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Resumen

La ventilacion mecénica (VM) es una terapia crucial en el tratamiento de pacien-
tes con insuficiencia respiratoria o sindrome 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
comun. La aplicacién de presion positiva es esencial, y los ventiladores modernos
son comunmente utilizados de manera invasiva o no invasiva. Sin embargo, con-
figuraciones incorrectas pueden causar lesiones pulmonares mecénicas, conocidas
como lesiones pulmonares inducidas por el ventilador (VILI).

A pesar de avances en la VM, existe la necesidad de avanzar hacia una medicina
mas predictiva, personalizada y preventiva. Se busca optimizar el cuidado y pre-
venir lesiones pulmonares evitables. La personalizacién de la VM es esencial para
evitar VILI y mejorar resultados.

Esta tesis propone algoritmos basados en modelos no lineales y técnicas de esti-
macion de pardmetros para obtener informacion relevante de pacientes bajo VM. Se
exploran dos enfoques principales: uno en tiempo real, utilizando elastancia varia-
ble, y otro que obtiene parametros de un modelo no lineal ciclo a ciclo, con mejoras
como un umbral de activacién del algoritmo y un entorno de usuario. Ademas, se
presenta un algoritmo de control para regular la valvula espiratoria de un respira-
dor, utilizando técnicas de control por modos deslizantes.

En resumen, la tesis aborda desafios en la VM, proponiendo enfoques innova-
dores y personalizados para mejorar la atencién, prevenir lesiones y optimizar la
recuperacion de pacientes bajo VM. La aplicacién de modelos no lineales y técnicas
de control ofrece un camino prometedor hacia una VM mas efectiva y personalizada

en el futuro.
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Capitulo 1
Introduccion

La ventilacién mecanica (VM) es un recurso terapéutico que, basado en el cono-
cimiento de la mecénica respiratoria y en los avances tecnolégicos, permite propor-
cionar un soporte vital avanzado de manera efectiva a pacientes criticamente 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 funcién respiratoria. Asi, el objetivo fundamental de las
maquinas de VM es mantener un intercambio gaseoso adecuado en los alvéolos, en
donde el oxigeno se mueve desde las unidades alveolares a los capilares cercanos,
mientras que el di6xido de carbono sigue el camino opuesto.

Las primeras maquinas de ventilacién mecdnica, desarrolladas entre 1870y 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 presién negati-
va en relacion con la presion atmosférica dentro del tanque, creando asi un gradien-
te de presion 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 maquinas) salvaron numerosas vidas y se
convirtieron en uno de los pilares en el tratamiento de enfermedades respiratorias
como la paralisis, neuralgia, reumatismo, entre otros [9].

A partir de la década del 50, se desarrollaron y popularizaron las maquinas de
VM que utilizan una diferencia de presion positiva para permitir la entrada de un
flujo de aire al paciente ventilado. La evolucién de las maquinas de VM ha incor-
porado tecnologfas avanzadas para garantizar un control preciso de la presion, el
volumen y la frecuencia respiratoria, permitiendo asi al médico especialista ajustar
los pardmetros del respirador para generar un perfil presion o flujo inspiratorio de-
seado [10]. Ademés, estos respiradores permiten realizar un monitoreo continuo de

las sefiales y los pardmetros del paciente, ayudando a los médicos en los tratamien-
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Capitulo 1. Introducciéon

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

Una complicacién frecuente en pacientes bajo ventilacion mecéanica es el colapso
alveolar, lo que resulta en un intercambio gaseoso seriamente inhibido e hipoxemia
(bajo nivel de oxigeno en sangre) [11]. Los alvéolos pueden colapsar debido a en-
fermedades o lesiones, aumentando el espacio no aireable del pulmén y pudiendo
generar la sobredistension de aquellos alvéolos todavia en funcionamiento [12] [13].
Para volver a poner en funcionamiento los alvéolos colapsados, existen tratamientos
o maniobras de reclutamiento alveolar. El reclutamiento se logra comtnmente apli-
cando un volumen Tidal (cantidad de volumen que ingresa durante la inspiracion,
normalmente ajustada por el médico) y una presién positiva al final de la espira-
cion (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 presion de apertura que suele ser mds alta que el umbral de presion de
cierre, la reexpansion de dreas pulmonares previamente colapsadas puede lograr-
se mediante un incremento breve y controlado de la presion en el sistema toraco-
pulmonar [14] [15]. Esta terapia estd dirigida a crear y mantener una situacion 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 6ptimo tal que los alvéolos sigan reclutados durante la ventilacién
estdndar, hasta su recuperacion. Para ello, se han desarrollado numerosos trata-
mientos de ventilacién protectiva [16]. Entre ellos se destacan dos técnicas: el uso
de las Curvas P-V y la Titulacién de PEEP. El primero obtiene una caracterizacion
de la curva presion-volumen del sistema toraco-pulmonar del paciente, y, a partir
de unos puntos de inflexién caracteristicos de esta curva, es posible seleccionar el
valor de PEEP de manera tal que la ventilacién ocurra en una zona del confort del
paciente. El segundo, por otro lado, sittia la PEEP en un valor alto y, realizando de-
crementos escalonados de éste, encuentra el valor de presién donde la compliance
del paciente es méxima (la compliance es una medida de que distensible es el siste-
ma toraco-pulmonar). Estas maniobras se basan principalmente en parametros del
paciente que son calculados ciclo a ciclo por el respirador, los cuales, en la mayoria
de los casos, se obtienen a partir de unos pocos puntos medidos de las sefiales de
presion, flujo y volumen.

A pesar de los avances en la VM que han mejorado significativamente los re-
sultados en la UTI en las tltimas décadas, atn existe espacio para mejoras. Actual-
mente, la mayoria 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-

cion del paciente es, por lo tanto, actualmente reactivo, improvisado y variable en
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su aplicacion. Para evitar la lesiéon pulmonar inducida por el ventilador (VILI), las
configuraciones del ventilador deben optimizarse segtin las caracteristicas mecani-
cas pulmonares especificas de cada paciente y la evolucién de su condicién. Por lo
tanto, existe margen, como minimo, para avances en la prediccién y personaliza-
cién 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 fisiologia
tnica de cada paciente en respuesta a la ventilacion mecanica para sugerir ajustes
Optimos del ventilador. Estos modelos y los datos que utilizan pueden proporcio-
nar informacién sobre diversos pardmetros de interés del paciente, segtin el modelo
utilizado para el calculo. Los pardmetros que componen el modelo elegido varian
segln la lesiéon pulmonar o el estado de enfermedad del paciente. Es importante
destacar que estos modelos permiten cuantificar aspectos de la fisiologfa pulmonar
a lo largo del tiempo, capturando cémo cambia el estado de la enfermedad confor-
me evoluciona la condicién 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 mayoria de estos modelos describen la dindmica
del sistema pulmonar de manera lineal, simplificando su descripcién a expensas de

la precisién [17].

En esta tesis, se proponen algoritmos que utilizan modelos matematicos no li-
neales del sistema respiratorio y técnicas de estimacién de parametros, con el ob-
jetivo de obtener los pardmetros maés relevantes de pacientes totalmente sedados y
bajo ventilacién mecénica. Se adoptaron dos enfoques principales para la obtencién
de estos pardmetros: uno en tiempo real, que utiliza una elastancia variable con el
tiempo, y otro que obtiene un conjunto de pardmetros de un modelo no lineal, en
cada ciclo respiratorio. Para este tiltimo enfoque, se han incorporado mejoras con la
tinalidad de lograr su implementacién de forma online, como por ejemplo un um-
bral de activacion del algoritmo y un entorno de usuario para facilitar su utilizacién.
Finalmente, en la tesis se presenta una aplicaciéon de control, donde se desarrolla un
algoritmo de control disefiado para regular la vélvula espiratoria de un respirador,
mediante el uso de un modelo experimentalmente validado en la bibliografia, utili-

zando técnicas de control por modos deslizantes de alto orden.
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Capitulo 1. Introducciéon

1.1. Objetivos

El objetivo principal de la tesis es desarrollar algoritmos capaces de calcular los
valores de los parametros del sistema respiratorio de un paciente, mientras éste se
encuentra sedado bajo respiracion asistida. Estos pardmetros pueden dar a los médi-
cos de terapia intensiva una visién fisioldgica mas profunda del estado del paciente
ventilado mecdnicamente, 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. Ademads, desarrollar aportes en el &mbito del control de sistemas dindmicos,
mediante la utilizacién de algoritmos basados en modos deslizantes para mejorar el

control espiratorio en las méquinas de respiracién asistida.

Objetivos especificos

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

» Desarrollar un algoritmo capaz de obtener los pardmetros de un modelo de la
mecdanica respiratoria, utilizando sefiales facilmente medibles en los pacientes
sedados bajo respiracién asistida, como lo son la presion y flujo. Para ello, es
necesario, en primer lugar, realizar un estudio de la bibliografia existente so-
bre el modelado dindmico del sistema respiratorio, para luego elegir el modelo
mas conveniente para el objetivo propuesto. En segundo lugar, se estudiaron
diferentes métodos de estimacion de pardmetros que pueden ser utilizados
para el cilculo de los pardmetros que definen los modelos del sistema respira-

torio elegidos.

= Poner a prueba los algoritmos utilizando sefiales obtenidas por medio de si-
muladores de pacientes bajo respiracién asistida. Para ello, se desarrollardn
distintos simuladores de la mecanica 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 explicardn en

detalle sus caracteristicas.

= Con los algoritmos refinados por simulacién y en funcionamiento, se utili-
zardn sefiales provenientes de pacientes reales sedados bajo ventilaciéon mecani-
ca, con el fin de obtener conclusiones relacionadas a la informacién til que

pueden aportar a través del valor de sus pardmetros.
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1.2. Organizacién de la tesis

= Desarrollar un algoritmo de control por modos deslizantes de alto orden, para
el control de la véalvula espiratoria en respiradores comerciales. El algoritmo
busca mejorar la regulacion del flujo de salida de la vdlvula, con el objetivo de

mejorar la estabilidad del ventilador mecéanico.

1.2. Organizacion de la tesis

Esta tesis sigue el siguiente orden:

Capitulo 1: Introduccién. Se presenta de forma general el problema abordado
en este trabajo, que es el modelado e identificacion de la mecédnica pulmonar, apli-
cado en pacientes sedados bajo respiracion asistida. En este capitulo se ubica a la
tesis dentro del estado del arte, explicitando motivaciones principales, y objetivos
generales y especificos. Luego se detalla la organizacion de la tesis y la produccion

cientifica obtenida de la misma.

Capitulo 2: Sistema respiratorio. Brevemente, se explican los conceptos mas re-
levantes de la respiracién espontdnea y la respiracién mecanica. Se muestran los
6rganos y musculos involucrados en la respiracion, se explican las propiedades
elasticas del pulmén y su distensibilidad. También, se abordan los aspectos mas
importantes en cuanto a la utilizaciéon de respiradores mecéanicos, junto con la clasi-
ticacion de sus modos ventilatorios y las maniobras terapéuticas que se realizan en

las UTI para mejorar la funcién pulmonar de los pacientes.

Capitulo 3: Modelos del sistema respiratorio. Conociendo las caracteristicas del
sistema involucrado, este capitulo resume los modelos que pueden encontrarse en
la bibliografia. Se explican los conceptos basicos de los métodos basados en mode-
lo, su clasificacién en modelos de elementos finitos y los modelos eldstico-resistivos.
Por Gltimo, se presentan los modelos eldsticos-resistivos mas utilizados en la biblio-

graffa.

Capitulo 4. Algoritmos de estimacién de pardmetros. En este capitulo se pre-
sentan dos algoritmos desarrollados para obtener los pardmetros de dos modelos
del sistema respiratorio y tres simuladores del sistema respiratorio. El primero de
los algoritmos de estimacion obtiene los parametros de un modelo cuadratico en
cada ciclo respiratorio. El segundo, en cambio, obtiene los pardmetros del modelo

lineal, pero en tiempo real. Ambos algoritmos fueron ajustados y refinados utilizan-

7
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do sefiales de presion y flujo obtenidos con los simuladores desarroollados. Luego,
debido a los excelentes resultados obtenidos, se utilizan sefiales 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.

Capitulo 5: Desarrollo de una aplicacién para la estimacion del modelo pul-
monar. En este capitulo se desarrolla el entorno de usuario que permite la carga de
sefiales de presion y flujo tomadas de pacientes bajo respiracion asistida (simulados
o reales), y la visualizacion de los resultados arrojados por el algoritmo desarro-
llado en el capitulo anterior. También, en este capitulo se modifica un aspecto del
funcionamiento del algoritmo, en donde se adiciona un pardmetro que acttia como
umbral para la estimacién del modelo no lineal del paciente. Esto disminuye el cos-
to computacional del algoritmo, sin afectar la precision en el valor de los pardmetros

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

Capitulo 6: Control de valvula respiratoria empleando técnicas robustas basa-
das en Sliding Mode. En este capitulo se aplica un control por modos deslizantes
de alto orden en una valvula espiratoria, presente en todos los respiradores mecani-
cos. El algoritmo es probado en un modelo no lineal de una vélvula espiratoria
validado recientemente en la literatura, con el fin de mejorar las limitaciones de los
algoritmos de control tradicionales, y proveer una solucién robusta y eficiente de

los problemas asociados al ciclo espiratorio en la ventilacién mecéanica.

Capitulo 7: Conclusiones. En este capitulo se muestra una resefia de los resul-
tados mas importantes de esta tesis. Dentro del mismo, se presentan los trabajos a

realizar en el futuro que siguen con la linea de investigacién actual.

1.3. Resultados y publicaciones

A continuacion, se muestran los trabajos cientificos producidos por el autor que
aportaron a esta tesis. Cabe mencionar que buena parte de los resultados obtenidos
surgieron como parte de la participacion en el Proyecto de Desarrollo Tecnolégico y

Social (PDTS N°0549) y como continuacién de las actividades iniciadas en el mismo.
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1.3. Resultados y publicaciones

Publicaciones en revistas internacionales

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, P. F. Puleston, L. Corsiglia, N. Dargains, “Non-
linear identification algorithm for online and offline study of pulmonary me-
chanical ventilation” SAGE Simulation: Transactions of The Society for Modeling
and Simulation International, 2024, DOI: 10.1177/00375497241255149.

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, P. F. Puleston, “Efficient algorithm for pulmo-
nary nonlinear model online estimation of patients under assited ventilation”,
WSEAS Transactions on biology and biomedicine,Vol. 20, pp. 257-266, 2023, DOI:
10.37394/23208.2023.20.27.

= M. Ramos, R. Orofino Giambastiani, D. A. Riva, M. F. Biancolini, I. Lugones,
“Electronic Computer-Based Model of Combined Ventilation Using a New
Medical Device”, Revista Chilena de Anestesia: Sociedad de Anestesiologia de Chile,
Vol. 51 (4), pp. 404-413, 2022, DOI: 10.25237 /revchilanestv5111051509.

Publicaciones en congresos y jornadas

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, D. Garcia-Violini, P.F. Puleston, “Pressure con-
trol using sliding modes for the expiratory cycle in mechanical ventilation sys-
tems”, XX Reunidn de Procesamiento de la Informacion y Control - RPIC 2023, Uni-
versidad Nacional de Misiones, Oberd, Misiones, Argentina. Articulo Comple-
to, Noviembre 2023.

= J. Stella, C. A. Evangelista, D. A. Riva, “Modelado semifisico de la histéresis
respiratoria pulmonar con el modelo Bouc-Wen asimétrico”, XX Reunion de
Procesamiento de la Informacion y Control - RPIC 2023 Estudiantil, Universidad

Nacional de Misiones, Oberd, Misiones, Argentina, Noviembre 2023.

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, PF. Puleston,”Estimacién online de modelos
no lineales del sistema pulmonar bajo respiracion asistida”, 7ma Jornadas ITEE
2023, Facultad de Ingenierfa - Universidad Nacional de la Plata, Argentina,
Abril 2023.

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, P.F. Puleston, “Algoritmo para estimacién de
modelos pulmonares de pacientes bajo respiracién asistida”, CASE 2022, Uni-

versidad Nacional de La Plata, Argentina, Agosto 2022.

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, PF. Puleston L., Corsiglia, N. Dargains, “Iden-

tificaciéon de pardmetros pulmonares de pacientes con COVID-19 durante ti-
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tulacion de PEEP”, XIX Reunidén de Trabajo en Procesamiento de la Informacion y
Control - RPIC 2021, Universidad Nacional de San Juan, San Juan, Argentina,
Noviembre 2021.

= D. A.Riva, P. Fornaro, C. A. Evangelista, L. Corsiglia, N. Dargains, P.F. Pules-
ton, “stimacion sistemdtica de pardmetros del sistema pulmonar bajo ventila-
cién mecanica”, 6ta Jornadas ITEE 2021, Facultad de Ingenieria - Universidad

Nacional de la Plata, Argentina, Septiembre 2023.

= D. A.Riva, C. A. Evangelista, PF. Puleston L., Corsiglia, N. Dargains, “Tépicos
en modelado y estimacién de pardmetros del sistema pulmonar bajo respira-
cion asistida”, IV Jornadas de Investigadores en Formacién, Universidad Nacional

de Quilmes, Argentina, Marzo 2021.

= D. A.Riva, P. Fornaro, C. A. Evangelista, P.F. Puleston, “Estimacién de parame-
tros basada en diferenciadores por modo deslizante filtrantes para el modela-
do pulmonar bajo respiracion asistida”, XXVII Congreso Argentino de Control
Automadtico - AADECA 2020, Buenos Aires, Argentina, Octubre 2020.

= D.A.Riva, C. A. Evangelista, P.F. Puleston,”Estimacion sistemédtica de pardme-
tros del sistema pulmonar bajo ventilacién mecanica”, 5ta Jornadas ITEE 2019,
Facultad de Ingenieria - Universidad Nacional de la Plata, Argentina, Abril
2019.

= D. A. Riva, C. A. Evangelista, P.F. Puleston, M. Madorno, “Modelado e identi-
ticacion no lineal de la mecénica pulmonar”, XXVI Congreso Argentino de Con-
trol Automidtico - AADECA 2018, Buenos Aires, Argentina, Septiembre 2018.
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Capitulo 2

Sistema respiratorio

En este capitulo se explicardn brevemente los conceptos clave de la mecanica
respiratoria para el entendimiento y desarrollo de la tesis doctoral. Inicialmente, se
da una descripcién del aparato respiratorio, su estructura y funcionamiento. Luego,
se detallan las caracteristicas méas importantes de la respiracién espontdnea y la res-
piracién mecdnica, esta tltima empleada cuando el paciente no puede suplir parcial

o totalmente las demandas respiratorias de su organismo.

2.1. Aparato respiratorio humano

El sistema respiratorio desempefia un papel fundamental en la supervivencia y
el funcionamiento 6ptimo del organismo humano. Desde la inspiracién inicial has-
ta la exhalacion final, este sistema complejo trabaja para garantizar el intercambio
eficiente de oxigeno y diéxido de carbono, esenciales para el mantenimiento de la
homeostasis (es decir, mantener de forma constante los pardmetros del cuerpo hu-
mano dentro de los limites normales) [5].

Los 6rganos principales del sistema respiratorio son la nariz, la faringe, la la-
ringe, la traquea, los bronquios y los pulmones (Fig. 2.1). La nariz, como punto de
entrada del aire, desempefia un papel crucial en la filtracién y humidificacion del
mismo. La faringe, ubicada en la parte posterior de la boca y la nariz, sirve co-
mo canal comtn 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
produccién de sonidos durante la respiracion.

La trdquea, un tubo cartilaginoso flexible, conecta la laringe con los pulmones y
se ramifica en dos bronquios principales al llegar a la regién torécica. Estos bron-
quios, a su vez, se subdividen en bronquios mdas pequerios que eventualmente al-

canzan los alvéolos pulmonares. En estas unidades microscopicas es donde ocurre
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Capitulo 2. Sistema respiratorio

el intercambio gaseoso entre el oxigeno inspirado y el diéxido de carbono producido

por el metabolismo celular.

Los pulmones, dos 6rganos esponjosos y eldsticos, ocupan la cavidad toracica y
estdn rodeados por la pleura, una membrana que facilita su expansién y contraccion
durante la respiracion. Cada pulmon se divide en 16bulos, y su superficie interna

alberga una compleja red de bronquios, bronquiolos y alvéolos.

Cavidad nasal
Faringe
Fosa nasal
Traquea
Bronquios
Laringe
Pulmon
derecho
Pulmén
\ izquierdo

Figura 2.1: Organos del sistema respiratorio.

2.2. Respiracion espontanea

La respiracion espontédnea se refiere al proceso natural y automatico de la respi-
racion que ocurre de manera inconsciente gracias a la accién de los musculos res-
piratorios. Estos musculos trabajan en conjunto de manera coordinada, asegurando
un suministro constante de oxigeno y la eliminacién adecuada de diéxido de car-
bono, a través del volumen de aire del sistema respiratorio, referenciado de ahora

en adelante como V[ (t).
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2.2. Respiracion espontanea

2.2.1. Misculos de la respiracién

Para que tenga lugar el proceso respiratorio, el motor que permite el ingreso
de volumen de aire a los pulmones son los musculos. Los principales musculos
involucrados en la accién respiratoria son el diafragma, los musculos intercostales,
los muisculos accesorios de la inspiraciéon y los musculos abdominales (Fig. 2.2(a)).

Durante la inspiracion, el diafragma se contrae y se mueve hacia abajo, mien-
tras que los musculos intercostales elevan las costillas, generando un aumento en
el tamafio de la cavidad tordcica. Este aumento de tamafio disminuye la presién
interna a valores negativos (se considera que la presion atmosférica es el nivel de
referencia), lo que origina un gradiente de presion respecto a la boca, facilitando ast
la entrada de aire a los pulmones. En situaciones que requieren un aumento de flujo
de entrada de aire, como el ejercicio intenso, ciertos muisculos accesorios de la ins-
piraciéon pueden participar, como por ejemplo los musculos escalenos en el cuello y
los muisculos pectorales mayores [18].

La espiracién ocurre de manera pasiva, donde los musculos inspiratorios se re-
lajan, tales como el diafragma y los musculos intercostales. La relajaciéon de estos
musculos permite que los pulmones y la caja tordcica vuelvan a su posicién inicial,
comprimiendo los pulmones y expulsando el aire. Durante este proceso, en situa-
ciones que requieren mayor esfuerzo, los muasculos abdominales también pueden
contraerse ligeramente para ayudar a elevar la presion intraabdominal y facilitar la
espiracion.

Como puede observarse en la Fig. 2.2(b), la cantidad fija de volumen que en-
tra en cada respiracion (conocido como Volumen Tidal, VT) es considerablemente
menor al volumen que puede ser inhalado en un esfuerzo inspiratorio maximo, lla-
mado Capacidad Vital. Definiendo el Volumen Residual (RV) como la cantidad de
aire que permanece en los pulmones luego de una exhalacion 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 exhalacién 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 elasticas del pulmén

Las propiedades elésticas del pulmén se refieren a la capacidad de distenderse
y contraerse en respuesta a los cambios de presion durante el ciclo respiratorio.

Estas propiedades son esenciales para la funcién pulmonar y estdn determinadas
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Espiracién Inspiracion

Esterndn

El diafragma El diafragma

/ ,; )A 2 il . i-~" o g
asciende / J MUsculos ,.l (E; desciende
&g’?’— intercostales == Y-

Musculos rectos abdominales

(@)

T Capacidad
Volumen  Vital

Tidal
FRCf - -----3---—--3

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

sistema pulmonar. (b). Caracterizacion de los volimenes en el sistema respiratorio.
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2.2. Respiracion espontanea

principalmente por la elasticidad del tejido pulmonar y la tensién superficial en los
alvéolos.

Si los pulmones son inflados lentamente y luego desinflados lentamente, la cur-
va de presiéon-volumen (Curva P-V) relevada en cada punto estatico durante la ins-
piracion difiere de la obtenida durante la espiracién. Ambas curvas conforman un
bucle que se amplia progresivamente a medida que se incrementa el volumen. Este
comportamiento se conoce como histéresis (Fig. 2.3). Durante la espiracién el volu-
men pulmonar es mayor que durante la inspiracion, para cualquier presién dada.
En la Fig. 2.3 pueden observarse distintas histéresis que dependen del V1 alcanzado

en el ciclo respiratorio.

N
2000
E
2 |
= 1500
=
3
g Espiracion
2 10007
= L3 s 7
o) Inspiracion
e,
=
Q
5 500
; 500
0 [ I I | )
0 -5 -10 -15 -20

Presion [cmH2O]

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

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

Entonces, la distensibilidad pulmonar se define como la relacioén entre el cambio
de volumen y el de presion, representada por la pendiente en la Curva P-V. En
el rango normal de respiracion en personas sanas, los pulmones exhiben una alta
distensibilidad, lo que significa que pueden expandirse eficientemente en respuesta
a cambios de presion. Esta distensibilidad, que suele situarse entre los 150 y 200

mL/cmH,O0, facilita una ventilacién efectiva durante la respiracion.
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Capitulo 2. Sistema respiratorio

Una distensibilidad adecuada es esencial para facilitar la ventilacion pulmonar y
garantizar un intercambio gaseoso eficiente. Si la distensibilidad pulmonar es baja,
los pulmones se vuelven rigidos y tienen dificultades para expandirse durante la
inspiracion, lo que puede afectar la capacidad de respirar adecuadamente. Cuando
el paciente se ve comprometido en su funcién pulmonar, debido a enfermedades
pulmonares, lesiones neuromusculares o condiciones médicas agudas, se recurre a

la respiracién mecanica.

2.3. Respiracion mecdanica

Después de explorar los intrincados mecanismos que guian la respiracién, don-
de los muisculos respiratorios desempefian un papel central en el proceso de inhalar
y exhalar, es esencial adentrarnos en los escenarios en los cuales esta funcién vital
puede enfrentar desafios significativos. En ciertos casos, la capacidad del sistema
respiratorio para mantener una respiracion eficiente puede verse gravemente afec-
tada. Este punto de inflexién nos lleva a explorar la respiracién mecdanica, una faceta
esencial en la atencion 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 ventilacién mecénica 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 Gltimo de la VM
es mantener un intercambio gaseoso adecuado en los alvéolos. El colapso alveolar
es muy comun en pacientes de terapia intensiva, lo que conduce a un intercambio
gaseoso gravemente inhibido y a hipoxemia (bajos niveles de oxigeno en sangre)
[11]. Para inducir la apertura alveolar, se debe aplicar una diferencia de presion de
forma fisica en los pulmones. Histéricamente, esta diferencia de presion se lograba
con dispositivos como el pulmoén de hierro, el cual exponia el torso del paciente a
presion negativa para provocar la expansion pulmonar y, por lo tanto, la inspira-
cion [20]. Hoy en dia, los respiradores modernos aplican una diferencia de presion
positiva en la boca del paciente. Estos equipos son mas pequefios que los de presiéon
negativa, y, gracias al avance de la tecnologia, pueden programarse para cualquier

tipo de paciente.

En las siguientes subsecciones se explicardn los principales conceptos sobre la
clasificacion de los ventiladores mecénicos de presion positiva, y la utilizacion de

estos para el tratamiento de los pacientes en terapia intensiva.
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2.3. Respiracion mecédnica

2.3.1. Clasificacion de ventiladores mecanicos

Clasificar los ventiladores mecénicos es esencial para comprender la diversidad
de estos dispositivos médicos, ya que su aplicaciéon abarca una amplia gama de
situaciones clinicas. Al explorar la clasificacién de los ventiladores, se revelan las
distintas dimensiones que definen su funcionamiento y adaptabilidad a las necesi-
dades especificas de los pacientes. Estas categorias ofrecen una vision integral de
las caracteristicas y modos operativos que determinan la seleccién y utilizacién de

un ventilador mecanico en entornos médicos.

Modo de ventilacién

La introduccién de microprocesadores en la tecnologia de ventiladores ha posibi-
litado la programacion de estos dispositivos para suministrar gas con practicamente
cualquier perfil temporal de presién o flujo. Se han logrado avances notables en la
creacion de maquinas mads sensibles a los cambios en las demandas ventilatorias del
paciente. La mayoria de los ventiladores mecénicos de servicio completo muestran
informacion diagndstica en formas de onda de presién (P(t)), volumen (V (t)) y flu-
jo (F = V(t), donde representa la derivada temporal). Debido a estas capacidades
adicionales, los profesionales de la salud se enfrentan a una abrumadora variedad
de acrénimos descriptivos para los llamados nuevos modos de ventilacion.

Para evitar confusiones innecesarias, es ttil abstenerse, por el momento, de cen-
trarse en modos especificos. Entre los modos méds comunes de ventilacion asistida,
se destacan los modos ventilatorios asistidos y controlados, explicados a continua-

cion:

» Ventilaciéon controlada: En la ventilacién controlada, el ventilador controla
por completo el ciclo respiratorio sin que el paciente intervenga de forma ac-
tiva, administrando los pardmetros preprogramados. El sistema respiratorio

actia de forma pasiva.

* Ventilacion controlada por volumen (VCV): El ventilador controla com-
pletamente el volumen de cada respiracion, independientemente de las

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

* Ventilaciéon controlada por presién (PCV): El ventilador controla el perfil
de presién y su valor méximo, mientras que el volumen depende de la

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

m Ventilacidon asistida: Durante la ventilacién asistida existe influencia del sis-

tema respiratorio del paciente sobre la bomba del ventilador. La produccién
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Capitulo 2. Sistema respiratorio

ventilatoria resulta de la interaccién entre ambos sistemas, permitiendo al pa-

ciente participar activamente en el proceso respiratorio.

* Presion de soporte ventilatorio (PSV): El ventilador provee un nivel pre-
determinado de presién durante la inspiracion, 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 simulacién con las formas de onda mas comunes de
la presion, flujo y volumen medidos en la boca de paciente, bajo ventilacién contro-
laday asistida. Ademads, se muestra la gréfica de la presion pleural (Py;) para los dos
modos de ventilacion. La Py, es la presion que existe entre la caja tordcica y los pul-
mones y, aunque no es posible medirla, comtinmente se utiliza la presién esofdgica
como su sustituto, la cual permite poder diferenciar la presion aplicada al pulmén

del aplicado en la caja torécica [21].

2.3.2. Presion positiva al final de la espiracion

Otra configuracion critica de ventilacion es el uso de una presién positiva al
tinal de la espiracién (PEEP). La PEEP representa la presion a la cual se mantiene
a los pulmones al final de la fase de espiracién, y generalmente es determinada
por el especialista médico de terapia intensiva. El propoésito de aplicar una PEEP es
incrementar el nivel de oxigenacién al aumentar y mantener la cantidad de alvéolos
reclutados que permanecen abiertos al final de la exhalacién, mediante el aumento
de la presion base en la boca del paciente.

El uso de la PEEP conlleva compensaciones y riesgos para un pulmoén 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 podria 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 criticamente enfermos.

Igualmente, la eleccion de un nivel adecuado de la PEEP depende del objeti-
vo clinico de la terapia ventilatoria. Segtn la condicién del paciente, el objetivo es
encontrar un equilibrio entre maximizar el reclutamiento alveolar y el intercambio
gaseoso, y minimizar el estrés pulmonar evitando la sobredistension. Si el objetivo

fuera solo maximizar el intercambio gaseoso en un momento dado, entonces serfa
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PCV VCV
Modo Modo Modo Modo
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Figura 2.4: Sefial de presion en la boca (Pg), presion pleural (Py; en lineas a trazos
azules), flujo y volumen durante PCV, gréficos del lado izquierdo y durante VCV
(graticos del lado derecho). En el segundo ciclo de cada grupo de gréficos, se simula
un esfuerzo del paciente. A la izquierda, cuando la ventilacion es asistida, puede
observarse el aumento en la presion del sistema toraco-pulmonar, junto con el flujo
y el volumen. En cambio, en el grupo de graticos de la derecha, la presién aplica-
da en el sistema toraco-pulmonar permanece constante, pero la ventilacion asistida
puede llegar a generar que Pp caiga por debajo de la PEEP (concepto explicado en

la seccién 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 sobredistension, entonces una PEEP mas baja es mds 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 especifica del paciente.

La curva de Presién-Volumen (Curva P-V) proporciona un método préctico 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 mdscara,
el tubo endotraqueal o el extremo traqueal del tubo endotraqueal. La Curva P-V se
obtiene mediante la representacion gréfica del volumen (por encima del FRC) para
una presion constante determinada en ausencia de flujo en la via aérea. Al no haber

flujo, puede despreciarse la caida de presion en las vias aéreas y entonces, la pre-
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Capitulo 2. Sistema respiratorio

sion medida es la del sistema toraco-pulmonar [24] [25]. A través de estas gréficas,
es posible obtener un valor 6ptimo de PEEP que permita una mejor ventilaciéon del
paciente.

Por otra parte, se puede identificar un nivel 6ptimo de PEEP que permita maxi-
mizar el reclutamiento alveolar sin provocar una sobredistensién mediante la ma-
niobra de titulaciéon 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 presién maxima. Esta maniobra puede abrir los alveolos colap-
sados, mejorando la oxigenacion arterial y puede ayudar a los especialistas médicos
para determinar el menor valor de PEEP para garantizar una ventilacion sostenida
del pulmoén reclutado [27].

Ambos enfoques para la determinaciéon de una PEEP 6ptima son explicadas con

mas detalle en las siguientes subsecciénes del capitulo.

Calculo del PEEP 6ptimo utilizando las curvas P-V

Utilizando las sefiales de volumen y presiéon medidas en el paciente, bajo ciertas
condiciones especificas, es posible obtener una reconstruccion grafica de la histére-
sis que presenta la curva P-V entre los volimenes FRC y TLC. Esta curva es uti-
lizada por los especialistas médicos para diagnosticar enfermedades pulmonares,
personalizar la configuracion del ventilador, seguir el curso de la enfermedad y rea-
lizar prondsticos del paciente. Mds atin, el interés en esta curva ha crecido durante
los tltimos afios, ya que su andlisis puede guiar la terapia ventilatoria en pacientes
con SDRA y lesion pulmonar aguda, dos enfermedades de emergencia que implican
soporte ventilatorio [28][29].

La curva P-V inspiratoria presenta una morfologia sigmoidea caracteristica 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 volimenes utilizado en su adquisicién (Fig. 2.5)
[23].

La morfologia 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 maxima curvatura se los ha denominado puntos de inflexién inferior y supe-
rior (LIP y UIP, por sus siglas en inglés). Usando estos puntos de inflexion, 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 explicacién fisiol6gica de
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Figura 2.5: Curva P-V inspiratoria para un sujeto normal (Iinea a rallas) y un pacien-
te con SDRA (linea s6lida). 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], 1o que
ha llevado a una mejor comprension del comportamiento del reclutamiento alveo-
lar en funcion de la PEEP. La interpretacion clédsica de la curva P-V proponia que el
aumento rapido de la distensibilidad y la zona de maxima distensibilidad que ocu-
rren a presiones por encima del punto LIP reflejan que la mayoria del parénquima
pulmonar esté ya aireado, es decir, mdximo 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-
flexion UIP se corresponderia con el inicio de la sobredistencion alveolar, ya que
todos los alveolos, que se reclutaron a presiones mucho menores, comenzarfan a
estar por encima de su limite eldstico. Siguiendo este razonamiento, el punto alto
de inflexién marcaria la presién que no deberia sobrepasarse durante la ventilacion
[36] [37].

Sin embargo, la investigacion continua sobre el uso de estos puntos de inflexién
para determinar u optimizar la PEEP tiene algunos problemas. En primer lugar, a
menudo es dificil identificar los puntos de inflexién, y su identificacion precisa pue-

de requerir de ajuste matemaético 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-
sion,volumen) medido durante la construccién de la curva. Abajo, se muestra la
relacion entre la histéresis total del paciente y las pequerias histéresis que se presen-

tan a volimenes de respiracion normales (imagen tomada de [2]).
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deberia establecerse entre el LIP y el UIP, la porcién lineal de la curva ofrece un ran-
go muy amplo de valores de PEEP que pueden evitar el colapso repetido de los
alvéolos y la tension excesiva afiadida a los alvéolos sanos [37]. Entonces, los pun-
tos de inflexion no ofrecen un valor exacto de la PEEP 6ptima. Por ltimo, la forma
de obtener el gréfico de estas curvas tambien 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 mas ideal para el monitoreo regular del estado del paciente y la

seleccidn resultante de la PEEPR.

Calculo de la PEEP 6ptima utilizando titulacién de PEEP

Los métodos de ventilacién utilizados para el tratamiento de enfermedades pul-
monares pueden favorecer el colapso alveolar [40][41][42]. Tal colapso también pue-
de ser ciclico 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 reaireacién de dreas
pulmonares previamente colapsadas y puede ser realizada mediante maniobras de
reclutamiento. Luego de lograr la apertura de las unidades alveolares colapsadas,
es importante la eleccién de un valor de la PEEP que evite el desreclutamiento y

que, al mismo tiempo, no sobredistienda el pulmon.

Una de las maniobras mas utilizadas en el entorno médico para setear dicho
valor de la PEEP es la titulacion 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 cnH;,O) y se procede
con la titulaciéon de PEEP. Esta maniobra consiste en reducir la PEEP en decrementos
de 2 cmH,0, y se miden los distintos valores de compliance para cada uno de los
valores de presion. Otros han utilizado la oxigenacion arterial o el espacio muerto
en vez del valor de compliance para identificar el PEEP 6ptimo durante la titulacion.
Luego de identificar el valor de PEEP 6ptimo, se configura su valor 2 cmH,O por
encima de éste. En la Fig. 2.7 se muestra un ejemplo del tratamiento de titulacion de
PEEP.
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Figura 2.7: Protocolo de titulacion de PEEP utilizada por [3]. El tratamiento consiste
en realizar una maniobra de reclutamiento (RM), seguido de la titulacién de PEEP

en decrementos escalonados del valor de la PEEP.

2.4. Resumen del capitulo

En este capitulo se han presentado los conceptos generales sobre la respiracion
espontanea y la ventilacion mecénica. Se introdujeron los conceptos de distensi-
bilidad pulmonar e histéresis, ademds de presentarse los 6rganos y musculos que
componen el sistema respiratorio y hacen posible el intercambio gaseoso. En cuanto
a la ventilacion mecénica, se presentaron los diferentes modos de ventilacion dis-
ponibles en las unidades de terapia intensiva, junto dos métodos para poder ajustar
la PEEP del paciente que serdn de importancia en el resto de la tesis. En el proximo
capitulo se presentaran los modelos eldstico-resistivos mas utilizados en la biblio-

grafia.
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Capitulo 3

Modelos del sistema respiratorio

3.1. Introduccion

En este capitulo se presentard el concepto de los métodos basados en modelos
para la estimacién de la mecanica respiratoria y su aplicacién en el ambiente clini-
co. Se presentaran los distintos modelos elastico-resistivos del sistema respiratorio
que se pueden encontrar en la bibliografia, empezando por el modelo lineal, el més
bésico y ampliamente utilizado en respiradores a nivel mundial, hasta modelos mas
complejos que estdn siendo investigados por el potencial que presentan para ser uti-

lizados en las unidades de terapia intensiva.

3.2. Meétodos basados en modelos

Como se ha dicho en el capitulo anterior, la ventilacién mecanica es un soporte
vital esencial para los pacientes, pero si no se maneja de manera 6ptima, también
puede degradar su condicion [43]. Las mdquinas de ventilacién asistida proveen
presion positiva y flujo de aire en las vias respiratorias para apoyar el trabajo respi-
ratorio, mantener la oxigenacion y permitir la recuperacion del paciente. En parti-
cular, el objetivo de la ventilacién mecénica es proporcionar estos apoyos mientras
se protege el pulmén de un mayor dafio [44] [45]. Sin embargo, aunque existe cierto
acuerdo general sobre qué ajustes del ventilador y pardmetros clinicos son preferi-
bles, hay pautas limitadas y resultados de ensayos conflictivos en la optimizacién
del ajuste de los ventiladores [37] [46][47] [48] [49] [50].

Los métodos basados en modelos ofrecen formas de utilizar la fisiologia indi-
vidual del paciente y su respuesta a la ventilacién mecénica para sugerir ajustes
Optimos 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
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Capitulo 3. Modelos del sistema respiratorio

una comprension 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-
cion a la expansion volumétrica. La elastancia y la resistencia cambian dependiendo
del dafio pulmonar o del estado de enfermedad. Estos modelos pueden ser utiliza-
dos para cuantificar aspectos de la fisiologia pulmonar del paciente a lo largo del
tiempo, capturando el estado de enfermedad dependiente del tiempo del paciente
a medida que evoluciona la condicién del mismo [56] [57] [58]. Es importante des-
tacar que todos ellos ofrecen informacién sobre la condicién especifica del paciente
que no estd disponible mediante estimaciones sustitutas estéticas tipicas, y pueden
estimarse de respiracién a respiracion y ser monitorizados como un sustituto de la
condicién del paciente sin interrupcién. Como resultado, tienen el potencial de ser

aplicados en el manejo de la ventilacién mecanica [59] [60].

Se han desarrollado una extensa variedad de modelos capaces de describir dis-
tintos aspectos de la mecanica pulmonar. Existe un compromiso fundamental entre
la precision fisiolégica y la relevancia clinica. El beneficio de identificar aspectos
de la complejidad y variabilidad de la fisiologia pulmonar y la lesién pulmonar o
enfermedad actualmente es ambiguo y, por lo tanto, hasta la fecha, no ha justifica-
do los altos costos de recopilacién de datos de alta fidelidad. Actualmente, solo la
presion de las vias respiratorias y los caudales de flujo se consideran como practica
tipica en la mayoria de los entornos de unidades de terapia intensiva. Ademas, la
insuficiencia respiratoria es un resultado secundario para muchos estados de en-
fermedad o lesion, lo que complica la aplicaciéon de la ventilaciéon mecdnica en una
amplia cohorte clinica. En resumen, para que un modelo tenga relevancia clinica
y uso generalizado, debe estar estructurado de manera lo suficientemente simple
como para garantizar la relevancia clinica y ser identificable mateméticamente uti-

lizando informacién facilmente disponible del paciente [53] [61] [62] [63] [64] .

Existen dos categorias principales de modelos pulmonares: los modelos comple-
jos de andlisis de elementos finitos (FEA) y las variantes de modelos de pardmetros
agrupados mds simples [65] [66] [67]. La complejidad de los modelos FEA propor-
ciona una comprension mds profunda de la mecédnica pulmonar y de enfermedades,
permitiendo a cientificos y clinicos entender con mayor detalle los efectos locales de
factores clinicos, como la posicién del paciente (boca arriba, boca abajo o de costa-
do), asi como la progresion esperada de la enfermedad y los efectos en los pulmones.
Sin embargo, en modelos de gran escala, la identificacion y la observabilidad pue-
den ser limitadas, lo que podria requerir nuevos enfoques estadisticos. Ademas,
estos modelos pueden ser demasiado complejos para ser identificados a partir de

los datos clinicos disponibles, lo que los hace menos accesibles para su uso en el

26
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entorno médico.

Por otro lado, los modelos de pardmetros agrupados generalmente simplifican
los comportamientos respiratorios eldsticos-resistivos y tienen una resolucién y com-
plejidad fisiol6gica mas baja que los modelos FEA. Los alvéolos y las vias respirato-
rias suelen modelarse inicialmente como un globo al final de un tubo o similar [68].
Aunque son més simples y accesibles para su uso clinico, la simplicidad de estos
modelos a menudo significa que no capturan todas las dindmicas relevantes. Una
mejora importante que podria realizarse en estos modelos serfa una parametriza-
cién més detallada para mejorar la comprension de la evolucion de la enfermedad
[69] [70] [71].

En esta tesis, nos concentraremos en los modelos de pardmetros agrupados elastico-
resistivos, y se presentardn 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 bibliograffa.

3.3. Modelo elastico-resistivo completo de la mecanica

pulmonar

En esta seccion se presenta la ecuaciéon de movimiento del sistema respiratorio
que relaciona las presiones en el sistema con los valores de volumen y flujo. Luego,
se haran 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 sefiales de presion y flujo.

3.3.1. Ecuaciéon de movimiento y equivalente eléctrico completo

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

ecuacioén de movimiento:

PB(t) = Plung(VL) + Pcw(VL) + PR(VL) - Pmus(t) (3-1)

donde Pp(t) representa la presion de la accién mecénica de un respirador, medida
en la boca del paciente, y Pyys(t), la presion aplicada por los musculos respiratorios.
Tanto Pp(t) como Pys(t) tienen una componente variable, Pg (t) y Pyys,(t), y una
constante, PEEP y Py, respectivamente.

En particular, Py,s, modela la presion necesaria en el sistema toraco-pulmonar

para que los pulmones mantengan el volumen FRC en ausencia de excitacién. La
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Capitulo 3. Modelos del sistema respiratorio

componente variable Pyys, () describe la presion de los musculos respiratorios que
genera las variaciones de la presion pleural en cada ciclo respiratorio, que posi-
bilitan la ventilacién espontanea. En la Fig. 3.1 se muestran las formas de ondas

caracteristicas de la Pyys, (f) y de la presion pleural:

PpI (cmHZO)

Figura 3.1: Formas de onda caracteristicas de Pys, v Py en funcién del tiempo (ima-

gen tomada de [4]).

De la misma manera, Pg (t) y PEEP representan la accién mecénica de un res-
pirador externo: el primero es una fuente con perfil de presién configurado por el
profesional de la salud que opera el respirador, y el segundo representa la presién
positiva al final de la espiracion, también configurable desde la maquina.

La resistencia al paso del flujo de aire de las vias respiratorias estd modelado
mediante Pg(Vy). Cominmente se utiliza una constante para relacionar la presién
en las vias aéreas con el flujo (PR = Ry, V). Otras expresiones que pueden encon-
trarse en la bibliografia plantean una resistencia dependiente del moédulo del flujo
(Raw(|VL])), como por ejemplo en [72].

Por Gltimo, Pj,,e(VL) y Pew(VL) representan las propiedades eldsticas de los pul-
mones Yy la caja tordcica, respectivamente. En la Fig. 3.2 se puede observar un ejem-
plo de las curvas de presiéon-volumen caracteristicas del pulmoén y de la caja tordcica
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 ventilacion asistida. Py, es la presion atmosférica, la cual se tomara
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Figura 3.2: En lineas delgadas se presentan las curvas P-V del pulmoén y de la pared
tordcica. En linea 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 presion de referencia (nivel cero de presion), P4(¢) es la presion alveolar del

sistema toracopulmonar y Py (t) es la presién pleural.

3.3.2. Consideraciones y simplificaciones

En esta tesis se tendran en cuenta algunas consideraciones del tipo anatomico-
tisicas del paciente que simplifican su modelado y posterior identificacion.

La primera de ellas es que los pacientes considerados para el desarrollo de esta
tesis estardn completamente sedados. La administracion de analgésico y sedante es

fundamental para la comodidad del paciente, la reduccién del estrés, y para evitar
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Pmusc _

Pmusu C_T_D P?’I’IMS

Putm

Figura 3.3: Modelo equivalente eléctrico del sistema pulmonar.

el retraso en la recuperacion y la liberacion de la ventilacion mecénica. Esto supone
entonces que ninguno de ellos tendra accion muscular durante el ciclo respiratorio,

por lo tanto la componente variable de P,,,s(t) es igual a cero.

Puus, =0 (3.2)

En segundo lugar, en esta tesis no se hard uso de la sefial de Py (t) (ni de su
posible sustituto Pes(t) [73] [74]). Por lo tanto, dado que Py, (V1) ¥ Pew (VL) estén
en serie, se define entonces Prs (V) para representar la presion en el sistema toraco-

pulmonar completo, de la siguiente manera:

Prs(VL) = Pung(VL) + Pew (VL) (3.3)

Definiendo a Vi (t) = Ve + V(t), con Ve, 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(Veg) = Puus, + PEEP, se obtiene que:

Prs(V1) = Prg(Vey) + APgs (3.4)
— Pyus, + PEEP + Prs(V) (3.5)

Teniendo en cuenta estas consideraciones y que la caida de presién en la vias
aéreas se la supone lineal respecto a V (t), la ecuacion de movimiento queda con la

siguiente expresion:
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3.4. Modelo lineal de un compartimento

Pg(t) = Pis(V(t)) + V(t)Ryw + PEEP (3.6)

donde P,s(V(t)) puede tomar diferentes expresiones. En lo que resta del capitulo,
se explicardn los modelos lineales y no lineales elastico-resistivos que se pueden
encontrar en la literatura, comenzando con el més utilizado en el ambiente médico,
el modelo lineal de un compartimento. Ademads, se dejaré de utilizar la dependencia

con el tiempo para mayor simplicidad de notacion.

3.4. Modelo lineal de un compartimento

Cuando abordamos la cuestién de cémo modelar la mecanica pulmonar en los
términos mas simples posibles, resulta intuitivamente evidente que el pulmén pue-
de ser visto como un globo sellado sobre el extremo de un tubo (Fig. 3.4) [68]. Este
modelo tiene una clara analogfa anatémica con un pulmon real; el tubo representa
las vias respiratorias y el globo representa el tejido eldstico del parénquima pul-
monar. También hay una analogia funcional; el globo puede inflarse y desinflarse a
través del tubo de la misma manera que un pulmoén inspira y exhala. Cabe destacar,
por supuesto, que un pulmoén real es mucho més complejo que esta construccién
simple. Sin embargo, es dificil ver cémo se podria idear un modelo més simple que
tenga alguna semejanza ttil con la realidad. Por lo tanto, un recorrido por el univer-
so de los modelos pulmonares comienza con el modelo de un solo compartimento.

Via aérea
A

Compartimiento alveolar
uniformemente ventilado

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

senta las vias respiratorias conductivas.

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

niendo, por un lado, una seccién eléstica que representa el sistema toracopulmonar
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Capitulo 3. Modelos del sistema respiratorio

y, por otro, la componente resistiva que representa las vias respiratorias. El compor-
tamiento eldstico del sistema toraco-pulmonar queda entonces definido por la Ec.

(3.7) de la siguiente manera:

1%
Pr(V) = - = EV (3.7)

donde C;s es la compliance del sistema toraco-pulmonar (ml/cmH;O) (E;s = 1/Cys
es la elastancia), y su valor expresa una medida de la facilidad con la que se expan-
den los pulmones y el térax durante los movimientos respiratorios. Reemplazando

(3.7) en (3.6), se obtiene la ecuacién de movimiento lineal del sistema respiratorio:
14 .
s

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

(3.8) del sistema respiratorio.

Py(t)y Raw
AN
—>
F(t) +

Crs == Py

Putm

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

El bajo nimero de pardmetros en este modelo significa que es facilmente iden-
tificable utilizando datos clinicamente disponibles, ademds de ser computacional-
mente econémico en su forma bésica. Por tanto, puede aplicarse ampliamente en
entornos médicos utilizando nada mds que sefiales de presion y flujo del pacien-
te ventilado mecénicamente. Es por esto que este modelo es el més utilizado en el
entorno médico, y el cdlculo de los valores de compliance y resistencia es una impor-
tante herramienta utilizada por los clinicos en los diversos tratamientos utilizados
en las unidades de terapia intensiva [56] [75].

Si bien este modelo es simple y efectivo para andlisis basicos, asume que la pre-
sion incrementa linealmente con el volumen. Como ya se ha visto en el capitulo
anterior, la relacién presién-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 dafiar las unidades alveolares (ya sea por apertura y co-
lapso continuo o sobredistension de éstos). Todas estas cuestiones se detallaran en

las siguientes secciones.

3.5. Modelos no lineales del sistema toraco-pulmonar

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

monar mas difundidos que pueden encontrarse en la bibliografia.

3.5.1. Modelo cuadratico

Una descripcion de la compliance del paciente ventilado mecédnicamente con un
grado mayor de complejidad puede ser mediante una ecuacién cuadratica (Ec. (3.9))
[68].

Prs(V) = (ﬂl + ﬂzV)V (3.9)

En esta descripcion de la relacién presion-volumen del sistema pulmonar, la
elastancia puede aumentar o disminuir (dependiendo del signo del parametro a,)
con el volumen. Dependiendo en que zona esté siendo ventilado el paciente, es-
ta descripciéon cuadratica puede tomar una forma céncava hacia arriba (a; < 0),
concava hacia abajo (a4 > 0) o lineal (en este caso, el valor obtenido del parametro

a; serfa muy pequefio en comparacion a la obtenida en las otras dos zonas).

3.5.2. Modelo exponencial

La funcién exponencial, originalmente propuesta en [76], tiene como hipéte-
sis que la relacién presién-volumen es curvilinea (incluso en el rango de volumen
Tidal). Se plantea entonces que la derivada del volumen respecto de la presion 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 presiéon medida es la
presion pleural, y el sujeto no esta bajo respiracion asistida).

El modelo exponencial tiene la siguiente forma:

v _ K(A—V) =V =A— Be KPrs (3.10)
dprs

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

real, cambio de presion y el volumen TLC, mientras que B y K representan las pro-
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Figura 3.6: Curva P-V de un sujeto normal. En circulos se muestran los datos medi-

dos. En linea solida se muestra el ajuste del modelo exponencial para los datos de

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

piedades elasticas del pulmon [7]. En particular, la forma de la curva estd principal-
mente determinada por el pardmetro K, el cual representa las propiedades mecani-
cas estéticas generales del pulmoén y es un indice de elasticidad pulmonar indepen-
diente del volumen [77]. La Ec. (3.10) se ha utilizado ampliamente para caracterizar
las fases de inspiracion y espiracion 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 voliimenes pulmonares mayores
al 50 % del TCL. Sin embargo, los datos que incluyen el rango bajo de voliimenes
pulmonares son mal ajustados por la Ec. (3.10) [82], especialmente, para pacientes
con problemas de desreclutamiento alveolar y/o cierre de vias respiratorias, como
en el SDRA o la neumoconstriccion. 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 nimero

de pardmetros con poco o ningtn significado fisiologico.
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3.5.3. Modelo Sigmoidea

El modelo sigmoidea plantea la relacion entre la presién y el volumen del siste-

ma toraco-pulmonar de la siguiente forma:

b

V =
e

(3.11)

donde V es el volumen del pulmon, Py es la presion del sistema toraco-pulmonar, y
a,b,c y d con los pardmetros de ajuste del modelo. Cada uno de estos parametros tie-
ne una correlacion fisioldgica, y se muestra un ejemplo en la Fig. 3.7. El pardmetro a
tiene unidades de volumen y corresponde a la asintota inferior. El parametro b, tam-
bién con unidades de volumen, corresponde a la capacidad vital o al cambio total
de volumen comprendido entre la asintota inferior y superior. El pardmetro c es la
presién en el punto de inflexion 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 maxima. Finalmente, el pardmetro d es proporcional al rango de presiones donde

se obtiene el madximo cambio de volumen.

Como se ha visto en el capitulo 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 mecénica en pacientes con SDRA [36] [84].
En el SDRA, la parte inspiratoria de la curva tiene una forma sigmoidea, con un
punto de cambio rapido de curvatura ascendente, cuyo valor de presion es llamado
P,;, y un punto de cambio rdpido de la curvatura descendente, donde su valor en
presion es referido como Pe,. Como ya se ha explicado en el capitulo anterior, si se
ventila al paciente con presiones mantenidas dentro del rango P,; a Py, se limita la
sobredistension alveolar y se maximiza el reclutamiento de unidades alveolares. En
la practica, estos puntos de méxima curvatura a menudo son determinados visual-
mente a partir del grafico 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 extrapolacién maés precisa de la curva sobre un rango
de datos deseado. Es posible poder comparar las curvas obtenidas de diferentes
sujetos o bajo condiciones cambiantes, asi como también poder estimar el valor del
volumen TLC, dato que dificilmente puede ser encontrado dado que rara vez se

alcanzan presiones maximas durante la ventilacion 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 linea continua se presenta la curva
ajustada a la Ec. (3.11). Las presiones en las esquinas, Py y Py, pueden calcularse a
partir de los pardmetros ¢ y d obtenidos del ajuste. Los pardmetros de ajuste estan

representados por a, b, ¢ y d (imagen tomada de [7]).

3.6. Otros modelos elastico-resistivos

En esta seccién se presentan algunos modelos relevantes que se pueden encon-
trar en la bibliograffa. Estos modelos tienen la particularidad de agregar elementos
que representan fenémenos fisiol6gicos no contemplados anteriormente, o la varia-
cion temporal dentro del ciclo respiratorio de alguno de los pardmetros previamente

considerados.

3.6.1. Modelo RIC

Si se tiene en cuenta que aumentar la frecuencia de respiracién aumenta la pre-
sion necesaria para acelerar el flujo y vencer la oposicién del sistema, comienza a
hacerse significativa la inertancia del sistema respiratorio (I;s). La inertancia depen-
de de la geometria del sistema y de las propiedades del gas. Por lo general, ;s es
un término pequefio ya que el aire que estd presente en el sistema no tiene masa
significativa y su aceleracion no se dificulta. Para frecuencias mayores a los 10Hz, el

efecto inercial comienza a hacerse notorio. La adicién de este término se puede ver
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3.6. Otros modelos eléstico-resistivos

en la siguiente ecuacion:

Voo )
Ps(t) = o+ VRaw + bV + PEEP (3.12)

donde V es la derivada segunda temporal del volumen.

Numerosos trabajos incluyen una inertancia en sus modelos para describir la
mecdanica respiratoria en técnicas FOT (por sus siglas en inglés Forced Oscillation
Technique) [85] [86] [87]. La técnica FOT, o Técnica de Oscilaciéon Forzada en espafiol,
es una técnica no invasiva utilizada en medicina para evaluar la funcién respirato-
ria, la cual se centra en la medicién de la respuesta del sistema respiratorio ante
oscilaciones forzadas de flujo o presién mientras el paciente estd bajo respiracion
asistida [88].

En [85], se propone el modelo “RIC aumentado” como una mejora al modelo
RIC. Especificamente, se agrega una resistencia periférica (R,) que permite la de-
pendencia de la frecuencia observada en los datos tipicos de impedancia real, lo
cual estd mas alla de la capacidad del modelo RIC. Fisiol6gicamente hablando, este
componente adicional modela la resistencia presente en las pequefias ramas respi-

ratorias del sistema toraco-pulmonar.

3.6.2. Modelo Viscolastico

Existen varias posibilidades de mejora del modelo RC que siguen las lineas del
analisis de modelos lineales. El objeto de las modificaciones es lograr que las predic-
ciones analiticas se acerquen lo mds posible a los datos empiricos y, en la medida de
los posible, reflejen la fisica asociada al problema. Es por esto que algunos autores
han recurrido al modelo viscoeldstico para describir el sistema de estudio [89] [90]
[91].

La viscoelasticidad es una caracteristica macroscépica de la materia que exhibe
propiedades tanto de sustancias liquidas como s6lidas, manifestando una combi-
nacion de efectos eldsticos 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 deformo cesa. Por otro lado, la viscosidad representa la resistencia
a fluir de un liquido o gas cuando se aplica una fuerza tangencial, siendo mayor
cuando hay una mayor cohesioén entre las moléculas y dificultando el desplaza-
miento de las “capas adyacentes”. Al aplicar un esfuerzo en un sélido eléstico, éste
se deforma y vuelve a su forma original cuando la fuerza desaparece. En contras-
te, un fluido viscoso se deforma con la aplicacién de esfuerzo pero no se recupera

completamente de la deformacién al cesar la fuerza. La viscoelasticidad presenta un
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Capitulo 3. Modelos del sistema respiratorio

comportamiento intermedio, donde hay deformacion al aplicar un esfuerzo y una
recuperacion parcial de la forma original al extinguirlo.

Al modelo RC lineal ya presentado se incorpora una dependencia de la presiéon
con el volumen y con su historia (matematicamente hablando, derivadas de 6rde-
nes superiores). La idea se basa en la utilizacion del denominado cuerpo de Kelvin
para incluir la viscoelasticidad de los tejidos pulmonares en el modelo. EI mismo
consiste en representar al compartimento con la compliance ya definida (resultante
de su propiedad elastica) pero definiendo otra compliance con resistencia de pérdi-
das (estos tltimos elementos conforman un cuerpo de Maxwell, e incorpora efectos

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

Co
+ _
Pa(t)yy R i
AN
F + VYV 4
Ry

Putm

Figura 3.8: Modelo equivalente eléctrico viscoelastico del sistema pulmonar. El pa-
ralelo C, y Ry representan el cuerpo de Maxwell que modelan la viscoelasticidad
de los tejidos del sistema toracopulmonar. La presién alveolar P4 se relocaliz6 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 realizacién del intercambio de oxigeno y
diéxido de carbono. Este es un fenémeno que varia con el tiempo [67] [92]. Por lo
tanto, contar con un método para evaluar los cambios en este fenémeno a lo largo de
la progresion de una enfermedad puede mejorar la terapia aplicada al paciente. La
elastancia pulmonar dindmica (E(t)) es una elastancia que varia a lo largo de una
respiracion (variante en el tiempo). Normalmente, se ajusta durante la inspiracién
utilizando el modelo de un solo compartimento en la Ec. (3.7). Al poder conocer los
valores de E;s(t) y Raw en cada respiracion, el modelo se puede utilizar para optimi-

zar los ajustes de PEEP [93]. También puede indicar la ocurrencia de sobredistension
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3.7. Resumen

o reclutamiento dentro de la respiracion [94]. Los ensayos iniciales disponibles en la
literatura sobre la elasticidad dindmica solo se han realizado en pacientes comple-
tamente sedados, anulando asfi el esfuerzo inspiratorio del paciente, y se basaron en
el modelo de un solo compartimento.

El modelo se define como:
Pp(t) = Eys(t)V(t) + RaV + PEEP. (3.13)

Aqui, E;s(t) es una elasticidad general del sistema respiratorio que comprende
la elasticidad de la pared torécica (que se trata como una constante) y la elastici-
dad pulmonar (que se asume que cambia durante la inspiracién). Se asume que la
resistencia es constante durante cada ciclo respiratorio en este modelo.

Poder conocer la elastancia que varia en el tiempo durante una respiracién tam-
bién permite la deteccién y el monitoreo de la incidencia y magnitud de las asin-
cronias. La asincronia paciente-ventilador disminuye el confort, prolonga la venti-
lacién mecanica e incrementa la mortalidad. Por lo tanto, el modelo de la Ec. (3.13)
también se puede utilizar para abordar y monitorear este resultado clinicamente

importante [95].

3.7. Resumen

En este capitulo se presentaron los conceptos basicos de los métodos basados en
modelos para la estimacién de la mecédnica pulmonar, y algunos de los diferentes
modelos del sistema pulmonar que pueden utilizarse para este fin. En el capitulo
siguiente, se utilizardn gran parte de estos modelos presentados, ya sea para simu-
lacién de pacientes ventilados mecdnicamente, o en los algoritmos propuestos para
la identificacién, utilizando datos reales medidos en pacientes sedados bajo respira-

cidn mecanica.
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Capitulo 4

Simuladores de pacientes y algoritmos

de estimacion de parametros

4.1. Introduccion

En este capitulo se presentan los simuladores de pacientes desarrollados en el
marco de la tesis y dos enfoques en lo que respecta a la estimacién de pardmetros
de modelos del sistema respiratorio, parte de estos resultados fueron publicados en
[96], [97] v [98]. Dos de estos simuladores, el “Simulador Sigmoidea” y el “Simu-
lador Sigmoidea con histéresis”fueron utilizados para el ajuste y la validacién in
silico de los algoritmos de estimacién desarrollados. Por otra parte, el “Simulador
para dispositivo médico” fue utilizado como primera instancia de validaciéon del
dispositivo DuplicAR ®, en colaboracién 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 tnico respirador.

En cuanto a los dos algoritmos de estimacién de pardmetros desarrollados du-
rante la tesis, el primero que se presenta es el “ciclo a ciclo”, llamado asi por su
capacidad de calcular un vector de valores de pardmetros del modelo cuadratico
presentado en la Seccién 3.5.1 luego de cada ciclo respiratorio. Al segundo algo-
ritmo de estimacion se lo llamé6 “en tiempo real”, cuyo nombre se debe a que se
estiman los valores de los pardmetros 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 sefiales de presion y flujo de pacientes sedados y
bajo respiracion asistida para poder obtener el valor de los pardmetros de los mode-
los de ajustes. A partir de los buenos resultados obtenidos con sefiales obtenidas por
medio de los simuladores, se testearon ambos algoritmos utilizando sefiales reales

de flujo y presion de pacientes bajo respiracion asistida, medidos con el dispositivo
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Capitulo 4. Simuladores de pacientes y algoritmos de estimacion de pardmetros

FluxMed ®.

En resumen, el capitulo presenta en primer lugar los simuladores desarrollados
durante la tesis. En segundo lugar, se explica el algoritmo de estimacién “ciclo a
ciclo” y se muestran los resultados obtenidos utilizando datos simulados y reales de
pacientes ventilados mecanicamente. Por tltimo, se explican los conceptos basicos

del algoritmo de estimacién “en tiempo real”, junto con los resultados obtenidos.

4.2. Simuladores de pacientes desarrollados durante la

tesis

La simulacion se destaca como una herramienta fundamental para analizar, di-
sefiar y operar sistemas y procesos complejos, siendo de gran importancia en la
investigacion cientifica. Aunque no existen principios o teoremas especificos de si-
mulacién, su estudio puede aportar significativamente al avance del conocimiento
cientifico, dado que su desarrollo se relaciona estrechamente con el proceso de in-
vestigacion y descubrimiento cientifico.

Entre los numerosos simuladores desarrollados en la tesis, ya sea como trabajo
de transferencia, investigacion o los utilizados en el disefio, evaluacién y perfeccio-

namiento de los algoritmos de estimacién, se presentardn 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 mecdnico y tiene la capacidad de ofre-
cer una presurizaciéon 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 afio 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 linea inspiratoria de cada sujeto. Cada linea ins-
piratoria puede controlar la presion a través de un regulador de didmetro (es decir,

resistencia) que permite la gestion independiente del volumen Tidal. En cambio, el
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4.2. Simuladores de pacientes desarrollados durante la tesis

adaptador espiratorio se conecta a la linea espiratoria de cada sujeto y al puerto es-
piratorio del ventilador. Cada linea espiratoria tiene un controlador de PEEP para la
gestion independiente de esta variable. La contaminacion cruzada se previene me-
diante véalvulas unidireccionales y filtros microbiolégicos en cada linea del circuito.

El simulador se utiliz6 para testear y validar la efectividad del dispositivo DuplicAR ®
para la ventilacién 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 utiliz6 la descripcion sigmoidea para la distensi-
bilidad pulmonar (Cys pse; ¥ Crs pac,) ¥ una descripcién lineal para la resistencia de
las vias aéreas (Ruy pac, ¥ Raw Pac,) (Fig. 4.1).

Por otra parte, el dispositivo fue modelado con una resistencia en la via inspi-
ratoria (Reontror, ¥ Reontro,) Y Una fuente de presion constante en la via espiratoria
(PEEP, y PEEP;). Ambas vias respiratorias cuentan con un diodo para forzar una
tnica direccién de la sefial de flujo del paciente.

El simulador desarrollado genera una sefial de presion ideal como entrada del
sistema, con una componente variable P,(t) 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 configuraciéon de ambos pacientes y respirador.

Pardmetro | Paciente 1 | Paciente 2 | P,,,,. | PEEP
a[ml] 0.1 0.1 -
Configuracion | b [ml] 1173 900 -
del ¢ [emH>O] 11 15 -
paciente d [ecmH,O] 4 5 -
Raw 0.012 0.25 -
Respirador - - - 25 5

Tabla 4.1: Tabla con los valores elegidos para simular dos pacientes sedados bajo
respiracion asistida, utilizados en pruebas por simulaciéon del dispositivo médico.
Los pardmetros a, b, c y d definen la curva sigmoidea para modelar la distensibilidad
y Raw es la resistencia en las vias aéreas de cada paciente. Los pardmetros Py, y

PEEP definen la configuracion del respirador.

En la Fig. 4.2 se puede ver la curva P-V de los dos pacientes simulados en linea
a trazos, junto con la porcién ventilada en el ciclo respiratorio en linea continua.
Sin la accion del dispositivo médico, el V1 obtenido luego de correr la simulacién
es de 941 ml para el Paciente 1 y de 595 ml para el Paciente 2. Ademas, la presion

pico en el sistema toraco-pulmonar llega a 30 cmH, O en el Paciente 1y a 21 cmH,O
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Flujo total
Pao
Presion total

¥

Figura 4.1: Simulador programado en el entorno Simulink.
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4.2. Simuladores de pacientes desarrollados durante la tesis

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) experimentaria altos valores de volumen y
presion en el sistema respiratorio, ademds de estar siendo ventilado en una zona
peligrosa, donde, sin duda alguna, el paciente estaria siendo sobredistendido en
cada ciclo respiratorio. En cambio, en el Paciente 2, puede verse que el comienzo
de la ventilacién ocurre por debajo del punto de inflexion inferior, pero el valor de
Vr se considera dentro de los parametros normales de ventilacion. En la Fig. 4.3
pueden verse 4 ciclos respiratorios de las sefiales de presion, flujo y volumen, este

altimo de ambos pacientes por separado.

1500 : 1500 . . .
— — —Curva P-V Pac 1 — — —Curva P-V Pac 2
Zona ventilada Zona ventilada
=" 1000 1000
-
3
S~ b0O 500 t
/
o / P el
0 = . " 5 : L 0 = L L L
0 10 20 30 0 10 20 30

P,; [emH>0] P,s [emH,0]

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 grafica 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 ventilacion 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 pardmetros de Royuir01 V PEEP, 10 €n 0,025 v 2 en el Paciente 1 y en 0,005 y
3 en el Paciente 2, respectivamente. Con esta configuracién del dispositivo, ambos
pacientes estdn siendo ventilados en la zona lineal y el valor del V1 disminuy6 en
cada paciente (509 m! para el Paciente 1 y 486 ml para el Paciente 2), logrando ast
los objetivos propuestos.

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

el testeo y validacion del dispositivo DuplicAR ®, bajo determinadas condiciones
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Figura 4.3: Sefiales obtenidas de la simulacion con la configuracion de los pacientes
y el ventilador mostrados en la Tabla 4.1. La presion estd en unidades de cmH;O, el

flujo en litros /min y el volumen de ambos pacientes estd expresado en unidades de

de funcionamiento, como por ejemplo utilizando un amplio rango de valores de
presién pico del respirador (en el caso de ventilacion PVC), o utilizando un rango

alto de valores de V1 cuando el respirador estd 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 model6 utilizan-
do dos capacitores no lineales, imitando la curva P-V tanto del pulmén como de la
caja toracica 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:

‘/(_'zg - CWleCWZPCM (4:.1)

Vlung = ll(l - e_lzplung) (4.2)

Los pardmetros a determinar son Iy, 2, cwy y cws. Por simple inspeccién de la
Fig. 3.2, I; 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 torécica. Para encon-
trar los valores de las constantes I y cw,, se pensé en definir la compliance deseada
en el valor de volumen FRC del sistema toraco-pulmonar. Para ello, es necesario

obtener Pys a partir de la suma de Py;o ¥ Pew, cOmo se muestra a continuacion:
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Prs(v) - Plung(v) + PCZU(V)

1 1% 1 1%
(1= —m (=
) I cwy cw

1 1
=——In(l{ =V —In(V t
lzn(l )—|—Cw2n( ) + cte

Derivando P;s(V) respecto al volumen, se obtiene la elastancia (inversa de la

compliance) del sistema toracopulmonar:

11 N 11
- lz (ll — V) Ctr \%
Los pardmetros I; y cw, pueden ser pensados como dos constantes de tiempo

Prs(V)

(4.3)

del sistema. Se decidi6 definir I; a priori y obtener cw; evaluando la Ec. (4.3) en el
volumen FRC, e igualando a un valor de elastancia que se desee en el disefio, acorde

a las caracteristicas del paciente que se quiera simular. Entonces:

1 1 IR S S
I (I — FRC) = cwy FRC — Cys

1 1 1 -1
—(FRC|— - =—— —
€2 ( ¢ (Crs 12 (ll - FRC) ))

En la Fig. 4.5 se puede ver un ejemplo de una curva P-V disefiada a partir de lo

antes explicado. Las curvas P-V disefiadas del pulmoén y de la caja tordcica se mues-
tran en linea a trazos, mientras que en linea continua se grafica la curva sigmoidea
obtenida como la suma de Prw y Pjyng @ volumen constante.

Para el disefio de las curvas mostradas en la Fig. 4.5, el volumen TLC se sete6 en
6000 ml, FRC= 3000 ml, y la compliance en el valor de volumen FRC se sete6 en 125
ml /cmH,O. Definiendo I; = 0,13, la ecuaciéon de cada curva disefiada se muestra a

continuacion:

Vi = 4200067cw (4.4)
Viung = 6000(1 — e~ 013 ung) (4.5)

En la Fig. 4.6 se muestra el valor instantdneo de la compliance del paciente di-
sefiado con las Ecs. (4.4) y (4.5), y la sefial de flujo utilizada para realizar la simula-
cion, tomada de un paciente real bajo respiraciéon mecanica. Como puede apreciarse,
el valor de la compliance inicial es de 125 ml/cmH,0, 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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Figura 4.5: Curvas P-V de las compliances no lineales disefiadas y del sistema to-
racopulmonar completo, obtenido como la suma de las curvas del pulmoén y la caja

tordcica a volumen constante.
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Figura 4.6: Arriba se grafica el valor instantdneo de la compliance del paciente si-

mulado. Abajo, la sefial de flujo utilizada para la simulacién del paciente.

Este modelo sera utilizado en una de las secciones posteriores para realizar las

pruebas y ajustes del algoritmo de estimacién en tiempo real, con el objetivo de
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obtener una estimacién del valor instantdneo 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 Capitulo 2 sobre la existencia de histéresis
en el ciclo respiratorio, a voliimenes normales de ventilacién (entre 400 y 700 ml),
se desarroll6 un simulador de paciente donde la curva P-V del ciclo respiratorio
en la inspiracién tome un camino diferente al de la espiracion. Para disefiar 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 varian de acuer-
do a la zona donde el paciente esta siendo ventilado. Por simplicidad, se definieron

tres zonas caracterfsticas, como puede verse en la Fig. 4.7.

V. -FRC [ml]

3000 A

2500 +

-
-
-
-
-

Py =~ Overdistention
2000 + - // Region

.7 B4, ,”<«—UIP

1500 +
Linear
1000 + Region
500 7: ........... :/_ ./_x ________ : ./_;_,. _____________________________________________
_-7 e \ Atelectasis
VPEER\g o — -7 LIP Region
0" PEEP, 10 20 30 40

Figura 4.7: En lineas discontinuas, se muestra la curva P-V medida desde el FRC al
TLC. En lineas s6lidas, se presentan las curvas ilustrativas de los ciclos respiratorios
que parten de diferentes puntos de equilibrio Eg;, i = 1,2, 3, mostrando las distin-
tas formas de curva que pueden observarse dependiendo de la regién en la que el
paciente esté ventilado. P4 es la presion alveolar, V| es el volumen total y Vpggp. es

el volumen extra debido a la PEEP; del ventilador.
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Las zonas quedan definidas por los puntos de inflexion LIP y UIP de la siguiente

manera:

= Region de Ateléctasis: esta zona se encuentra hacia abajo del punto LIP, donde
el pulmoén 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.

= Regioén Lineal: en este caso, la zona se encuentra entre los puntos LIP y UIP,
y representa la region donde se desea que el paciente sea ventilado. Es en esta
zona donde la mayoria de los alvéolos estan reclutados y la compliance del

sistema respiratorio es maxima.

= Region de sobredistension: esta zona se encuentra hacia arriba del punto UIP,
donde el pulmén funciona cerca de su limite eldstico. Algunas unidades alveo-
lares se encuentran sobredistendidas, pudiendo causar lesiéon pulmonar grave

en el paciente.

Para simular la histéresis, se utilizaron dos curvas P-V cuadréticas, una inspi-
ratoria y otra espiratoria, disefiadas de tal forma que ambas comiencen y terminen
en el mismo punto, pero su forma variard de acuerdo a la zona de ventilacion del
paciente. Se disefi6 una gran cantidad de histéresis respiratorias, capaces de ser uti-
lizadas en ambos modos de ventilaciéon, PCV y VCV. En la Fig. 4.8 se muestran 5 de

las histéresis locales disefiadas.

4.3. Algoritmo de estimacion ciclo a ciclo

En esta seccién se presentard el algoritmo desarrollado para obtener los valo-
res de los pardmetros del modelo cuadratico en cada ciclo respiratorio (ver Seccién
3.5.1. Los modelos son descriptos en el espacio de estados, y se calculan los valores
de sus parametros por medio del algoritmo de blisqueda recursivo de Levenberg-
Marquardt [99], comtnmente usado para resolver problemas de minimos cuadra-
dos no lineales. Luego, se verifica que el ajuste del modelo sea mayor a un cierto
valor de ajuste umbral minimo elegido, utilizando como medida el error cuadratico

medio normalizado (NRMSE por sus siglas en inglés), para mostrar los resultados.

4.3.1. Modelos utilizados

En el Capitulo 3 se han analizado diversas propuestas de modelos existentes en

la bibliografia para representar la mecanica 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-

cion es el sigmoidea (Ec. (4.6)).

b
V=a+ oy (4.6)

El ajuste de este modelo es utilizado para obtener una visualizacion del estado
del paciente en el rango de volumen entre el FRC y el TLC (se aclara al lector que,
en la préctica, no es comin medir a los pacientes a presiones subatmosféricas, por
el riesgo que esto implicarfa en la salud del paciente). Utilizando mediciones del
par (volumen,presién) 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
Ecuacion (4.6), tanto para la inspiraciéon como para la espiracion, por separado. Sin
embargo, la maniobra utilizada para obtener los datos empfiricos de esta curva, ya
explicado en la Seccion 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 cdlculo del modelo cuadréatico, pre-
sentado en la Seccién 3.5.1, como modelo de ajuste de la distensibilidad pulmonar,

y del pardmetro R;y, como modelo de la resistencia al paso del flujo por las vias

54



4.3. Algoritmo de estimacion ciclo a ciclo

aéreas. El modelo cuadratico es un modelo mucho més simple que el modelo sig-
moidea, ya que depende tan solo de 2 pardmetros, a; y 4, y puede ser utilizado en
el rango de volumen Tidal del ciclo respiratorio. En cuanto al vector de pardmetros

para su inicializacion, se utilizara el modelo lineal, presentado en la Seccién 3.4.

Modelo lineal en el espacio de estados (LM)

La aproximacién lineal de la distensibilidad pulmonar viene dada por:

Ps(V) = V/Crs (4.7)

y la ecuacién de movimiento es la ya presentada en la Seccién 3.4:

Pg(t) = V/Crs + VRyyp + PEEP (4.8)

La variable de estado seleccionada para el modelo es el volumen V. La sefial de
entrada serd la presion en la boca del paciente, P(t). Por lo tanto, la ecuacién de
estado del modelo lineal es:

L v (py(t) - PEEP) 4.9)
RuwCrs Ruw B .

Se puede observar entonces que son tres los parametros que caracterizan el sis-

V=
tema respiratorio en la regién donde estd siendo ventilado el paciente:

Ql - [Crs, Ruw, PEEP]

Modelo cuadratico en el espacio de estados (NLM)

La aproximacién cuadratica viene dada por la siguiente ecuacién:

Pis(V) = a1V +axV? (4.10)

Por lo tanto, la ecuacién de movimiento sera:

Pg(t) = a1V 4+ a,V? + VRyy + PEEP (4.11)

Finalmente, la ecuacion de estado sera

V=

(ﬂl =+ ﬂzV)V —+

. & (Ps(t) = PEEP) (4.12)

El vector de pardmetros que caracterizard la mecanica pulmonar del paciente

serd entonces:
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On1 = [ﬂlr a2, Raw, PEEP]

4.3.2. Algoritmo de identificacién no lineal

En esta seccion se presenta el proceso de identificacion sistematizado propuesto.
Comenzando con la estimacién de los pardmetros del modelo lineal, el algoritmo
luego utiliza estos parametros para inicializar y estimar los del modelo cuadratico
no lineal.

El ntcleo del algoritmo se basa en un enfoque de modelado de caja gris, ya que
los modelos matemaéticos del sistema respiratorio estdn disponibles (Ec. (4.9) y Ec.
(4.12)). Los valores del vector de pardmetros de ambos modelos se obtienen utili-
zando el algoritmo de Levenberg-Marquardt, que es un método iterativo para pro-
blemas de minimos cuadrados no lineales, ampliamente adoptado en un amplio
espectro de disciplinas [100] [101].

Este algoritmo desarrollado consta de tres etapas:

» Adquisicion de sefiales, donde las sefiales de presion y flujo de aire del ciclo
respiratorio son medidas, y la sefial de volumen es calculada como la integral

de la sefial de flujo.

» Estimacién de parametros, donde las sefiales medidas son utilizadas para ob-
tener los valores de los pardmetros del modelo cuadréatico. Se obtiene un juego

de valores de 0,; por cada ciclo respiratorio.

» Evaluacién del ajuste, donde la sefial de salida del modelo estimado es com-
parado con la sefial de salida medida del sistema. El modelo se guarda o se
descarta dependiendo del si error cuadratico medio normalizado calculado es

mayor a un umbral definido.

Adquisicién de sefales

El algoritmo utiliza las sefiales de presién y flujo medidas en la boca de un pa-
ciente totalmente sedado. Estos datos se obtuvieron con el dispositivo de adquisi-
ciéon 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 Tecnolégico y/o de
impacto Social (PDTS-0549).

La sefial de presion, Pg(t), se mide utilizando un sensor de presién diferencial,

que proporciona la presion en la boca del paciente.
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Por otro lado, la sefial de flujo F(t) se mide a través de un neumotacografo de
orificio fijo, en el que la diferencia de presiéon en ambos lados del orificio es propor-
cional al valor del flujo al cuadrado.

La sefial de volumen V se obtiene indirectamente mediante la integracion tra-
pezoidal de la sefial de flujo. Esta integracion numérica se realiza para cada ciclo

respiratorio.
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Figura 4.9: Ejemplo de las sefiales de presion, flujo y volumen adquiridas con el

dispositivo FluxMed® GrE en un paciente sedado bajo respiracién asistida.

A modo de ejemplo, en la Fig. 4.9 se muestran 6 ciclos respiratorios de las sefiales
Pg, F y V de un paciente sedado bajo respiracién 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 utilizard, durante las etapas posteriores,

para evitar un posible bucle infinito cuando la estimacion falle.

Estimacion de Parametros

El proceso de estimacioén de pardmetros propuesto puede resumirse de la si-
guiente manera (en la Fig. 4.10 se muestra el diagrama de flujo, para mayor clarifi-

cacion):
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Figura 4.10: Diagrama de flujo del algoritmo de estimacién propuesto.
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» [nicializacion del LM. El algoritmo calcula valores iniciales para los pardmetros
del modelo lineal, C;s, Rsy y PEEP, utilizando datos del primer ciclo de las
sefiales registradas. El valor de PEEP utilizado para la inicializacién del mo-
delo se calcula como el menor valor de presion de la sefial Pg. La compliance

y la resistencia se calculan utilizando las Ec. (4.13) y (4.14):

VTinsp
Cog=——""—"7-— 4.13
7 Ppiyy — PEEP (413)
PIP — Ppjy
Rypw=—"— 4.14
aw PIF ( )

donde Vrjysp es el volumen Tidal que ingresa al sistema respiratorio durante
el semiciclo de inspiracion, Ppy,; es la presion plateau, definida como el valor
de la sefial de presiéon cuando F = 0 (en el cambio de inspiracion a espiracion),
PIP es el valor de la presién pico alcanzada durante la inspiracion y PIF es el
valor pico del flujo inspiratorio. Esta es la forma en la que la mayorfa de los
respiradores actuales calculan los pardmetros 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.
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Figura 4.11: Ejemplificacion de los datos utilizados del ciclo respiratorio para cal-

cular los valores iniciales de C,s y de Ryy.

En la Fig. 4.11 se muestran de forma gréafica los datos que se extraen de las

sefiales de presion y flujo para realizar el célculo de C;s y Raw. En este caso, los
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valores iniciales de C;s, Rsw, y PEEP calculados con las Ec. (4.13) y (4.14) son
49,89 ml /¢cmH,0, 0,008 cmH,O/ml /s y 6,8 cmH;O.

En la Fig 4.12 se grafica la sefial V medida de un paciente ventilado mecéni-
camente y la sefial V obtenida del modelo LM inicial. Se puede apreciar el
apartamiento de V respecto a V, indicando que los valores de los parametros

del vector inicial 0; no representa fielmente al paciente.

300 V" indcial LMD
o ey — — —V medida
€ 200 .
£ & / b
@) / o 1 —
o 100 - ; TR -
0 K / 1 1 1 1 1 1 —|
0.5 1 1.5 2 2.5 3
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Figura 4.12: Comparacion entre la sefial de volumen medida en un paciente (linea a
trazos) y el obtenido por el modelo lineal antes de realizar la identificacion del LM

(linea solida).

» [dentificacion de LM. El algoritmo encuentra los valores de los pardmetros del
vector 0; que mejor ajustan el modelo lineal a la sefial de volumen V medida
del paciente, utilizando el algoritmo de identificacién de Levenberg-Marquardt,
con el objetivo de minimizar la funcién de costo de minimos cuadrados si-

guiente:

My(0) = Y (VI — VIK])? (4.15)
k=1

donde 7 es el ntimero de muestras del ciclo respiratorio y V[k] = f(Pg(k), 6;)
es la sefial de volumen calculado por el modelo (en este paso, el modelo lineal)

con Pg (k) como sefial de entrada.

En la Fig. 4.13 se muestra la comparacion entre la sefial de volumen V medida
en el paciente y la sefial de volumen V calculada por el modelo LM después
de ejecutar el proceso de identificacion que minimiza la Ec. (4.15). Se puede
observar que la sefial de V se acerca més a la sefial de V que en la Fig. 4.12,
indicando que el nuevo conjunto de parametros del vector 0;, calculado en el
proceso de identificacion, ajusta de manera mds precisa la mecénica pulmonar

del paciente.

Los valores obtenidos de los pardmetros del vector 0; son:
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Figura 4.13: Comparacién de las sefiales V (linea a trazos) y V luego de realizar la

identificacion del LM (linea soélida).

6, = [53,46;0,01; 7,49]

(4.16)

» [nicializacion del NLM. Los valores iniciales del vector 0, para la identificacién

del NLM se establecen en funcién

de los pardmetros lineales estimados en el

paso anterior. Asi, los valores de Ry, y PEEP obtenidos en el paso anterior

se utilizan directamente para la inicializacion, mientras que mientras que los

valores iniciales de los pardmetros

a1 y ap se obtienen mediante un ajuste po-

linémico empleando la Ec. (4.12), que puede reescribirse como:

Pg(t) — PEEP — F Rypy = a1V + a3 V? = Py,

(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 a;.
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Figura 4.14: Curvas P-V obtenidas de forma estimada (grafico en puntos) y estima-

do por ajuste polinémico (linea sélida).

En la Fig. 4.15 se muestra la sefial

inicial y la medida en el paciente.
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Figura 4.15: Comparacién de las sefiales V (linea a trazos) y V (linea solida), antes

de realizar la identificaciéon del NLM.

Los valores de a; y a5 son 0,022 cmH,0/ml y 2,3010~* cmH, O /ml?, mientras
que los valores de R,y y PEEP iniciales son los calculados en el paso anterior.

Por lo tanto, el vector 0,; del NLM inicial es:

0,1 = [0,022;2,30107%; 0,01; 7,49] (4.18)

» [dentificacion NLM. Con el vector 0,, el algoritmo inicia un proceso de identi-
ficacién para obtener el modelo no lineal (se minimiza la Ec. (4.15) utilizando
la salida del NLM, V = f(Pg(t),0,)).

En la Fig. 4.16 se muestra el resultado final del proceso de identificacién, don-
de puede verse que la salida del NLM se ajusta de manera precisa a la sefial

de volumen medida en el paciente.
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Figura 4.16: Comparacién de las sefiales V (linea a trazos) y V luego de realizar la
identificacion del NLM.

Para ciclos posteriores, el algoritmo inicializa el proceso de identificacién con
los valores de parametro del NLM calculados en el ciclo respiratorio previo,

como se ve en el diagrama de flujo (Fig. 4.10).
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Evaluacién de ajuste

En esta etapa, el modelo cuadrético estimado para cada ciclo respiratorio se va-
lida utilizando el criterio del error cuadratico medio normalizado (NRMSE o,):
1V = VI

NRMSE o, = 100 ( Sy aERal (4.19)
wv=v)

donde V es el valor medio de V. Este indice es igual a 100 % cuando hay un ajuste
perfecto entre la prediccién del modelo y los datos reales (||V — V|| = 0), y dismi-
nuye con un ajuste mas pobre. En caso de que la prediccion del modelo no sea mejor
que usar el promedio de los datos, el indice de error puede dar igual o menor que
0%, ya que ||V — V|| > ||V — V||. En la Fig. 4.17 se muestran las sefiales V calcula-
das en las distintas etapas explicadas del proceso de estimacion, junto con el valor
de ajuste que logran respecto a la sefial V medida en el paciente. Puede verse como

el NLM ajusta mejor al paciente que el LM.

300 - ———V LM Inicial: 46.46% |-
—V LM final: 86.00%
; V NLM Inicial: 57.02%
Qé _ 200 ——— V NLM final: 93.91% |
= é - = =V medida
o
= 100}
0¢ I I I L L L i
0.5 1 1.5 2 2.5 3
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Figura 4.17: Comparacién de la sefial V (linea a trazos) con todas las sefiales V

presentadas en el apartado anterior, junto con el valor de ajuste calculado con la Ec.
(4.19).

La etapa de validacion utiliza un umbral minimo para decidir si mantener o des-
cartar el modelo estimado. Si el resultado es mayor que este umbral, el algoritmo
guarda los pardmetros del modelo no lineal estimado. Luego de guardar, ejecuta el
Bloque de Adquisicién de Sefial, inicializando posteriormente la siguiente estima-
cion del modelo no lineal. Se debe tener en cuenta que pueden utilizarse diferentes
enfoques para disefiar el umbral. En el presente caso, el umbral se estableci6 igual

al NMRSE ¢, obtenido con el modelo lineal, con los pardmetros 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 estimacién no tuvo éxito. En este caso, si Aux = 0, el algoritmo
pasa a la Inicializacién Basada en el Modelo Lineal para una segunda oportunidad
con una condicién inicial diferente. Por el contrario, si esta segunda oportunidad
falla (Aux = 1), el algoritmo descarta el ciclo respiratorio actual y contintia con el
siguiente, mediante el Bloque de Adquisicién de Sefial.

En el caso especifico de que la estimacion falle para el primer ciclo, el algoritmo

lo descarta en lugar de regresar a la Inicializacién Basada en Modelo Lineal.

4.3.3. Resultados por simulacién

Se simulan diversos pacientes para obtener sefiales de flujo y presion con el fin
de evaluar, analizar y validar el algoritmo. Los objetivos principales son, en primer
lugar, confirmar la superioridad de la identificacion cuadratica (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 Sobredistension. En segundo lugar, sacar conclusiones so-
bre el grado de informacién que el estimador puede proporcionar al tratar con un
simulador que tiene en cuenta el fendmeno de la histéresis del sistema respirato-
rio, presentado en 4.2.3, los cuales ofrecen una representaciéon mds precisa de los

pacientes reales.

(a) Primer Objetivo: se probd el algoritmo de identificacion propuesto utilizan-
do datos adquiridos de un paciente modelado con la curva sigmoidea sin histéresis,
utilizando la Ec. (3.11).

Como sefial de entrada para los ensayos de simulacion, se utiliz6 la componente
variable de la presion real medida de un paciente sedado (en la Fig. 4.18 se pueden
ver 10 ciclos Pp  ilustrativos). Las simulaciones se llevaron a cabo para obtener la
sefial de flujo F(t) correspondiente en diferentes valores de PEEP sumados a Pp,,
cerca del LIP con PEEP = 4 cmH>0, en la regién Lineal con PEEP = 13 cmH;0'y
cerca del UIP con PEEP = 22 cmH5O.

El algoritmo se implement6 para cada simulacion, lo que permitié 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 esta 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 cuadratico se ajusta mejor que el modelo lineal cuando el
paciente estd ventilado en las cercanias del LIP (94.40 % vs 99.01 %) y en la regién

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 sefial de presién medida en un paciente
real que, al sumar la componente PEEP correspondiente, se obtiene la sefial Pp(t)

utilizado como entrada para el simulador.

gion lineal, ambos modelos logran un ajuste similar y bueno (99.28 % LM, 99.60 %
NLM).
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Figura 4.19: En azul, la curva P-V del paciente simulado. También se muestran las

curvas P5(V) estimada por el algoritmo (LM en negro, NLM en rojo).

Posteriormente, para evaluar el algoritmo propuesto bajo condiciones no ideales,
se afiadi6 ruido uniformemente distribuido a ambas sefiales Pg(t) y F(t), para tener
en cuenta los errores de medicién y digitalizacion 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 R;y, y se utilizaron diferentes valores de PEEP, seleccionados
para cubrir todo el rango de ventilacion.

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 vy las verdes
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el obtenido con el LM. Se observa que, incluso con niveles elevados de ruido, los
modelos cuadréticos estimados presentan valores de ajuste muy buenos y mds altos
que los lineales en las regiones LIP y UIP, mientras que en la region Lineal ambos

modelos ofrecen buenos resultados similares.

3% 6%'10% 20% 3% 6% I10% 20% 3% 6% I10% 20%

Ajuste LIP
2 g

o
=

Ajuste Lin
[dw]
=

Ajuste UIP
8

Paciente 1 Paciente 2 Paciente 3

Figura 4.20: Resultados de ajuste obtenidos por el algoritmo utilizando sefiales de
entrada con diferentes porcentajes de ruido afiadido (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 limites de errores de medicién y digitalizacién proporcionados
por el fabricante del FluxMed® GrE, que son del 3 % para la sefial Pg(t) y del 3.5%
para la sefial F(). En consecuencia, estos resultados confirman la eficacia del algo-
ritmo propuesto basado en modelos cuadraticos no lineales para la identificacién 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-
macioén a partir de datos mads realistas. Para ello, se prob¢ el algoritmo de identi-
ticacion cuadrética no lineal con datos obtenidos del simulador presentado en la
Seccion 4.2.3, utilizando los dos modos de ventilacion.

La presion Pp (t) mencionada anteriormente de un paciente sedado real (Fig.

4.18) también se utiliz6 como sefial de entrada junto con los valores de PEEP corres-
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pondiente en cada simulacién, para obtener las sefiales de flujo. Las curvas simula-
das se presentan en lineas rojas en la Fig. 4.21.

Luego, el algoritmo utiliz6 los pares correspondientes Pp-F para llevar a cabo
el proceso de estimacion. Las curvas Py (V) estimadas resultantes se representan en
negroen la Fig. 4.21, donde cabe destacar que en su mayoria estdn confinadas dentro
de su curva de histéresis modelada correspondiente, y sus pardmetros estimados

correspondientes se muestran en la Tabla 4.2.

Sim# | @ a a1V aZV%
0.026 145e-4 6.7 9.7
2 0.025 184e5 74 4.1
3 0.020 138e-6 9.6 0.3
4 0.052 -5.09¢-5 19.1 -6.8

5 0.084 -1.02¢e-4 269 -10.5
6 0.036 9.7e-5 8.6 5.6
7 0.028 280e-5 7.6 2.1
8 0.015 336e-6 84 1.1
9 0.040 -7.29e-6 141 -08
10 | 0.056 -4.83e-5 146 -3.3

Tabla 4.2: Resultados de identificacion: las segunda y tercera columnas muestran los
pardmetros estimados de Ps(V) (en cmH,O/ml y cmH,0/ml?, respectivamente).
Las cuarta y quinta columnas muestran los rangos para los términos de presiéon

lineal y cuadrética de Pys, respectivamente (en crnH,O).

Se puede observar que la concavidad de las curvas estimadas tiene una relaciéon
directa con la region respiratoria donde el paciente estd siendo ventilado. Por ejem-
plo, cuando el pardmetro estimado a; es despreciable, significa que el paciente esta
siendo ventilado en la Regién Lineal, mientras que 41 proporciona informacién so-
bre la compliance pulmonar. Por otro lado, cuanto més negativo sea a5, mas hacia
la Region de Ateléctasis esta respirando el paciente. Por el contrario, cuanto maés
positivo sea ap, mayor serd el riesgo de sobredistension alveolar. Ademads, los médi-
cos podrian utilizar los pardmetros estimados junto con informacién empirica del
paciente (por ejemplo, datos de maniobras de titulacién) para tener un mejor cono-
cimiento de su condicién. De esta manera, podrian establecer rangos cuantitativos
para a; y ax que indiquen maés precisamente la regién respiratoria donde se estéa
realizando la ventilacién. Parece probable que un andlisis adicional pueda propor-

cionar una relacion entre esos pardmetros y el Stress Index del paciente, cuyo valor
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(b) Paciente simulado ventilado en modo de control de presion.

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 estd o no siendo ventilado en la region
lineal [103].

Con los resultados satisfactorios mencionados anteriormente, el algoritmo de
identificacion no lineal propuesto demuestra ser una herramienta poderosa para
extraer informacion del paciente ventilado. Por lo tanto, se utilizara a continuacién

con datos de pacientes reales.

4.3.4. Resultados con datos reales de pacientes ventilados mecani-

camente

En esta seccién, el algoritmo se prueba con sefiales de Pp y F de pacientes seda-
dos bajo ventilacién asistida, medidas durante una maniobra de titulaciéon de PEEP
(esta maniobra fue explicada en la Seccién 2.3.2).

Se consideran tres casos de estudio, mostrados en la Fig. 4.22. En los dos prime-
ros casos, las sefiales Pg(t) son mediciones del mismo paciente, realizadas durante
maniobras de titulacion de PEEP realizadas con dos dias de diferencia. El caso 3
corresponde a un paciente diferente, también bajo una maniobra de reclutamiento
de titulacion de PEEP. Es importante destacar que, para facilitar la interpretacion de
los resultados, especialmente para visualizar la correlacion entre la Fig. 4.22 y la Fig.
4.24, las sefiales se distinguieron por secciones de colores, donde el gris corresponde
al nivel més alto de PEEP en la maniobra, y el negro al mas bajo.

La Fig. 4.23 muestra de manera comparativa el ajuste obtenido con ambos mo-
delos de identificacién (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 estd ventilado con
niveles altos de PEEP (correspondientes a la Regién de Sobredistension o sus alre-
dedores inmediatos). Por el contrario, cuando la PEEP disminuye y el paciente esta
ventilado en la Regién 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 informacién,
se puede inferir que la maniobra de titulacion de PEEP se realiz6 principalmente en
la Region de Sobredistension, en lugar de en la Region Lineal.

Los resultados de las curvas P — V proporcionados por el algoritmo de estima-
cién 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 estan en la columna de la derecha.
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Figura 4.22: Sefial de presion (Pp(t)) medida en dos pacientes durante maniobras
de titulaciéon de PEEP. Los casos 1y 2 corresponden al mismo paciente, con dos dias

de diferencia.

Notese que las pendientes de las lineas obtenidas con el modelo lineal (Fig.
4.24(a)) proporcionan informacién sobre una compliance promedio para las dife-
rentes regiones donde el paciente estd siendo ventilado, siendo de esperar que la
mas alta corresponda a la Region Lineal. Esta compliance promedio es tipicamen-
te utilizada por los médicos, pero es incompleta si se compara con la informacion
disponible del algoritmo de identificacién cuadrético propuesto. En efecto, las pen-
dientes de la identificacion lineal por si solas, en ciertos casos, no son suficientes
para determinar si el paciente estd dentro o fuera de la Regién Lineal. La informa-

cién sobre la curvatura es de importancia decisiva.

La mejor manera de ilustrar esta situacion es con el Caso 3. Se realizé una ma-
niobra de titulacién de PEEP estandar en el Paciente #2. Como resultado, se obtuvo
una serie de lineas rectas con el LM (Fig. 4.24(a) abajo). Un analisis de sus pendien-
tes (relativamente bajas, si se asume que la titulacién ha cubierto gran parte de la
Regién Lineal) podria llevar a la conclusion de que el paciente sufre una reduccién

severa de la compliance. La situacion real es bastante diferente y se puede detec-
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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 facilmente a partir de las curvas en la Fig. 4.24(b), Caso 3. Como se mencioné
anteriormente, las curvaturas revelan que la maniobra de titulacién se realiz6 prin-

cipalmente en la Region de Sobredistension.

A continuacién se presenta un andlisis mds detallado de los resultados obteni-
dos con el algoritmo de identificacién no lineal propuesto. Centrandose 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 més bajos de PEEP. Esto significa que el paciente esta entrando en la
Regién de Atelectasis. Por lo tanto, no es deseable reducir atin més esa PEEP mini-
ma con este paciente. Por otro lado, en el Caso 3 (Paciente #2) la concavidad atin no
ha cambiado (a; es positivo) para el valor més bajo de PEEP. Con este resultado, el
médico puede inferir que todavia hay margen para reducir el PEEP en la maniobra

de titulacion del Paciente #2.

Por su parte, la informacion del extremo superior de la maniobra de titulacién

de PEEP se puede ver facilmente analizando la columna de la izquierda de la Fig.
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(b) Resultados utilizando el modelo cuadratico (NLM).

Figura 4.24: Curvas Pr; — V identificadas por el algoritmo en cada ciclo respiratorio
de los pacientes medidos durante las maniobras de titulacién de PEEP. Los Casos 1y
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 maés
alta es un indicador claro de que el paciente estd siendo ventilado en la Regién de
Sobredistensién. En consecuencia, es posible que la PEEP méxima aplicado durante
la maniobra de titulacién sea excesivo. Este es el tipo de retroalimentacion en linea
que los médicos pueden utilizar para tomar la decisién de aumentar o no la PEEP,
ya que en este caso el paciente podria generar una lesiéon pulmonar debido a la

sobredistension de las unidades alveolares.

Lo anterior no es la tinica informacién sobre la condicién 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 esta inver-
samente relacionada con el parametro a1, correspondiendo este pardmetro a la elas-
tancia del pulmoén en la Region Lineal.

Por lo tanto, cuanto mas empinada sea la pendiente (menor a;), mayor sera la
compliance. Por ejemplo, al comparar el Paciente #1 con el Paciente #2, es evidente
que el pulmoén de este altimo presenta una compliance mds baja, requiriendo maés

presion para mover la misma cantidad de volumen Tidal.

Este andlisis comparativo también puede ayudar a evaluar la evoluciéon 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 dias. Examinando las curvas en la Fig. 4.24(b), se
puede apreciar que la condicién del paciente es relativamente estable. Sin embargo,
a partir de la observacion directa de las pendientes, se manifiestan indicios de un
ligero declive. Esto se puede confirmar mejor trazando los pardmetros a; y a; contra
la PEEP en la Fig. 4.25. Efectivamente, se observa una tendencia creciente en 41, lo
que implica una reduccién de la compliance. Ademas, la inspeccién comparativa
del pardmetro ay muestra que, dos dias después, el Paciente #1 se estd acercando a
la Regién de Atelectasis con valores mas altos de PEEP (nétese que en el Caso 2, el

signo de a; es negativo para PEEP por debajo de 15 cmH,0).

Por supuesto, para acciones médicas concluyentes, es necesario tener en cuenta
mas datos complementarios y evidencia clinica, pero estos ejemplos ilustran cémo
la informacién proporcionada por el algoritmo propuesto puede ayudar a los pro-
fesionales de la salud en tareas de toma de decisiones, tratamiento y diagnostico.

Como observacion adicional, al comparar las técnicas empleadas, basadas en el
algoritmo de Levenberg-Marquardt, con las técnicas conocidas de ajuste por mini-
mos cuadrados (LSF), nuestro enfoque logra un ajuste més alto a los datos, pero a
expensas de un mayor tiempo de procesamiento. Dependiendo del microprocesa-

dor y la programacién, hemos notado que este tiempo extra puede provocar que no
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Figura 4.25: El andlisis compara los pardmetros a; (arriba) y a» (abajo) estimados

para los Casos 1y 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 comun en el monitoreo respiratorio.

4.4. Algoritmo de estimacion en tiempo real

Este método fue inicialmente desarrollado para estimar los pardmetros de un
sistema hibrido de almacenamiento de energia basado en baterfas de Ion-Litio y
Supercapacitores para aplicaciones méviles [104]. El algoritmo se adapt6 para de-
terminar los valores de C;s y Raw del modelo lineal a lo largo de la inspiracion y la
espiracion en tiempo real. La metodologia de estimacién empleada esta basada en
la combinacién de dos técnicas: Diferenciadores por Modos Deslizantes Filtrantes
(DMDF)[105], y estimacién recursiva por minimos cuadrados (RLS) con factor de
olvido. Los DMDF son utilizados para obtener en tiempo finito derivadas robustas
de las sefiales de presion y flujo del paciente, lo que posibilita escribir una ecuacién
de error generalizada [106]. Esta tiltima es empleada por un RLS con factor de olvi-
do para estimar los pardmetros variantes del sistema descripto a través de la forma
canoénica generalizada de Fliess [107]. Por dltimo, la metodologia utilizada permite

validar las estimaciones en tiempo real, asegurando la precision deseada, median-
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te una evaluacion de la persistencia de las sefiales de entrada y salida del sistema
(una sefial es persistente si tiene suficiente cantidad de frecuencias para excitar to-
dos los modos de respuesta del sistema a identificar). Todos estos conceptos serdn

desarrollados en las secciones siguientes.

4.4.1. Modelo de parametros variantes en el tiempo

La variable de estado utilizada en este algoritmo es la presién del sistema respi-

ratorio Pys(V). Por lo tanto, las ecuaciones de estado del sistema completo son:

Py = F/Cps(t) (4.20)

siendo Pp la salida, la presién medida en la boca.

Para llevar a cabo la metodologia de estimacion propuesta, se requiere una ecua-
cion lineal en los pardmetros a ser estimados. Es por este motivo que los estados del
sistema serdn descriptos en la forma Canoénica Generalizada de Fliess [107], la cual

se realiza mediante el cambio de variables z; = Pg. Asti:

Zz — @(Prs,F) —
z1 = F Ray + Prs
Z1 = PB<t) = FRuw(t> + F/Crs(t) (4.22)

Como puede verse en la Ec. (4.22), el estimador utilizard las senales Pp(t) y F(f)
y sus derivadas para poder encontrar el valor de Ry y Crs en cada instante de tiem-
po. En la siguiente seccion se desarrolla el algoritmo propuesto, mientras que en la
Seccidn 4.4.3 se explica como obtener derivadas robustas de Pg(¢) y F(t) empleando

un diferenciador basado en Modos Deslizantes.

4.4.2. Desarrollo del Algoritmo de Estimacién y Validacién de Re-

sultados en Tiempo Real

En esta seccion se desarrolla la metodologia empleada para obtener los pardme-
tros del sistema (Rqw ¥ Crs). Como se mencioné previamente, la misma estd basada
en un estimador por minimos cuadrados recursivo (RLS) con factor de olvido y po-
see un método para validar los pardmetros estimados. Para llegar a describir la me-
todologia utilizada, se discuten en primer lugar y brevemente los aspectos tedricos

maés relevantes.
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Estimacion recursiva basada en minimos cuadrados

Para desarrollar el algoritmo de estimacién, se utilizara la ecuacién lineal en los

pardmetros mostrada en Ec. (4.22), reescrita como:

ns(t) = 21 = B5(H)T s (t) = [msl msz} [Is IS}T (4.23)

siendo @s(t) € R2 el llamado regresor lineal, que emplea las sefiales I; e I, y Os € R2
el vector de pardmetros desconocidos, 1, y msy. Definiendo 8(t) como el vector que
contiene los pardmetros estimados, la expresion recursiva que provee la estimacion

de los pardmetros estd dada acorde a [108] por:

0(t) = —G [R(1)(t) + r(1)] (4.24)
R(t) = —qR(1) + @(t)@" (t) (4.25)
t(t) = —qr(t) — @(t)n(t) (4.26)

donde r(t) € R?>*! y R(t) € R?*? son variables auxiliares. Estas tltimas se iniciali-
zan en cero: r(tg) = 0241 v R(#g) = 05>. Los pardmetros de disefio son la matriz de

ganancia G y el factor de olvido g.

Seleccion de parametros del estimador

Los pardmetros de disefio del RLS:

= El factor de olvido g pesa exponencialmente los datos medidos otorgando ma-
yor relevancia a los datos actuales, con una constante de tiempo 7, = 1/4.
Teniendo en cuenta la dindmica de la variacién esperada de los parametros, se
otorg6 un valor inicial a g, el cual fue iterativamente mejorado. Finalmente, en

este caso, g = 15 result6 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
disefiada de forma que la dindmica del proceso de estimacion sea mas rapida

que la variacion de los pardmetros a estimar. En este trabajo:

ki 0 05 0
G=ke| =10
0 ko 0 0,005
fue obtenida luego de exhaustivos andlisis de simulacién considerando diver-

sos perfiles de presion y flujo.
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Metodologia de estimacion en tiempo real

Aqui se presenta la metodologia que permite verificar la validez de los pardme-
tros estimados. Se basa en la evaluacion del minimo autovalor de la matriz R(#),
Amin (R(#)). Durante los periodos en los que se verifica que A, (R(#)) se encuentra
por encima de un umbral disefiado, Ay, puede garantizarse la estimacion de los
parametros en un intervalo de tiempo menor que un determinado tiempo deseado
T,, tal como se muestra a continuacion.

En primer lugar, a partir de la demostracién de convergencia del algoritmo de
estimacion, se obtiene una expresién de una cota superior del tiempo de convergen-

cia del algoritmo [108]:

Ny
Toin = s
min 2. Amzn(G) : Amzn(R(t))
e 7 (4.27)

<
2 Amin(G) - Arpy,
Con n; = 3, al menos un 95 % de exactitud en la estimacién de pardmetros puede
ser garantizada en el tiempo T,.
La desigualdad de la Ec. (4.27) se cumple si se verifica la llamada Condicién de

estimacion
Amin(R(t)) = Arp, (4.28)

En la misma, tanto la cota de tiempo T, como el umbral AThpe’ son pardmetros de
disefio de la metodologia de estimacién. Por un lado, el umbral es definido anali-
zando las variaciones de A, (R(t)). Por otro lado, el tiempo T, se define en funcion
de la velocidad con la que se desee tener informacién veraz. En este caso, tomando
en consideracion la duracion de los periodos inspiratorio y espiratorio, y los perfiles
de presion y flujo, T, = 0,3s y Arp,,, = 100 resultaron ser valores satisfactorios.
Tomando en consideracién todo lo expresado anteriormente, la metodologia que
garantiza la estimacion en tiempo real, asegurando convergencia de los pardmetros

en tiempo menor a T, es descripta a continuacion:

» Paso 1. Cilculo de persistencia: Ayin(R(t)) es evaluado de forma continua, re-
solviendo las Ec. (4.25)-(4.26). En esta etapa la actualizacion de las variables
estimadas debe estar desactivada, para evitar el fendmeno de bursting [109],
por lo cual la Ec. (4.24) es “inhabilitada” seteando la ganancia kg = 0. Este
paso corresponde al intervalo tg - ¢; de la Fig. 4.26. En la misma, la Fig. 4.26

muestra el estado de la estimacidn.

» Paso 2. Disparo: Al detectar suficiente persistencia (1 en la Fig. 4.26), la estima-

cién es habilitada, cambiando el valor de la ganancia kg a su valor disefiado.

77



Capitulo 4. Simuladores de pacientes y algoritmos de estimacion de pardmetros

= T y
= \/ \\
ﬁ )\Th ’ !
\E - \\_//—\\ /
S5 L / S
~ Thli | /\,*_/_/ | | ‘\'\/—\_// |
& to t1 4+ to i3
e
é Oonl i ‘
= Off [ | I I 1 Bl
w
sa) ty 1 L+ [2) t3
= i I \ I I
8 ®
~ el B
& EENES— e B e
g g O ——
S g —6(1)
= (U
§ > | | | | e(t)
to t1 ti+1e to t3
Tiempo

Figura 4.26: Ilustracién de la metodologfa de estimacion. (Arriba) Evolucion del
Amin(R(t)) v los umbrales de estimacion. (Medio) Activacion y detencion del proce-

so de estimacién. (Abajo) Se muestra la estimacién de un parametro arbitrario 6().

Para evitar ciertos efectos transitorios indeseados, el valor umbral para co-
menzar la estimacion (A7, ) es seteado en un valor distinto y mayor que el
que indica persistencia suficiente (AThpe disefiado). En este caso, se empled
AThgn = 2,5,’ AThpe = 250.

» Paso 3. Proceso de estimacion: una vez que se comienza a estimar, la actualizacién
recursiva de los valores estimados continta en tanto se cumpla la Ec. (4.28)

(intervalo t1 - ¢, en Fig. 4.26).

» Paso 4. Pérdida de persistencia: si en algan momento, A, (R(t)) cae por debajo

del umbral disefiado, AThpe (t3 en Fig. 4.26), se retorna al Paso 1.

4.4.3. Diferenciador por Modos Deslizantes Filtrante

Como se describi6 en la Seccion 4.4.1, el algoritmo de estimacién requiere cono-
cer en tiempo real las derivadas temporales de las sefiales de flujo y presion en la
boca. Para realizar tales célculos 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 sefial 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 sefal a diferenciar esta definida en el intervalo [t;, 00), y posee ruido medi-

ble en el sentido de Lebesgue acotado.
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4.4. Algoritmo de estimacion en tiempo real

» La derivada n-ésima de la sefial 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 pequefio [105][110].

La convergencia de los DMDFs se demuestra en [114] empleando conceptos de
homogeneidad con coeficientes de peso, donde se muestra, ademas, que el esque-
ma general para los DMDFs (particularizado en (4.29)-(4.32) para este trabajo) es
homogéneo de grado —1. Esto tltimo permite asegurar la convergencia en tiempo

tinito, con la adecuada seleccion de los pardmetros de disefio del algoritmo.

DMDFs para el sistema respiratorio

Para disponer de las primeras derivadas temporales de F(t) y Pg(t), que se re-
quieren para estimar los parametros del modelo empleando Ec. (4.22), se proponen

dos DMDF de primer orden en su forma no recursiva:

o1 = —Aga Lt/ [wer [P/ 4sign (we) + we (4.29)
e = —Ap Ly fwa M sign(we) + (g — g(t) (4.30)
b = A LY e |V Asign(we) + figs (4.31)
figp = —AgoLgsign(wg), (4.32)

donde ¢ = F, P, para indicar flujo o presién, wq1 y wer son variables auxiliares
internas, fig1 y fig2 son las variables de estimacion, L¢ es la constante de Lipschitz
de la segunda derivada de la g(t) correspondiente, y los coeficientes A¢iyi=0,..,3,
son pardmetros de disefio. En este trabajo se utilizan para estos tltimos los valores
Ac1 = 1,1, Ae2 = 3,06; Ag3 = 4,16 y Aoy = 3, conjunto que resulta adecuado segin
[105, 110]. Con respecto a las constantes de Lipschitz de las derivadas a calcular,
si se tomaran en consideracion las formas de onda ideales de la presion y el flujo,
no seria posible hallar cotas tedricas validas. Sin embargo en la practica, tanto el
flujo como la presién poseen un tiempo de subida finito, lo que permitié encontrar
valores razonables para las cotas. Mediante un anélisis de los datos que se poseen
de pacientes ventilados, se definieron los valores de Ly = 600 [ /seg® y Lp = 10,103
cmH,0/s%.

En estas condiciones, y en ausencia de ruido de medicién, cada DMDF propor-

cionard convergencia exacta en tiempo finito a las variables deseadas [111, 112], es

decir, fig1 = g(t) ¥ figr = fig1 = &(1).
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4.4.4. Resultados de simulacién y discusiones

En esta seccion se presentan los resultados obtenidos al aplicar la metodologia
de estimacion basada en DMDF para el cdlculo de los pardmetros del modelo pul-

monar, utilizando datos del simulador presentado en la Seccion 4.2.2.

La sefial de flujo utilizada para la evaluaciéon del algoritmo de estimacién pro-
viene de un paciente sedado, mientras que la sefial de presion Pp(t) utilizada se
obtiene del simulador. En la Fig. 4.27 se muestran estas dos sefiales y la persistencia
obtenida a partir de ellas. Para un mejor entendimiento de los resultados obtenidos,

los ciclos inspiratorios se encontrardn resaltados con un fondo rojo.

50 [ ' ]

o —
s . B 0
R E-50 S~ ra J Pt .
0 5 10 15

0 5 10 15
Tiempo [s]
Figura 4.27: Arriba, sefial de flujo de aire. Medio, presién medida en la boca. Abajo,

evolucion del minimo autovalor Ay, (R(#)).

En la Fig. 4.28 se grafican las evoluciones temporales de Ry v G5 reales (linea
a trazos) y estimadas (linea continua). Ademads, se muestra la sefial de activacion,
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 simulacién 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 variacion de la compliance del paciente simulado.
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Figura 4.28: Arriba, estimacién de la capacidad en funcién del tiempo. Medio, esti-
macion de la resistencia en funcion del tiempo. Abajo, sefial de activacion y preci-

sién del algoritmo.

4.4.5. Estimaciones de un paciente bajo respiracién asistida

Debido a los auspiciosos resultados obtenidos con pacientes simulados, se reali-
zaron evaluaciones preliminares utilizando el método de estimacion con sefiales de
presion y flujo medidas en un paciente real sedado ventilado mecanicamente (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-
flacién, representando la oposicién del pulmén a aceptar un cambio de volumen y

a volver a su volumen inicial [116].

Teniendo esto tltimo en consideracion, se detecté que la utilizacion de dos facto-
res de olvido diferentes (ginsp ¥ gesp) 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 inspiracién son mucho mayores que en la espiracion

(Fig. 4.30), justifica lo observado.

En cuanto a la R,y se puede ver que el comportamiento obtenido se correspon-
de con el propuesto en [117], donde Ry = ki + |F| ky. Esto se corresponde con
los resultados obtenidos para el paciente ventilado en modo VCV, ya que la Ry,
funcién del flujo, mantiene un valor aproximadamente constante en los periodos
inspiratorios y decrece en los espiratorios (donde el médulo del flujo decrece pro-

gresivamente).
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Figura 4.29: Sefiales de Flujo y Presion de un paciente bajo respiracion asistida uti-
lizadas en el algoritmo.
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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 capitulo 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
mecanicamente, utilizando algunos de los distintos modelos del sistema toraco-
pulmonar presentados en el Capitulo 3. En segundo lugar, se presentaron los dos
algoritmos de estimacién de pardmetros desarrollados en la tesis. El primero de
ellos obtiene un valor de los pardmetros del modelo cuadratico para cada ciclo res-
piratorio, ha sido refinado utilizando sefiales de los simuladores explicados en la
primer aparte, y luego se expusieron los resultados obtenidos con las sefiales medi-
das en pacientes reales bajo respiracién mecdanica. El segundo algoritmo, disefiado
para el célculo de pardmetros en baterias de lon-Litio y Supercapacitores, y luego
adaptado al marco de la respiracién mecénica, obtiene el valor de los pardmetros 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 Ry
con el dlujo. En el capitulo siguiente, se muestra el desarrollo del algoritmo “ciclo a

ciclo” con el fin de adaptarlo a aplicaciones online.
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Capitulo 5

Desarrollo de una aplicacién para la

estimacion del modelo pulmonar

5.1. Introduccion

En este capitulo se propuso el desarrollo de una interfaz de usuario capaz de
proveer de forma online los pardmetros del modelo cuadratico del paciente bajo
respiracion asistida, en cada ciclo respiratorio, basado en el algoritmo de estimacién
‘ciclo a ciclo’. En este nuevo desafio, se requiere considerar nuevos estdndares para
garantizar el correcto funcionamiento de la aplicacién, incluyendo aspectos como el
costo computacional asociado a la ejecucion del algoritmo de estimacion.

Para lidiar mejor con los requisitos de tiempos de procesamiento, se ejecuta un
proceso de verificaciéon de ajuste, empleando el modelo del ciclo anterior, para evitar
una nueva estimacioén completa del modelo en cada ciclo respiratorio. Utilizando la
sefial de presion de entrada del ciclo respiratorio actual y el Gltimo 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-
macién del modelo, considerando que el dltimo realmente contintia representando
al paciente, es decir, se mantiene el modelo anterior como valido. La verificaciéon 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 estimaciéon continua. El umbral que define
el ajuste minimo aceptable puede setearse de forma online por el médico, depen-
diendo de la precision requerida para cada paciente particular, condicién 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
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maniobra de titulacién de PEEP. Dicha maniobra modifica la condicién del sistema
respiratorio del paciente, lo que hace que esos datos sean particularmente apropia-

dos para mostrar las caracteristicas principales del algoritmo.

5.2. Algoritmo Propuesto

En esta seccion se presenta una descripcion detallada del algoritmo propuesto.
Alimentado con datos de Pg(t) y F(f) como sefiales de entrada, ambas medidas en
la boca del paciente, el algoritmo calcula y proporciona el conjunto de valores de
pardmetros del NLM que mejor describen los datos del paciente para cada ciclo
respiratorio.

Comienza realizando una etapa de estimacién completa, que consiste en estimar
rdpidamente los valores de los pardmetros del LM para un primer ciclo respira-
torio, y luego, utilizarlos para establecer las condiciones iniciales del NLM, obte-
niendo los valores de los parametros del NLM para ese primer ciclo. Para los ciclos
respiratorios siguientes, en lugar de repetir todo el proceso, el algoritmo verifica si
los pardametros del NLM obtenidos previamente se ajustan correctamente. En ca-
so afirmativo, se mantienen como el modelo NLM vélido para el nuevo ciclo, sin
necesidad de realizar ningtin otro cédlculo.

En cambio, serd necesario obtener un nuevo modelo si el ajuste a los nuevos da-
tos es deficiente (por ejemplo, cesto puede ocurrir cuando la condicién del paciente
cambia de manera significativa). En este caso, primero se ejecuta la rutina de estima-
cioén del NLM, pero inicializada utilizando los tltimos parametros del NLM validos.
Solo en caso de que esta nueva estimacién del NLM no sea lo suficientemente bue-
na, se realiza la etapa completa de Estimacién Completa. El nivel minimo aceptado
se establece mediante el valor umbral I" 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. Adquisicién del ciclo respiratorio

El algoritmo propuesto utiliza datos digitales de la presién Pp(t) y la sefial de
volumen (V) del paciente para estimar los modelos. Este tltimo se obtiene indirec-
tamente, calculado mediante el condicionamiento e integracion de la sefial F(t) en

cada ciclo respiratorio.
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Figura 5.1: Diagrama de flujo del algoritmo propuesto.

Las senales digitales de Pg(t) y F(t) del paciente pueden obtenerse directamente
del ventilador que estd asistiendo su respiraciéon o mediante un monitor respira-
torio externo interconectado. En particular, se ha utilizado un monitor respiratorio
FluxMed® GrE [118] para obtener las sefiales utilizadas por el algoritmo. Este dispo-
sitivo obtiene la sefial de presién Pp(t) utilizando un sensor de presion diferencial,
que mide la presién en la boca del paciente en relaciéon con la presién atmostérica.
En el caso de la senal de flujo de aire F(f), utiliza un pneumotacografo de orificio

tijo, el cual puede medir su valor y direccion.
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5.2.2. Estimacion Completa

En el bloque Estimacién Completa se realiza una etapa de estimacion completa
para obtener el modelo no lineal del sistema respiratorio de un paciente a partir de
sus sefiales de presion y flujo en un ciclo respiratorio. Esta etapa corresponde al pro-
ceso detallado previamente en el capitulo anterior (ver Seccién 4.3.2): implica una
primera estimacién rdpida de los dos pardmetros del Modelo Lineal, que permiten
obtener una inicializacién aproximada de la rutina de estimacién del Modelo No
Lineal (bloque Inicializacion NLM basado en LM), que se lleva a cabo posteriormente
(bloque Estimacion NLM). Luego, se obtiene el ajuste de este modelo con las sefiales

utilizadas para su célculo, utilizando el ya presentado NRMSE .

Evaluacién de ajuste: fit > I" ?

Finalmente, el ajuste del modelo no lineal a los datos se compara con un valor
umbral I, 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 I', el modelo no lineal se considera
valido para el ciclo respiratorio actual, y el algoritmo entra en el Blogue Recursivo.

Si, por el contrario, el ajuste es menor que T', los parametros obtenidos del mo-
delo no lineal no se consideran vélidos y se muestran en un color distintivo como
advertencia. Luego se adquiere un nuevo ciclo respiratorio y se debe ejecutar una
etapa de estimacién completa con él (el algoritmo vuelve a entrar en el bloque Esti-

macion Completa).

5.2.3. Bloque Recursivo

Una vez que hay un ciclo respiratorio con un NLM valido, sus pardmetros se
agregan a las gréficas en la ventana de la interfaz de usuario (descripto en la seccion
Mostrar Resultados), y el algoritmo inicia un bucle en el que se decide, en cada ciclo
respiratorio, si se actualiza o no el dltimo modelo vélido.

Para tomar la decision, se adquieren los datos del siguiente ciclo respiratorio y,
en lugar de realizar una etapa de estimaciéon completa, se realiza un calculo maés
simple para verificar como el dltimo NLM vélido se ajusta a los datos reales. En
caso de que sea lo suficientemente preciso, es decir, el ajuste calculado es mayor que
I', el tltimo NLM se considera valido para el nuevo ciclo.

En caso de que el NLM no sea lo suficientemente bueno, se realiza una Estimacion
del NLM, pero esta vez, inicializada utilizando el altimo NLM valido. Es probable
que la condicién del paciente no haya cambiado demasiado y que esas condiciones

iniciales permitan una convergencia rdpida y de bajo costo. Se realiza una nueva
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verificacion del ajuste y, solo si esta verificacién estd por debajo de T, se realiza
una etapa de estimacién completa con los datos, volviendo al bloque Estimacidn
Completa.

La idea detrds 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 evolucién del sistema respiratorio del paciente.

A continuacion, se presenta una explicacion detallada de los bloques que atin no

se han presentado.

Validacion con ultimo modelo

Para verificar como se ajusta el tltimo NLM vélido a los datos reales, se calcula
un V, obtenido alimentando al dltimo NLM valido con el Pg(t) del ciclo respirato-
rio actual como entrada. Luego, se evaltia El NRMSE o, con ese V y la sefial de V
actual (comprobacién de ajuste), y este ajuste se compara con I, lo que resulta en
dos posibles acciones:

En caso de que el ajuste sea aceptable (ajuste > T'), significa que el NLM atn es
valido, por lo que no es necesario realizar una nueva estimacion y sus parametros
se mantienen como el NLM vélido para el ciclo actual. Asi, el bloque de bucle est4
listo para mostrar los resultados, adquirir los datos del siguiente ciclo respiratorio y
repetir el proceso de comprobacién de ajuste con ellos.

De lo contrario, un ajuste < I' indica que el tltimo NLM valido 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 sefiales del ciclo respiratorio actual,
los resultados se guardan (opcionalmente) y se afiaden a los recuadros de visua-
lizacion de pardmetros en la ventana de la interfaz de usuario. Una presentacién
ilustrativa de su version actual, atin preliminar, se puede ver en la Fig. 5.2.

La ventana presenta tres dreas distinguibles. Una de ellas es el area de Configu-
ration, donde el usuario puede establecer el umbral minimo de ajuste aceptado y
seleccionar algunas opciones de guardado (opcional) y visualizacién. En cuanto a
esto tltimo, se puede elegir el nimero de ciclos a mostrar, con un valor predeter-
minado de 100. En caso de establecerse en 1, solo se mostraran los valores actuales
de las sefiales, pardmetros y ajuste asociado. También se encuentran allf los botones
para iniciar y detener manualmente el proceso de estimacion.

Una segunda &rea se identifica como Signals, y alli se muestran las sefiales de

entrada, flujo de aire F(t) y presion Pg(t), en los rangos de tiempo correspondientes
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Figura 5.2: Interfaz de usuario preliminar.

al ntimero de ciclos establecido.

Finalmente, el drea en la parte inferior, titulada Nonlinear Model, muestra los va-
lores de los pardmetros validos del NLM para el rango de los altimos ciclos elegidos,
asi como su ajuste logrado.

En caso de que el algoritmo no pueda alcanzar un ajuste > T', entonces se mues-
tran al usuario los pardmetros resultantes ‘invalidos’ y las sefiales del ciclo, pero
utilizando un color rojo distintivo.

En cuanto a los graficos mostrados, solo se presenta una primera version de la
interfaz de usuario, mientras que actualmente se estd llevando a cabo una investi-
gacion para establecer qué informacién presentar y como mostrarla, de manera que

ayude mejor a los médicos.

5.3. Resultados utilizando datos de pacientes reales

Las principales caracteristicas 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 ventilacion asistida. Los resultados gréficos correspon-
den a los pacientes #1 y #2. Cabe sefialar 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 sefiales originales de Pg(t)
y F(t) en la Fig. 5.3.
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Figura 5.3: 160 ciclos respiratorios de las sefiales del Paciente #1, P(t) y F(¢), para

ser procesados por el algoritmo.

Se realiz6 una maniobra de titulacién 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 mecdnica 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 I seteado.

Ademas, para comparar resultados y rendimiento, las mismas sefiales se proce-
san utilizando un ciclo de “Estimacion Continua”, donde se realiza una estimacion
del modelo no lineal para cada ciclo respiratorio. Excepto para el primer ciclo respi-
ratorio, donde se realiza una Estimacién Completa, el proceso de “Estimacién Con-
tinua” consiste en adquirir el siguiente ciclo respiratorio y realizar una estimacién
del NLM, inicializada en funcién del altimo NLM. La estimacién obtenida se toma
como el NLM valido independientemente del ajuste, a menos que ocurra el raro
caso en el que el algoritmo no logra converger. Aunque esto no ocurri6 para los da-
tos probados, en dicho caso, el ciclo se descartaria y se marcarfa como “sin modelo
disponible”, y el nuevo ciclo se inicializaria utilizando el NLM previo anterior.

Por lo tanto, las tres primeras graficas en la Fig. 5.4 representan los pardmetros
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del NLM de cada ciclo respiratorio obtenido al utilizar el algoritmo desarrollado
con I' = 85 %, en comparacién con los obtenidos al estimar un nuevo modelo en
cada ciclo (Estimacién Continua). Ademads, la cuarta grafica indica si se realiz6 una
nueva estimacién para obtener el NLM del ciclo (“on’), en contraposicion a conside-
rar valido el anterior después de la comprobacién de ajuste (‘off’). Por supuesto, la
indicacion correspondiente al proceso de estimacién continua es permanentemente
‘on’. Por dltimo, 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 titulacién de PEEP, pero después de ella, cuando se estable-
ce y se deja fija la configuracion del ventilador, el NLM estimado permanece valido
durante el resto del intervalo, con una precisién mayor que I'. Se espera que el al-
goritmo active una nueva estimacién de modelo solo cuando haya un cambio sig-
nificativo en el sistema respiratorio, debido a alguna condicién de salud, o cuando
ocurra un evento irregular, es decir, el ventilador hace una pausa inspiratoria para

medir la presién 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 védlido durante algunos de
los ciclos siguientes, donde el ajuste se encuentra entre el umbral establecido y el

ajuste maximo alcanzable, dado por la estimacién continua.

Para ilustrar las ventajas de realizar solo una comprobacién de ajuste en lugar
de tener que reestimar un modelo, tanto el algoritmo propuesto como el bucle de
“Estimacion Continua”se aplicaron a los datos correspondientes a doce pacientes
sedados de diferentes caracteristicas. Se contaron, promediaron y compararon los
tiempos tomados para procesar esas dos etapas. Por lo tanto, la Tabla 5.1 muestra la
relacion entre el tiempo promedio tomado para realizar una comprobacién de ajuste

y el tiempo promedio tomado para ejecutar una "estimacion continua’.

Como se puede apreciar, la comprobacion de ajuste requiere una parte muy pe-
queiia del tiempo de procesamiento requerido por una “Estimacién Continua”. Por
lo tanto, es inmediato inferir que el algoritmo desarrollado permite un uso mas efi-
ciente de los recursos de procesamiento, lo que resulta en una reduccion de la carga
computacional y del tiempo. La mejora del algoritmo presentado sobre el método
de estimacién continua es notable, teniendo un impacto favorable en cuanto a un
menor consumo de energia, es decir, un menor uso de baterfa y una mayor vida atil

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 gréficas superiores muestran los valores de los parame-
tros del NLM calculados por el algoritmo, en comparacién con los obtenidos me-
diante estimacion continua. La cuarta gréfica indica si se realizé una nueva estima-
cion para obtener el NLM del ciclo. La tltima gréfica muestra el ajuste obtenido en

cada ciclo respiratorio.
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Patient | trc/tce,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 %

#10 391 %
#11 4.89 %
#12 3.29 %

Tabla 5.1: Promedio de la relacién del tiempo por ciclo tomado para realizar la com-
probacién de ajuste (fpc) versus el tiempo por ciclo tomado para realizar una “Esti-

macion Continua” (fcg).

I', ilustrando cdmo una seleccién adecuada de su valor podria reducir drasticamente
el tiempo y los recursos de estimacién requeridos, mientras que exigir una precisién
demasiado alta puede resultar en calculos prolongados y terminar sin poder obte-
ner modelos validos. Con este fin, el algoritmo se ejecut6 utilizando el conjunto de
datos del paciente #2 con cinco valores diferentes para la precision minima desea-
da, en particular I' = 75, 80, 85, 90 y 95 fueron seleccionados. También se realiz6
una maniobra de titulacion de PEEP en el paciente, en este caso durante casi todo el
intervalo mostrado (160 ciclos respiratorios, aproximadamente 500 segundos). Las

sefiales Pp(t) 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 valido a través de una etapa de estimacién completa; en cambio, el ciclo se
muestra en negro cuando el NLM vélido del ciclo anterior fue adecuado para repre-
sentarlo y, por lo tanto, se mantuvo como vélido; finalmente, el ciclo respiratorio en
color rojo indica que no se pudo obtener un modelo vélido para esos datos con la
precisién requerida.

Se puede notar de inmediato que, cuando se solicita una alta precisién, como al
seleccionar I' = 95, el algoritmo intenta obtener un nuevo modelo en casi cada ciclo
respiratorio, aumentando asila carga computacional. Ademas, al analizar los ajustes

tinales, se observé que cuando se especificaba un valor alto para I', habia un gran
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Figura 5.5: Datos de presion de la sefial para cinco valores diferentes del umbral.
El c6digo de colores indica si se pudo obtener un NLM valido para cada ciclo, rea-
lizando una nueva estimacion (azul) o solo mediante una comprobacién de ajuste

(negro), o no (rojo).
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nuamero de ciclos donde muchos de los NLM, incluso los reestimados, no lograban
alcanzar el ajuste minimo establecido. Por ejemplo, en la prueba con I' = 95, solo
en el 88% de los ciclos fue posible obtener un NLM valido, y en la mayoria de
ellos, el 79 %, se tuvo que reestimar el NLM. Sin embargo, si se establece I en el
85 %, se obtuvo un NLM valido en el 99,35 % de los ciclos, y solo el 30 % de ellos se
reestimaron.

Para ilustrar esta situacion, la Fig. 5.6 muestra algunos ciclos de la sefial de volu-
men estimado V, calculados con los modelos obtenidos por el algoritmo con ' = 95,
junto con los datos originales de V del paciente. Aunque las sefiales se superponen
y parecen practicamente coincidentes, tres de los modelos no pudieron alcanzar el
ajuste minimo requerido (95 %), por lo que el algoritmo los considera invélidos y se

muestran en rojo.
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Figura 5.6: Intervalo de 187 — 211,2 segundos de los voltimenes estimados V del
paciente #2, junto con sus datos originales de V, correspondientes a la prueba con
I'= 95 (Fig. 5.5, quinta fila).

Por el contrario, cuando se selecciona un valor bajo para T, el algoritmo reali-
za menos cédlculos a expensas de mostrar valores de pardmetros que representan
menos precisamente al paciente. Cuando T esta alrededor del 85 0 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-
tulaciéon de PEEP en los ejemplos, ya que la descripcién del paciente necesitaba ser
constantemente actualizada y el proceso de estimacion se activaba al menos en cada
cambio de valor de PEEP, independientemente de I'. Sin embargo, una vez finaliza-
da la maniobra y el paciente estaba ventilado con sefiales estables de Pg(t) y F(f),
una nueva estimacion solo tenia 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 vélido, incluso con un requisito de precisién no tan exigente. Este es el
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54. Resumen

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 voltimenes estimados V para estos ciclos se muestran junto con sus datos
originales de V, correspondientes a la prueba del algoritmo con I' = 85, como se

muestra en la Fig. 5.7.
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Figura 5.7: Ventana de cinco ciclos de los voltimenes estimados V del paciente #2
junto con sus datos originales de V, y de la presion Pgp(t), correspondientes al inter-
valo de tiempo 452,5 — 469,5 segundos de la prueba del algoritmo con I' = 85 (ver
Fig. 5.5, tercera fila).

El ciclo rojo, donde no se pudo obtener ningtin valor de NLM viélido 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 sefial V del paciente

medido.

5.4. Resumen

En este capitulo se explicaron los cambios introducidos en el algoritmo de esti-
macién “ciclo a ciclo” para adaptar su futura utilizacion de forma online. La nueva

configuracién del umbral I' para seleccionar cuales ciclos son necesarios volver a
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estimarlos trae como beneficio una reduccién en el costo computacional, ahorran-
do principalmente energia, y la posibilidad de programar dicho umbral de acuerdo
a las necesidades del paciente. En el siguiente capitulo se explicardn los primeros
pasos en el desarrollo de un control por modos deslizantes para una valvula espi-
ratoria, utilizando un modelo no lineal de un respirador comercial validado experi-

mentalmente en la bibliografia.
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Capitulo 6

Control de valvula respiratoria
empleando técnicas robustas basadas

en modos deslizantes

6.1. Introducciéon

En este capitulo se abordan los desafios asociados con el control de la etapa de
espiracion en los sistemas de ventilacién mecdnica mediante una solucién 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. Asi, el objetivo es superar las limitaciones de los en-
foques tradicionales y proporcionar una solucién robusta y eficaz, que supere las
soluciones disponibles en la literatura. Los resultados demuestran el potencial de
esta estrategia de control en entornos clinicos reales. El enfoque de control por mo-
dos deslizantes mejora el desempefio y la estabilidad de los sistemas de VM, lo que
contribuye a una terapia de ventilaciéon mas efectiva y a una mejor recuperacién de
los pacientes.

La respiracién, y en particular la VM, puede dividirse en dos fases: inspiraciéon
y espiracion. Durante la inspiracion, 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 regulacién
de las vélvulas correspondientes. En la espiracion, las presiones disminuyen por
accion de la valvula de exhalacién, logrando una presion PEEP al final de la espira-
cion adecuada [120],[121]. Los sistemas dindmicos involucrados y los enfoques de
modelado y control desempefian un papel crucial en la correcta ejecucion de la VM,

contribuyendo asf a la recuperacion exitosa del paciente.
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El desempefio de los sistemas de VM presenta desafios desde la perspectiva de
los sistemas dindmicos. El rango dindmico paramétrico del sistema puede extender-
se por mds de cuatro ordenes de magnitud [10], resultando especialmente desafiante
para el control [120]. Ademads, la interaccién no lineal entre el paciente y el circui-
to durante la etapa de espiracion, a través de valvulas basadas en un esquema de
equilibrio de fuerzas [122],[123], introduce cierto nivel de complejidad adicional.
Asf, se requiere un control preciso para cumplir con los requisitos de desempefio en
el dominio del tiempo, como una rapida caida de la presién sin superar el nivel de
PEEP (evitar overshoot) y el mantenimiento del flujo espiratorio dentro de los limi-
tes establecidos (sin oscilaciones). El control de la etapa de espiracion es el desafio
mas complejo en los sistemas de VM [10]. Para abordar estas dificultades, el uso de

tecnologias 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 tipicos, presentan serias restricciones, segtn se discute en [126]. En el es-
tudio presentado en [127], se propone el disefio de un sistema de VM basado en un
sistema de suministro de flujo mediante una turbomdquina [10], donde también se
presenta una metodologia de control para las etapas de inspiracién y espiracion. Sin
embargo, es importante tener en cuenta que el modelo utilizado en [127] para el di-
sefio del control se deriva bajo suposiciones de linealidad, mientras que solo se con-
sidera un conjunto de pardmetros del sistema, que cubre solo un paciente, para los
resultados subsiguientes en simulacion. Puede citarse el estudio en [126] como una
de las propuestas de control més reciente para el sistema espiratorio, donde ademas
se deriva un modelo dindmico del ciclo espiratorio completo (incluyendo paciente,
circuito, y valvula por balance de fuerzas). Sin embargo, es fundamental observar
que el sistema de control propuesto en [126] no se desarrolla con rigurosidad analiti-
ca, lo cual impide proporcionar garantias de desempeiio, y, fundamentalmente, de
estabilidad.

Ante estos desafios, el control por modos deslizantes puede destacarse como una
estrategia prometedora para abordar la problemética del control en la etapa de es-
piracion en sistemas de VM [128],[129]. Los modos deslizantes ofrecen una solucién
efectiva para lidiar con sistemas altamente no lineales, y también robusta, lo que
permite abordar el amplio rango de variacion paramétrica del sistema espiratorio.
Asf, 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 dindmica de los sistemas de VM. Es importante mencionar que re-
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cientemente se han presentado estudios donde se aplican metodologias basadas en
modos deslizantes a sistemas de ventilaciéon mecanica [130],[131]. Sin embargo, en
estos estudios, los sistemas de control por modos deslizantes se apoyan en estrate-
gias adicionales, algo mas complejas de implementar, como por ejemplo el uso de
métodos adaptivos [130], o simulaciones en condiciones particulares sin considerar
rangos de variacién paramétrica del sistema [131]. Adicionalmente, los resultados
presentados en los mismos, por simulacién, corresponden a modelos tedricos del
sistema, sin validacion experimental.

En este contexto, en este capitulo se aborda el disefio y la implementacién de un
controlador por modos deslizantes para el control de presién en la etapa de espira-
cion de sistemas de VM. Asi, el objetivo es superar las limitaciones de los enfoques
tradicionales y proporcionar una solucion 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 desafio del
control preciso y efectivo en la etapa de espiracion de los sistemas de VM con técni-
cas de control no lineales con sélida base tedrica. A través del enfoque del control
por modos deslizantes, se busca proporcionar una solucion robusta y eficiente para
mejorar el desempefio 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 clinicos reales.

6.2. Modelo circuito espiratorio

En esta seccion se define el marco teérico del modelo matematico que define
al circuito espiratorio. Es importante notar que esta seccién se encuentra esencial-
mente tomada de [126], donde el modelo utilizado en este capitulo fue validado
experimentalmente y empleado para disefiar el control de la valvula, obteniéndose
buenos resultados. El lector interesado es referido a aquél para una discusién en
detalle de la derivacién del modelo considerado para este estudio.

En la Fig. 6.1 se presenta el modelo neumatico 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 presién que se disponen son aquellas medidas en el respirador, y no en la bo-
ca del paciente como ocurria en los capitulos anteriores. Ademds, se establece una
relacion estdndar de flujo volumétrico F(#) a través de un drea efectiva A, basdndose
en la suposicion de flujo isotrépico y una diferencia de presion relativamente baja

entre las ubicaciones corriente arriba y corriente abajo. Segtn los resultados presen-
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Figura 6.1: Esquema de un sistema general de ventilacion mecanica. Se indican los
componentes principales, utilizados en el modelo de la Seccion 6.2, como complian-
ces y resistencias (C y R). Ademads, se muestra el flujo espiratorio F. y el flujo pasante
E.

tados en [132], esta relaciéon puede expresarse como:

F= %\AA_Hsign(AP) 6.1)

donde sign(-) representa el operador de signo utilizado para determinar la direc-
cion del flujo y p es un pardmetro relacionado con la resistividad de la via al paso
del flujo, expresado en /cmH,O/L/s. El flujo se expresa en L/s (litros por segun-
do) y AP es la diferencia de presion medida en cmH,O [10]. Por otro lado, como
se ha explicado en capitulos anteriores, la relacién entre volumen y presién puede
describirse mediante la compliance. Aunque la compliance del paciente y del circui-
to son no lineales, la hipotesis de asumirla lineal es utilizada ampliamente para el
modelado y disefio de control en sistemas de VM [10], [123]. Por dltimo, el flujo pa-
sante F;, constante y de un valor muy bajo, es usado especificamente 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 €l, lo cual se refleja en una disminucién del valor medido en
el circuito espiratorio en comparacién con el inspiratorio. De esta forma se detecta
el esfuerzo del paciente por inspirar, facilitando asi el cambio del respirador de la
fase de espiracion a la de inspiracién de manera sincronizada con el paciente.

La valvula de exhalacién 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 véalvulas, la posicion se determina por
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Figura 6.2: Valvula tipo balance de fuerzas para el circuito espiratorio.

Tabla 6.1: Referencias para Fig.

6.2. Se indica, ademas, las variables asociadas a cada

componente fisico, consideradas en el modelo, cuando corresponde.

Referencia

Descripcion Variable

O N N Ul ok W N

Diametro del Asiento d
Camara de alivio
Diafragma

Iméan

Ensamble de bobinado
Resorte

Bobinado

Cabezal

m

el equilibrio entre la fuerza de comando f,, controlada por la entrada (corriente) de

control iy, y la fuerza del circuito f., generada por la presion del circuito en el asien-

to de la valvula (A;s). Cabe destacar que estas valvulas no tienen un mecanismo de

restitucion. Por otro lado, para evitar el efecto de restitucién debido a la compresién

del aire, se utiliza una camara

de alivio, como se muestra en la Fig. 6.2 (indicado

con el nimero 2). Durante el funcionamiento, el flujo de gas del paciente empuja

el diafragma con una fuerza f.

hacia la salida, mientras que el cabezal contrarresta

con una fuerza controlada de sentido opuesto f, mediante la accion del ensamble
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de bobinado. Asi, una vélvula de equilibrio de fuerzas para la exhalacién, como se
ilustra en la Fig. 6.2, se puede modelar utilizando un enfoque estdndar basado en la

segunda ley de Newton como:
mi = bx + ksx + fo — fo, (6.2)

donde x, ¥ y ¥ denotan la posicion, velocidad y a celeracién del cabezal de la valvula,
respectivamente, b el coeficiente de disipacion de energia, definido por la fuerza
electromotriz (EMF, del inglés) inversa, ks ~ 0 el coeficiente de restitucion, y m la
masa del conjunto de la bobina (ver Fig. 6.2). Ademas, f. = A;p; representa la fuerza
debido a la presion del circuito, mientras que f, = kyi, denota la fuerza de control,
con ky la constante de fuerza dada por la vélvula.

Utilizando un enfoque estdndar de conservacion de masa y las expresiones en las
ecuaciones (6.1) y (6.2), el modelo completo de exhalacion se puede definir mediante

una correspondencia no lineal de la siguiente manera:

( P = @(Prs, Py) _ x1A,@ (P, 0) Paw ‘
"7 Cilpaw + p1) Ct Ct(Paw + 01) "
P, =— @(Pys, Py) Y 3
Crs(Puw + pt) Crs(puw + pt) (6.3)
X1 = X2,
. 1 .
\ Xo = % (ksxl + bx, + PLA; — kvlv) ,

donde @(P;, P,) = /|P; — P3| sign(P; — P2), con Py y P, valores de presién, x y %
introducidos en la Ec. (6.2), han sido reemplazados por x; y xp, respectivamente,
C: y Gy denotan las compliancias relacionadas con el circuito y el paciente, respec-
tivamente, y p; v paw indican las resistencias al flujo relacionadas con el circuito y
las vias respiratorias superiores del paciente, respectivamente. Ademads, la cantidad
constante F; en la Ec. (6.3) indica el flujo pasante. En la Ec. (6.3), se han reemplazado
las fuerzas del circuito f. y de control de la vélvula f, por sus definiciones. Simi-
larmente, en la Ec. (6.3), A, = 7rdc,, con ¢, el coeficiente necesario para compensar
las unidades y las dreas geométricas y efectivas de la valvula. Finalmente, el flujo

espiratorio (salida del sistema), puede expresarse como F, = x1 A,@ (P, 0).

6.3. Control

6.3.1. Trayectoria de referencia

Durante el ciclo espiratorio, P; debe ser llevada desde la presiéon plateau hasta

el valor de PEEP deseado en una trayectoria rdpida. Las especificaciones para el
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control pueden listarse como siguen:

= La presion en el circuito debe disminuir hasta el valor de PEEP lo mas rapida-
mente posible, para preservar la condicién clinica del paciente. Esto permite
respetar la velocidad natural de exhalacién libre del mismo, evitando fatigas

musculares o acumulaciéon de diéxido de carbono.

= No deberia haber ni sobrepasos (overshoot) ni oscilaciones en el flujo ni en la
presion. Esto es, evitar que P (t) y Fo(t) caigan por debajo de la PEEP o del flujo

F;, 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 espiracion, se tendra:

P; = PEEP,

Ff=F (6.4)
| A

= s [pEEP+ (RawFE)?| ~ 25 PEEP
k'U - k'U

Teniendo en cuenta las especificaciones antes mencionadas, se construye una
trayectoria (P, r) para la presion de referencia constituida por tres tramos [126] (ver
Fig. 6.3).

— 13(t) (perfil lineal)
------ 1,(t) (perfil parabolico)
— — I4(t) (perfil constante)

)
an
=)
2
al Tl x
PERR [Frrmesmmteseemetngms AT T L e L e e =
0
0 te3 tpERP

Tiempo [s]

Figura 6.3: Perfil de presion de referencia.

El primero es lineal, siendo disefiado con una velocidad de espiracién répida,
mayor a la de exhalacién libre, a los efectos de que el control entre en saturaciéon y
de ese modo, con la valvula abierta, la espiracién progrese inicialmente sin interfe-

rencia. El segundo se define en términos de una funcién cuadrética, para proveer
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una transicién suave entre el primer y el tercer tramo. Este tltimo queda definido
como el valor constante de PEEP deseado. Asi, los segmentos lineal, cuadratico y

constante, denotados como /1(t), Ir(t) y I3(t), respectivamente, son expresados co-

mao:
ll(t) = myt + Pplut: 0<t<tg
Iy(t) = ke(t — tpgep)® + PEEP, te3 <t < tppep (6.5)
l3(t) = PEEP, t > tpggp
con o b
Pe3 = Pplut - 0/63<Pplut — PEEP); my = %; 6.6
¢ — t., _ 2(P—PEEP), k. — iy (6.6)
PEEP =163 — = 7 " ™ 2(Ps3—PEEP)

donde Py representa la presion plateau, Pes el 63 % de la diferencia entre Py,
y PEEP, y t = 0 indica el comienzo del ciclo espiratorio. Entonces, el perfil de

referencia es definido como:

I1(t) si0<t<tg,
Pop(t) = Do(t) sitgzs <t < tpeep, (6.7)
I3(t) sit > tpgpp
Usando el perfil de referencia (6.7), la sefal de error de presion (definida como
AP = P,f — P;) es gradualmente regulada para evitar errores transitorios no de-
seados, que podrian impactar negativamente en el desempefio del sistema, o en la

salud o comodidad del paciente.

6.3.2. Introduccion al control por modos deslizantes

En este apartado se explican a modo introductorio las ideas basicas 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 Gltimo, 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 introduccién de los modos deslizantes estd desarrollada en base a
[128], [8] y [133].

Modos deslizantes de primer orden

La teorfa del modo deslizante (MD) clasico para el control de sistemas fue esta-

blecida en la década de 1980 [128]. Consiste en una accién 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 § definida en el espacio
de estados, y la permanencia en ella de manera robusta, siendo teéricamente 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 (o : X — R), disefiada tal que el objetivo de control se cumple cuando
o(x) =0.

S={xeXCcR":0(x)=0} (6.8)

La ley de control mas sencilla que puede plantearse, con la idea de lograr que el
sistema opere sobre la superficie de conmutacién, consiste en alternar los valores de

la accién de control u(x) entre dos valores posibles, segtin el signo de o(x):

u(x) = —Kiup sign(o(x)) (6.9)

donde kqpp es una constante a ajustar segtin 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
conmutacion es finita, como puede suceder en cualquier aplicacion practica. Las
conmutaciones generan oscilaciones de amplitud finita y alta frecuencia en las tra-
yectorias al evolucionar sobre la superficie de deslizamiento. Este fenémeno es co-
nocido como el efecto de chattering y representa el principal inconveniente de los
MD.

trayectoria

del sistema trayectoria
del sistema

o=0
superficie de
conmutacion

/ superticie de /
conmutacion

(a) Conmutacion a frecuencia infinita. Opera- (b) Conmutacion a frecuencia finita.

cion en modo deslizante ideal.

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 detrds de los modos deslizantes de orden superior, »-MD (r > 1), consis-
te en restringir el movimiento a la superficie de conmutacién manteniendo, ademas,
r — 1 derivadas nulas. Desde finales de los '80 se le dio impulso a este enfoque, el
cual por un lado provee atenuacion del chattering, y por otro, permite disponer de
controles con fuertes caracteristicas de robustez cuando el grado relativo es uno o
mayor. Un algoritmo de MD de orden r, es capaz, en teoria, de eliminar el chatte-
ring en un sistema cuando el grado relativo de la planta, incluyendo actuadores y
sensores, es r. Aunque en la préctica no es posible tener en cuenta el total de las
dindmicas pardsitas ni conmutar a frecuencia infinita, y por lo tanto no puede eli-
minarse el chattering en una aplicacién real, se han obtenido muy buenos resultados
con estos métodos.

La diferencia conceptual entre 1-MD clésicos y los MD de orden superior -MD,
es que en estos dltimos la accién de control discontinua acttia sobre la r-ésima deri-
vada de sigma, por lo que su efecto sobre o es suavizado. Este comportamiento es
el que redunda en una reduccion del chattering sobre la salida o(t), aunque implica
pérdida de algtin 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 asint6ticamente estables, con r arbitrario, pero no muchos poseen
la caracteristica de convergencia en tiempo finito, salvo en el caso de r = 1 (caso

trivial), 2 y 3.

2-MD

Durante afios 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 o de grado relativo 2 y
cuya accién de control es discontinua. Estos algoritmos requieren informacion
adicional relacionada a la derivada de o, como, por ejemplo, el algoritmo Twis-
ting, el cual necesita la medicién de ¢, o el algoritmo Sub-Optimo, que necesita
los puntos donde ¢ = 0 para su funcionamiento. Igualmente, en sistemas de

grado relativo 1, estos algoritmos pueden utilizarse en la derivada de la accién
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de control en vez de en la accién misma, incorporando un integrador antes de
la entrada real y generando asf 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 1y cuya
accion de control es continua. Este algoritmo, llamado Super-Twisting (STA),
sOlo requiere informacién de la variable de deslizamiento o, y representa una
mejor alternativa al control 1-MD cuando la variable de deslizamiento es de
grado relativo 1, debido a la accion de control no discontinua sintetizada por
el STA, lo cual reduce significativamente el chattering. El controlador STA se

presenta en la Ec. (6.10):

(o) = —ky|o|M? sign(o) — kz/ sign(o) (6.10)

donde kq y k; son los pardmetros de disefio.

Las ventajas del algoritmo STA motivaron su estudio y desarrollo para lograr su
implementacion 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):

wsst = —ki|d|/2 sign(d) — ks / sign (¢(7)), 6.11)
¢ = 0 + ko |o|/? sign (o), (6.12)

donde k1, k7 y k3 son ganancias positivas adecuadas [133], segtn las especificaciones
de disefio definidas en la introduccién de la Seccién 6.3.

Este algoritmo se puede aplicar cuando la variable de deslizamiento es de grado
relativo 2 con respecto a la accién de control. Como puede verse en las Ecs. (6.11) y
(6.12), 1a ley de control es continua. Por lo tanto, la principal ventaja de este algorit-
mo es que la tinica informacién necesaria para la convergencia en tiempo finito a la
superficie de deslizamiento es o y su derivada ¢. Ademads, provee convergencia en

tiempo finito para o = ¢ = & = 0, simultdneamente.
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6.3.3. Disefio de la superficie de deslizamiento para la vdlvula es-

piratoria

Para el sistema bajo estudio, de acuerdo al enfoque adaptado en [126], se propo-

ne la siguiente variable de deslizamiento:
o = AP(t) — k,AF (1), (6.13)

donde AP = P.f(t) — P(t) y AF = F; — F(t) es un término de compensacién de
flujo, con el factor k;, pardmetro de disefio. Asi, una vez en modo deslizante, la
presion Py copiaré la referencia de presion disefiada, que se establece finalmente en
el valor de PEEP estipulado y, ademas, el flujo espiratorio igualara el flujo pasante.

Para determinar el grado relativo de la variable de deslizamiento respecto al
control, aplicaremos la derivada temporal a o hasta que aparezca de forma explicita
el la variable de control del sistema, es decir, iy.

La primera derivada de o es:

0 = Prof(t) — Py — kyFi + Ky F (6.14)

Como F; es un escalon, su derivada es nula para casi todo t (menos en un pun-
to), el término qui se lo puede considerar nulo por simplicidad. Ademés, P,, £ solo
depende del tiempo, por lo tanto no se desarrollaréd su derivada. Se reescribe al flujo
espiratorio F, = x1A,F(P;,0) como funcién de las variables x1 y Py, es decir, co-
mo F, = g(x1, P). Por ltimo, se reescribe el sistema de la Ec. (6.3) de la siguiente

manera:
4

f1(Prs, Pr,x1, F)
Dy = foPrs, Pt F)
(

(

(6.15)
= fa(x2)
- f4 X1, X2, Pt/ ZU)
Por lo tanto, el desarrollo de la Ec. (6.14) queda de la siguiente manera:
L g ag
G:Pref_fl(PTSIPtlxllFi)+k0]a x1+k6]ap (616)
0 = Preg — f1(Prs, Pr %1, i) [1 — kg gp, (%1, Pr)] 4 kg 8y (Pe) f3(%2) (6.17)

9
donde gx, (P) = ax1 & yap(x1, Pr) = a_lé;t'
La derivada segunda de o se muestra a continuacion:

g= pref + kq[gxlpt (x1,Pt)Ptf3(x2) +gx1(Pt)5(2] _f5(P1’SI Ptl xllpTSI Ptl xl) (618)
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Desarrollando las derivadas parciales, se encuentra la relacién:
= pref + kq[gxlpt (x1, P)Pif3(x2) + gxq (Pe)fa(x1, X2, Py, iv)] —
f5<P1’SI Ptl xllpTSI Ptl xl) (619)

) . - ., .
donde gxlpt(xl,Pt) = a%f,? v f5(Pss, P1, x1, Prs, P1, %1) es una funcién que contiene

todos los demaés términos del desarrollo de la derivada segunda de o que no depen-
den de x; y, por lo tanto, tampoco de la sefial de control 7.

Como puede verse en las Ecs. (6.18) y (6.19), o resulta de grado relativo 2 con res-
pecto a la accién de control de la vélvula (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 accién de control continua y garantiza convergencia en
tiempo finito a la superficie de deslizamiento, en las condiciones de disefio descrip-
tas en al inicio de la Seccién 6.3.1.

Para esta aplicacion, 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 ki, ky y k3 requeridas para el control 35T. Asfi, la accion de control propuesta

para controlar la vélvula es la siguiente:
iy = ip35T + 1y (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 simulacién extensas. Se consi-
deraron rangos amplios para los pardmetros y sefiales, para tener en cuenta una
variedad de circuitos, pacientes y presiones PEEP factibles, en relacién con posibles

terapias médicas.

6.4. Simulaciones

6.4.1. Escenarios de simulacion

Para analizar la viabilidad del control por modos deslizantes propuesto, se rea-
lizaron pruebas por simulacién, variando los pardmetros del paciente en un ran-

go amplio, de manera de contemplar diferentes escenarios realistas. Asimismo, se
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trabajo sobre un modelo de vélvula espiratoria de una respirador validado experi-
mentalmente. Para ello, se utiliz6é un respirador comercial [136] con un sistema TTL
[137] para emular los pulmones de un paciente adulto, conectado con tubos de cir-
cuito estdndar desechables. Ademas, se incluy6 una discretizacion para contemplar
el conversor A/D del respirador comercial, con frecuencia de muestreo 250Hz. A
continuacion, se presentan algunos resultados ilustrativos.

Se realizaron numerosas pruebas, a continuacion se muestran solo algunos re-
sultados ilustrativos. Para las pruebas mostradas se consideraron un flujo pasante y

una presion PEEP de valores tipicos [126]:

L
F;=1/157;  PEEP =5cmH,0 (6.21)

y, del mismo modo, se supuso un circuito de tubuladuras elasticas estdndar, por lo

que éste queda caracterizado por:

L

C; = 0,00025 22

! cmH,O (6.22)
JemH; O

o = 1,04%. (6.23)

Respecto de las caracteristicas de los pacientes, se contemplé 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 [v/2,7,+/17,6]

v emH, O
L/s

TTL considerado incluye un conjunto de resistividades al flujo calibrados y de valor

. Con la idea de proveer una plataforma de pruebas completa, el dispositivo

estdndar. En particular, para este estudio, se consideraron dos valores estandar, el

P2 v P20, cuyos valores son:

— vemHO
Paw € [pgw; 022)] = [ 2,7, v17, 6} TSZ (6.24)

mostrandose 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 patologia [137]:

L
cmH,O’

Crs € [0,02;0,03;0,06] (6.25)

Finalmente, para determinar las condiciones de disefio y seleccionar las ganan-
cias acorde a [133], se realizaron pruebas con diferentes valores de Py, PEEP y
diferentes combinaciones de parametros de los pacientes y del circuito. Las ganan-
cias del algoritmo 3-ST que mejor lograban los objetivos de control se establecieron
en:

ki = ks = 1,97 x 1074 ky = 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 Cys = 0,02L/cmH>0 y p2,. En particular, la Fig. 6.5 presenta las sefiales de
presion y flujo espiratorio. También se muestra el flujo pasante proporcionado por

el ventilador, F;, que comienza 150 ms después del inicio de la espiracion.

0 | ] 1 | | |
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
Tiempo [s]
=2 — ke
3 ---F
~
8
£1
&
0 —_—— e e — t ; t t t
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3
Tiempo [s]

Figura 6.5: Sefiales de presion y flujo. Paciente: C,s = 0,02; p2,.

Debe tenerse en cuenta que, aunque en situaciones reales solo es accesible la
presion del circuito Py, en la simulacion no solo la presion del circuito sino también
las pulmonares, como parte del vector de estado, pueden ser estudiadas. Por lo
tanto, tanto P,s como P, junto con Pref/ se muestran en la Fig. 6.5. En un esquema
realista, la presién pulmonar podria ser medida utilizando técnicas sofisticadas y
altamente invasivas, como por ejemplo el uso de un balén esofdgico para medir la
presion esofdgica y asi obtener la presion pulmonar Py ,e = Pa — Pes.

Como se puede apreciar, tanto el error de flujo AF = F, — F;(t) como el error de
presion AP = P,¢(t) — P;(t) se anulan en tiempo finito, es decir, P; alcanza la pre-
sion de referencia disefiada P,.f, 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 dindmica reducida determinada por el algoritmo de modo deslizante de ter-
cer orden (00 = & = & = 0), y a la dindmica estable del paciente. En este sentido, la
variable de deslizamiento o = AP — k;AF se presenta en la Fig. 6.6, donde se puede

observar su Convergencia a cero.
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20 -

o=AP -k, AF

_20 I 1 1
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3

Tiempo [s]

Figura 6.6: Variable de deslizamiento, 0 = AP — k; AF. (C;s = 0,02; pgw).

En la Fig. 6.7 puede verse la corriente de control de la valvula i;, en su evolu-
cion temporal segtn el algoritmo propuesto. Como puede observarse, la misma es
continua y relativamente suave, estableciéndose finalmente en el valor de estado

estacionario esperado.

1.5 2 2.5 3
Tiempo [s]

Figura 6.7: Corriente de control de la vélvula i,. Paciente: C;s = 0,02; pgw.

Como se mencioné previamente, el controlador disefiado se evalu consideran-
do amplias condiciones de operacién (pacientes y circuitos), comprobando en cada
caso que se logra un desempefio aceptable segtin las especificaciones de disefio pre-
establecidas.

A modo de ejemplo se presentan aqui 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 presion y de flujo obtenidas en los 4 casos, en tanto que en la Fig. 6.9 puede
verse la corriente de control segtin el algoritmo propuesto. Se puede observar que
en todos los casos, las dos variables de interés, P; y F,, convergen a sus referencias
esperadas (Py.r y F;, respectivamente) sin presentar ni sobrepasos. Estas respuestas
satisfactorias fueron logradas mediante las corrientes de control adecuadas i,, que
se muestran en la Figura 6.9. Se puede apreciar que todas son continuas en el tiempo

y relativamente suaves.

114



6.4. Simulaciones

AL N st s O s ;
a

2 e = 0,020,
& — = =Cps =0,02; p2,
Q;:: Crs = 0, 06, pzw

2 o =0, 08; 525
= ‘ |
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Figura 6.8: Errores de presion (arriba) y Flujos (abajo), correspondientes a 4 pacien-

tes con Crs = 0,02 y Crs = 0,06, y con pl, y 029.

Figura 6.9: Corrientes de control i, de los 4 pacientes simulados, i.e., con C;s = 0,02

y Crs = 0,06, y con pgw y pﬁ%. La linea en color verde, es el valor de ij.

En términos generales, los resultados obtenidos muestran un nivel aceptable de
desemperio, en linea con las especificaciones de disefio establecidas. Destacan los
tiempos de convergencia y la dindmica adecuada, que cumplen con las especifica-
ciones de control y los requisitos médicos, asi como las fluctuaciones suaves en la
sefial de actuacion. Es relevante sefialar que una manipulacioén suave del actuador
garantiza una mayor durabilidad del dispositivo (vdlvula), y ademads contribuye
positivamente al rendimiento dindmico preciso del sistema de control.

Es necesario sefialar que, como muestra la amplia gama de casos estudiados, el
tiempo de convergencia se logra de manera casi 6ptima, dado el tiempo de descarga

natural del paciente. Ademas, el sistema no puede acelerarse més alla de sus limites
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Capitulo 6. Control de vélvula respiratoria empleando técnicas robustas basadas en
modos deslizantes

naturales (acelerar la espiracién supondria “aspirar” flujo de aire del paciente, lo
cual sin dudas puede generar dafios al sistema respiratorio). Notablemente, el con-
trolador disefiado garantiza de manera consistente una respuesta subamortiguada,
sin oscilaciones y con un rendimiento casi 6ptimo, sin sobrepasos. Esta estrategia
de control fiable y precisa garantiza el cumplimiento de todas las recomendacio-
nes médicas, proporcionando un proceso de ventilacién seguro y efectivo para los
pacientes. Por tltimo, la accién del flujo pasante, que es una entrada adicional fun-

damental de propdsito multiple, no afecta la respuesta general del sistema.
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Capitulo 7

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 pardmetros de diferentes modelos de la mecanica pulmo-
nar y, en segundo lugar, el disefio del control por modos deslizantes de una valvula
espiratoria, para el cual se utiliz6 un modelo no lineal de la valvula validado expe-
rimentalmente en la bibliografia.

En cuanto a los algoritmos de estimacion desarrollados, se utilizaron dos técni-
cas y modelos del sistema toraco-pulmonar diferentes. El primer enfoque obtiene
un valor numérico del vector de pardmetros de un modelo no lineal de la mecéni-
ca pulmonar en cada ciclo respiratorio. Su refinamiento fue realizado utilizando
sefiales de presion y flujo provenientes de dos simuladores, también desarrollado y
explicado en esta tesis, de un paciente sedado bajo respiracion asistida. El algoritmo
fue evaluado en dos etapas, en primer lugar, utilizando sefiales 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 confirmé la eficiencia del
algoritmo propuesto para la identificacion 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 cuadratico tienen una relacién direc-
ta con la region respiratoria donde el paciente estd siendo ventilado. Estos buenos
resultados propiciaron el uso del algoritmo con sefiales provenientes de pacientes
reales sedados y bajo respiracion asistida. Se consideraron tres pacientes sedados
bajo ventilacién mecanica con COVID-19, medidos durante una maniobra de Titu-
lacién de PEEP. A partir de la concavidad de las curvas obtenidas para cada ciclo

respiratorio, cuantificada por el pardmetro a,, el algoritmo demostr6 ser una herra-
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mienta Gtil para determinar cudndo el paciente sale de la region lineal y entra en la
region de Atelectasia o Sobredistension. Ademas, la pendiente de la curva y su evo-
lucién, cuantificada por el parametro a1, proporcionan al clinico informacién sobre

la distensibilidad toracico-pulmonar y su progreso a lo largo del tiempo.

Por otra parte, el segundo enfoque de estimacioén desarrollado obtiene el valor
de la compliance y la resistencia en tiempo real, utilizando un algoritmo de minimos
cuadrados con factor de olvido. En primer lugar, se ajust6 el algoritmo utilizando
un simulador de paciente que utiliza dos capacitores no lineales, las cuales repre-
sentan el pulmoén y la caja tordcica por separado. Los resultados obtenidos fueron
claramente satisfactorios. El enfoque en tiempo real consigui6é seguir los cambios
instantdneos de compliance, y el error maximo obtenido en el célculo de la resis-
tencia fue del 2.5%. Los excelentes resultados incentivaron su uso con una ristra
de datos medido en un paciente bajo ventilacion mecanica, 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 estimacion ciclo a ciclo para permitir su implementacién en forma online.
Para ello, en primer lugar se debi6 atacar el problema del consumo de recursos
computacionales que se tiene al utilizar métodos de estimacién de pardmetros para
la obtencién de los modelos del paciente. En este sentido, la adiciéon del umbral T
para decidir si reestimar el modelo cuadratico o no al algoritmo permitié que este
redujera su costo computacional, sin perder un minimo de precisién deseada por el
especialista en los modelos obtenidos del paciente. Luego de un anélisis empirico,
se estableci6 que al fijar el umbral I' para obtener un ajuste entre el 85 % y el 90 %,
se lograba un equilibrio satisfactorio entre buena precisiéon y un costo computacio-
nal reducido (este porcentaje puede ajustarse si es necesario para algtin paciente
en particular). Efectivamente, para este rango de I', se observé que la estimacién
se activaba en aquellos ciclos respiratorios con un evento irregular, pero durante
los ciclos regulares el proceso rara vez se activaba. La consiguiente disminucién del
tiempo de computacién, en comparacién con los algoritmos de estimacién continua,

contribuye a la posibilidad de su implementacién de forma online.

Por dltimo, en el dltimo capitulo de la tesis se muestran los aportes en lo que res-
pecta al control de sistemas dindmicos. En este caso, se aplic6 una técnica de control
por modos deslizantes de alto orden en una valvula espiratoria de un respirador co-
mercial. El disefio e implementacién del algoritmo se realiz6 sobre un simulador no
lineal de la valvula recientemente validado en la literatura. El rendimiento dindmico

obtenido supera a muchas estrategias de control existentes en la literatura. Ademas,
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es notable la suavidad de la accién de control, vital para el adecuado funcionamien-
to de los sistemas de ventilacién mecdanica y la integridad y vida ttil del sistema de

actuacion.

7.2. 'Trabajo a futuro

Durante el desarrollo de esta tesis, se observé que existen numerosas posibili-
dades de mejora en el &mbito de la ventilacién mecénica, desde el punto de vista
de la ingenieria electrénica. En primer lugar, en el campo del modelado pulmonar,
se puede avanzar en el andlisis de la histéresis presente en cada ciclo ventilatorio.
Hay una amplia gama de modelos generales de histéresis, disefiados principalmen-
te para describir el comportamiento fisico observado en materiales de construcciéon
o ferromagnéticos. Uno de los modelos més utilizados en la bibliografia, es el lla-
mado “Modelo Bouc-Wen”. En este caso, los pardmetros del modelo de histéresis
no tienen sentido fisico, sino que se deben adaptar para que el modelo obtenga la
geometria y comportamiento a grandes rasgos del sistema toraco-pulmonar. Obte-
ner un modelo de histéresis dindmico del sistema pulmonar serfa de gran utilidad
para el estudio de la fisiologia respiratoria de pacientes ventilados mecédnicamente,
pudiéndose con esta herramienta desarrollar un nuevo simulador de paciente més
realista.

En cuanto a los algoritmos de estimacion de pardmetros, el trabajo a futuro se
centra en la recoleccién de mas datos de pacientes sedados bajo respiracion 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
atin mas, con el fin de correlacionar los resultados de acuerdo a la patologia, evo-
lucién de la salud y otros datos representativos del paciente. Se espera que esto
proporcione indicadores cuantitativos para describir de manera mas precisa la con-
dicién del paciente y los pardmetros de ventilacion, asistiendo al médico en mejorar
el diagnoéstico, ajustar el tratamiento y facilitar la recuperacion.

Otro enfoque de investigacion, méas préactico, es la implementacion del algorit-
mo de estimacién de pardmetros ciclo a ciclo en un dispositivo embebido. En este
contexto, es esencial la buena elecciéon del lenguaje de programacion, los sensores
destinados a medir las sefiales respiratorias y el dispositivo de procesamiento. Con
esto se espera poder utilizar este algoritmo en forma online, mientras el paciente
estd siendo ventilado mecanicamente, y poder darle a los médicos especialistas la
posibilidad de utilizar los pardmetros de un modelo mejor ajustado en el diagndsti-

co fisiolégico del paciente.
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Por dltimo, respecto al control de la valvula espiratoria, se planea realizar su
implementacién en un respirador comercial y realizar un estudio experimental del
algoritmo de control desarrollado. Para ello, es necesario profundizar en la com-
paracién de esta estrategia con enfoques de control cldsicos, tales como estrategias
PI y/o PID, para resaltar ventajas y dreas de mejora. En particular, el andlisis se
extenderd para evaluar la aplicabilidad y adaptabilidad del sistema de control en

diferentes escenarios clinicos.
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