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Resumen

Esta tesis trata sobre un tema fuertemente multidisciplinario, teniendo una base tanto en la
ingenieria como en la medicina. Siendo las herramientas que disponen los profesionales de
la salud para medir y tratar a los pacientes una parte importante de la medicina moderna. El
avance del estado del arte de estas herramientas esta dado por el desarrollo de las mismas,
por el analisis que pueden hacer posible y por el beneficio que puede generar al paciente o a

los usuarios.

Esta tesis esta organizada con una introduccién a cada tema con el objetivo de dar un repaso

de las bases, pero no pretende ser una revisién extensiva, completa y detallada.

El respirador es, al mismo tiempo, una herramienta de soporte vital y potencial fuente de
injuria para el paciente. Para poder manejar con seguridad este tipo de dualidad es impor-

tante la comprension de la fisiopatologia respiratoria del paciente.

El presente trabajo de tesis presenta nuevos analisis y herramientas de la informacion del
monitoreo respiratorio. Cada capitulo tiene una introduccién general sobre un aspecto del
monitoreo respiratorio a tratar y se presentan los analisis y/o herramientas relacionados con

el tema del capitulo. Cada capitulo avanza con los temas de los capitulos anteriores.

El aporte del presente trabajo de doctorado esta plasmado en el monitor FluxMed como he-
rramienta clinica. En concreto respecto a: su disefio y desarrollo (Capitulo 1); al analisis de la
fisiopatologia respiratoria mediante diferentes modelos de mecanica respiratoria, nuevas he-
rramientas y nuevos analisis de los pacientes; al monitoreo basado en las sefiales de la via
aérea (Capitulo 2); al monitoreo basado en la via aérea y la presion esofagica (Capitulos 3 y

4) y monitoreo basado en la capnografia volumétrica (Capitulo 5).



En el capitulo 1 se describen las principales técnicas de medicion utilizadas en el monitoreo
respiratorio y las caracteristicas de los diferentes monitores de la respiracion disponibles y

se presenta el disefio del monitor FluxMed.

En el capitulo 2 se utiliza un modelo de sistema respiratorio de dos elementos para describir
la mecdnica respiratoria, se hace una breve introduccién a los modos mas basicos de la ven-
tilacién mecanica. Usando solo el flujo y la presidn de la via aérea se describe una nueva me-
todologia propuesta de medicion de la resistencia sin pausa teleinspiratoria y por otro lado

se analiza el impacto de un metrénomo en la ventilacién manual.

En el capitulo 3 se usan los modelos de tres elementos para explicar el comportamiento del
pulmdn y la caja toracica. Se presenta el modelo no lineal de pulmén y caja toracica propuesto

y la simulacién basada en este modelo.

En el capitulo 4, se explica el trabajo respiratorio y el producto presién tiempo. Se presenta
la medicién del porcentaje de asistencia basado en el producto presién tiempo del paciente y
del respirador. Se muestra la medicion del esfuerzo respiratorio realizado por pacientes con
enfermedad pulmonar obstructiva crénica en una prueba de carga constante. Se introduce la
medicion automatizada del swing de presion esofagica, el producto presion tiempo y la fre-

cuencia respiratoria usando unicamente la sefial de presion esofagica.

En el capitulo 5, se describe la capnografia volumétrica. Se presenta el andlisis de la presion
transpulmonar e intercambio gaseoso en pacientes con sindrome de distrés respiratorio
agudo y el analisis del efecto de los diferentes niveles de presién positiva al fin de la espira-

cion en la capnografia volumétrica.



Abstract

This thesis deals with a strongly multidisciplinary subject, having a base in both engineering
and medicine. In modern medicine, it is important the tools that health professionals have
available to measure and to treat patients. The advance of the state of the art of these tools is
given by the development of the tool, for the analysis that can make possible and for the ben-

efit that it can generate the patient or the users.

This thesis is organized with an introduction to each topic with the aim of giving a review of

the bases, but does not pretend to be a comprehensive and detailed extensive review.

The ventilator is, at the same time, a vital support tool and potential source of injury to the
patient. To be able to safely handle this type of duality, understanding the respiratory patho-

physiology of the patient is important.

The present thesis presents new analyses and tools of the information from the monitoring
of respiration. Each chapter has a general introduction to one characteristic of respiratory
monitoring considered and presents the analyses and / or tools related to the topic viewed

in the chapter. Each chapter builds up from the material seen in the previous chapters.

The contribution of this doctoral work is reflected in the FluxMed monitor as a clinical tool.
Specifically regarding: the design and development of the monitor; the analysis of the respir-
atory pathophysiology through different models of respiratory mechanics, new tools and new
analysis of patients. Monitoring based on airway signals (Chapter 2); airway and esophageal

pressure monitoring (Chapters 3 and 4) and monitoring based on volumetric capnography

(Chapter 5).



Chapter 1 describes the main measurement techniques used in respiratory monitoring and
the characteristics of the different breathing monitors available and the design of the Flux-

Med monitor is presented.

In Chapter 2 a two-element respiratory system model is used to describe respiratory me-
chanics, a brief introduction to the most basic modes of mechanical ventilation is made. Using
only the flow and pressure of the airway, a new methodology is described for the measure-
ment of resistance without teleinspiratory pause and the impact of a metronome on manual

ventilation is analyzed.

Chapter 3 uses three-element models to explain the behavior of the lung and the chest wall.
The non-linear model of the lung and rib cage is presented, and the simulation based on this

model.

In chapter 4, is explained the work of breathing and the pressure time product. Presents the
measurement of the percentage of assistance based on the pressure time product of the pa-
tient and the ventilator. The measurement of respiratory effort performed by patients with
chronic obstructive pulmonary disease in a constant load test is shown. The automated meas-
urement of the esophageal pressure swing, the pressure time product and the respiratory

rate using only the esophageal pressure signal is introduced.

Chapter 5 describes volumetric capnography. Presents the analysis of transpulmonary pres-
sure and gas exchange in patients with acute respiratory distress syndrome and the analysis

of the effect of different levels of positive end expiratory pressure in volumetric capnography.
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Capitulo 1. Desarrollo de un monitor

respiratorio avanzado

Se describen las técnicas de medicion de las variables de mecanica respiratoria y los aspectos
técnicos vinculados a la adquisiciéon de las sefales para poder realizar el calculo de los para-

metros.

Se detalla el disefio del monitor FluxMed mostrando las pruebas realizada para evaluar su

precision.

Medicion de flujo

El flujo de aire que respira un paciente es una variable fisioldgica que no es tan simple de
medir en comparacion a otras como la presion relativa a la atmoésfera o la presion parcial de

diéxido de carbono.

Existen varias técnicas para medir el flujo. Todas las técnicas tienen alguna desventaja, es por
eso que al momento de elegir una técnica de medicidn de flujo, se elige el problema a lidiar
en el desarrollo!-4 Los rangos y precisiones de cada técnica dependeran de la implementa-

cion particular.



Medicion con un transductor de flujo de orificio fijo

Al introducir en un tubo una restriccién si se mide la diferencia de presion antes y después
de la restriccion se observa que el caudal es proporcional a la diferencia de presién. Esta re-
lacién no es lineal. Esta no linealidad afecta a la medicién. Por un lado, por la caracterizaciéon
de la curva que no es trivial. Por esta relacidn hace que se requiera de una medicién de pre-
sién con muy alta resolucién y precision para los flujos bajos y, un rango muy alto para poder
alcanzar una medicién de flujos mas altos. En los sensores de presion diferencial, el rango y
la precision son variables contrapuestas. Se suele expresar la precision como un porcentaje

del rango.

Flujo

D | :[Do

D/2 D/2

P1 P2

Figura 1. Esquema de un transductor de flujo de orificio fijo.

Un transductor de orifico fijo tiene la ventaja que es una pieza tinica. Una vez definida, la geo-
metria de la pieza la construccién es mas simple. Por ejemplo, con inyeccién de plastico en
una matriz, por mas que se debe tener en cuenta a tolerancia es un proceso relativamente

simple.



Medicion con un transductor de flujo de orificio variable

Un transductor de orificio variable es, en principio, similar al transductor de orificio fijo, pero
con una membrana flexible que aumenta la seccion del orificio a medida que aumenta el cau-
dal de aire que circula. Al aumentar la secciéon a medida que aumenta el flujo compensa el
comportamiento no lineal haciendo que comportamiento del transductor como un todo sea

aproximadamente lineal.

Flujo

Flujo

Figura 2. Esquema de un transductor de flujo de orificio variable.

Como contrapartida, el sensor de orificio variable es considerablemente mas dificil de cons-
truir. Todas las membranas deben tener la misma caracteristica y deben flexionarse de la

misma manera para que los transductores sean intercambiables.



Medicion con un transductor de flujo de flujo laminar

En la investigacidn se utilizan frecuentemente transductores de flujo laminar, cominmente
conocidos como transductores Fleischs. Este tipo de transductor tiene una restriccién al flujo
formada por una gran cantidad de pequefios tubos puestos en paralelo. Esta disposicion hace
que el flujo de aire sea laminar en la pieza y, por ende, tiene un comportamiento lineal en la

relacion entre el flujo que circula en la pieza y la diferencia de presién que genera.

Flujo

Figura 3. Esquema de un transductor de flujo de flujo lamiar.

La construccion de estos transductores es mas compleja, por lo que se los construye de metal,
siendo estos reutilizables, obligando al usuario a desinfectar el transductor al llevarlo de un

paciente a otro.

Otra cuestion para tener en cuenta es que al ser de metal y estar a temperatura ambiente (a
una temperatura menor a 37 grados) puede generar condensacién de agua del aire espirado.

Se suele calentar el transductor para evitar esto.



Medicion con un sensor de flujo de hilo caliente

La técnica de medicion del flujo por hilo caliente consta de un hilo conductor colocado por
donde circula el aire. Con un sistema de control se inyecta corriente en ese hilo conductor
para que se mantenga a temperatura constante. Al circular el aire, el hilo tendera a enfriarse,
por lo cual el sistema de control aumenta la corriente necesaria para mantener la tempera-
tura constante. De esta manera la corriente que aplica el sistema de control al hilo es propor-

cional al flujo de aire que circula.

Flujo

Circuito de medicion

Figura 4. Esquema de un transductor de flujo de hilo caliente.

Esta técnica permite medir con bastante buena precision. La construccién como sensor hace
que no sea viable su uso como descartable. Se debe poner componentes activos en la via
donde se mide, teniendo que mitigar los posibles riesgos eléctricos si se usa en la via aérea
proximal por eventuales secreciones o condensacion que alcance al sensor. Por otra parte,
estos sensores por si mismos no permiten medir el sentido del flujo, el aire circulando en un
sentido u otro serd igual para el sensor. También se debe tener en cuenta que la medicién de
flujo varia con el coeficiente calérico del aire, si el aire esta saturado de agua tendra mayor

impacto térmico en el hilo caliente que si el mismo volumen de aire esta seco.



Estos sensores se suelen utilizar en los respiradores. Colocados dentro del respirador, en la
rama inspiratoria y en la rama espiratoria puede distinguir el sentido y puede colocar las

protecciones necesarias para resguardar el sensor.

Medicion de la presion

En el rango y precision de presion que se utiliza en la medicion de las presiones en la fisiologia
respiratoria hay comercialmente disponibles una gran cantidad de sensores de presion que

permitirian medir la presion.

Presion de la via aérea

Utilizando un sensor de presidn diferencial, donde se conecta una cdmara a la via aérea y la
otra camara de deja abierta a la atmésfera se puede medir facilmente la presion de la via

aéreab’.



Al respirador Sensor de
0 al aire flujo Al paciente

Neumotacografo

Conectores

Sensor de
presion
respecto a la
atmosfera

Presion

Presion
difrerencial

Seiial de presion

Sensor de difrencial

presion
diferencial

Figura 5. Esquema de conexion del neumotacografo al monitor de mecanica respiratoria
para medir flujo y presion de la via aérea.

Presion esofagica

Parala medicién de la presion esofagica se conecta un sensor de presion diferencial que tiene
una camara abierta a la atmdsfera y otra conectadas en una sonda que se coloca en el eséfago.
Se utilizan sondas con un baldn para evitar que los fluidos del es6fago entren en la sonda y
alteren la medicién. El balén se lo infla con un volumen suficiente para asegurar que esté

conectado el interior de la sonda con el interior del balon. El volumen de aire introducido al



balén debe ser menor al volumen total del balon, para evitar que la presiéon aumente dentro

del baldn por la presidn de retroceso elastico del balgns-12.

Traquea

Eséfoago

Pulmones

Estémago

Figura 6. El esofago esta en el torax y una porcion esta muy cerca de la pleura. Esta
imagen fue modificada de una creada por Cancer Research UK / Wikimedia Commons.

Mas alla del volumen total del baldn, se debe tener en cuenta que el balén esta colocado en el
esofago y este esta naturalmente colapsado. Por lo cual, al introducir un volumen las paredes
del es6fago generaran una presién de retroceso elastico que afectara a la medicién314. Para
la medicién de la presion esofagica se recomienda usar un volumen de entre 0.1 y 1.5 ml

dependiendo del tamaiio del balén a usar1o.12,

Es sabido que las variaciones de la presiéon medida en el balon esofagico son equivalentes a
las variaciones de presion de la pleura?15-19, Se discute si el valor absoluto de presién medido

en el baldn es igual a la presion de la pleura. Esto es debido a varios factores 20-23,



Presion gastrica

Para la medicion de la presion gastrica se conecta un sensor de presidn diferencial que tiene
una camara abierta a la atmdsfera y otra conectadas en una sonda que se coloca en el est6-

mago.

La sonda de medicidn de la presion gastrica se utiliza una sonda como la de medicion esofa-
gica, colocando el balon en el estomago del sujeto. Al ser el estbmago un érgano que natural-
mente tiene un volumen, la limitacién del inflado del bal6n esta dada por el volumen del ba-
16n. Mientras que no se genere una presion de retroceso elastico en el balén, la medicién no
estara afectada. Como es necesario que haya en el balén un volumen suficiente para que es-
tén comunicados el interior de la sonda y el interior del balén, se suele inflar el bal6n gastrico

con mayores volimenes que en el balén esofagico.

Digitalizacion de las senales

Una parte importante de los dispositivos de medicion es la digitalizacion de las sefiales. Una
sefial continua en los valores de voltaje y continua en el tiempo, pasa a tomar valores discre-

tos de tension medidos a intervalos regulares.

Al hacer el muestreo temporal de una sefial se debe asegurar que la velocidad de muestreo
sea superior al comportamiento mas rapido que se quiere estudiar de la sefial. Como se sabe,
del teorema de Nyquist?4, para evitar introducir ruido por efecto del alias se debe tener una
frecuencia de muestreo que sea al menos el doble de la frecuencia mas alta del espectro de la

sefial de entrada.



Se eligi6 una frecuencia de muestreo de 256Hz para asegurar tener una muy alta resoluciéon

temporal de las sefiales respiratorias.

Por otra parte, la digitalizaciéon de una sefal obliga a que la seflal tenga que tener un paso
minimo de cambio. Esto hace que en el proceso de digitalizacidn se toma el nivel que esté mas

proximo a la sefial. Inevitablemente al digitalizar una sefial se introduce un error, el error de

cuantizacién.
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Figura 7. Ejemplo de una seiial analogica digitalizada en 8 niveles (3 bits) y magnificacion
de una serial de presion de la via aérea donde se observan los pasos discretos de la sefial.

Una seifial digital tiene la ventaja que al tomar valores discretos cualquier variacién menor
serd ignorada manteniendo el valor discreto esperado. Al momento de digitalizar una sefial

este paso minimo introduce el error de cuantizaciénsé25,

Sincronizacion de las senales

En el andlisis de la fisiologia respiratorio es una cuestion crucial analizar varias sefiales al

mismo tiempo. Esto obliga a tener especial control sobre la base de tiempo y poder asegurar



que las diferentes seiales estan sincronizadas entre si. Si las sefnales estan sincronizadas per-

mite analizar en un mismo instante que sucede en las diferentes sefiales.

Dentro del monitor se utiliza un microprocesador programado para realizar cada 4 milise-
gundos aproximadamente (1/256 segundos) la adquisicidn de las sefiales. En cada intervalo
de tiempo se adquiere sefal de flujo, de presién en la via aérea, la presion esofagica y la pre-
sion gastrica, se almacena en un buffer interno y se calculan las sefiales derivadas de estas:
volumen, presion transpulmonar y presion transdiafragmatica. En una segunda instancia en
el software de adquisicion y visualizacion se sincroniza con estas sefiales la sefial de presién

parcial de diéxido de carbono.

Procesamiento en tiempo real

En las unidades de cuidados intensivos se monitorean continuamente diferentes parametros
y sefiales fisioldgicas del paciente con el objetivo de ajustar o titular el tratamiento que se le
aplica al paciente. Cuanto antes se detecta una complicacién mejor sera el prondstico para el

paciente.

Cuando se estudia la fisiologia respiratoria, es de interés poder cuantificar las diferentes mé-
tricas que se toman del paciente se pueden medir al paciente en una primera instancia y pos-
teriormente procesar las mediciones para generar el valor a analizar. Si la informaci6n se
obtiene horas o dias después no es un problema porque no se busca realimentar la decisiéon

clinica que hace el profesional.

Cuando se usa la medicidn para ajustar los parametros del tratamiento, es necesario tener la

informacién del paciente (ya sea el valor de un parametro, una curva o una imagen) en el



momento. De forma de evaluar cdmo responde el paciente a la nueva configuracién y asi po-

der llegar a la configuracion del respirador que el profesional considere éptima.

El desarrollo suele ser, primero se estudia la fisiologia respiratoria y se desarrollan las mé-
tricas de las diferentes propiedades, y luego se incorporan en los dispositivos de monitoreo
o de tratamiento para que se pueda tener la informacién a la hora de tomar una decisién

clinica sobre el paciente.

El equipamiento médico tiene, razonablemente, una normativa adicional que se debe cum-
plir, siendo que son equipos que esta asociado a un paciente. Desde el caso donde la vida del
paciente depende del equipo o que el profesional de la salud lo utiliza para tomar una deci-
sion, es fundamental que se tomen los recaudos necesarios para minimizar el riesgo de los

pacientes, los usuarios y cualquier persona que pueda ser afectada.

Los sistemas regulatorios de los diferentes paises clasifican a los equipos médicos segtn el
riesgo asociado y, en funcion de esta clasificacion, realizan una evaluaciéon mas rigurosa sobre
los equipos de mayor riesgo. Esto permite un uso mas eficiente de los recursos de los entes

regulatorios aumentando el foco en los equipos de mayor riesgo asociado.



Monitoreo de la mecanica respiratoria

El monitoreo mas difundido de la mecanica respiratoria se realiza en los mismos respirado-
res. La mayoria de los respiradores realizan el monitoreo basico de los parametros de meca-

nica respiratoria.

Existen a su vez algunos monitores de mecanica respiratoria independientes del respirador
gque permiten monitorear al paciente mas de las prestaciones puntales que tiene el respirador
que se esta usando en el paciente. Una vez que se remueve el respirador del paciente también

se quita el monitoreo que tiene el paciente.

Hay respiradores con herramientas de monitoreo mas avanzadas, pero estan limitados a una
herramienta, ninguno tiene una gran variedad de herramientas avanzadas de monitoreo. Los

respiradores suelen poner el foco en las herramientas para el tratamiento del paciente.

El monitor FluxMed se disefié con un transductor de orificio fijo para medir el flujo. Utiliza
tres sensores de presion diferencial respecto a la atmosfera. Uno para medir la presion de la
via aérea en el mismo transductor de flujo. Los otros dos para medir la presién en una sonda
de manometria, uno para medir la presidn esofagica y otro para medir la presion gastrica. A
partir de la integral de la sefal de flujo se obtiene la de volumen. De la diferencia entre la
presidn de la via aérea y la presion esofagica se obtiene la sefial de presion transpulmonar.
La diferencia entre la presién esofagica y la gastrica es la presién transdifragmatica. A partir
de sincronizar la sefial de volumen espirado y de presion parcial de diéxido de carbono se
puede obtener la capnografia volumétrica utilizando el método de Bohr y Bohr-Enghoff para
el calculo del espacio muerto2627. El software FluxView y FluxReview permiten acceder facil-

mente a la informacidn de las sefiales registradas.

El monitor NM3 de Philips utiliza un transductor de flujo de orificio fijo para medir el flujo y

un sensor de presién diferencial respecto a la presion atmosférica para medir la presién de



la via aérea en el mismo transductor de flujo28-30, Utilizando un capnostato mainstream uti-

liza solamente el método de Bohr-Enghoff para el calculo del espacio muerto283132,

Si bien no se ven reflejados en el alcance de la presente tesis, algunos respiradores permiten
medir algiin pardmetro mas avanzado del monitoreo respiratorio. Algunos casos destacados
son: Maquet que permite medir el Stress Index33, CareFusion que mide el trabajo respirato-

rio3435 y GE mide volumen pulmonar de fin de espiraciéns3s.

En todos los casos salvo con el monitor FluxMed el acceso al registro de sefiales y pardmetros

no es simple.



Disenno del monitor de mecanica respiratoria

FluxMed!

El monitor de mecanica respiratoria FluxMed permite, a partir de la medicién del flujo y de
la presion en la via aérea del paciente, presentar las curvas, los lazos y los parametros que el

usuario haya seleccionado.

El monitor de mecanica respiratoria FluxMed estd compuesto de hardware y software. El
hardware esta constituido por una parte neumatica y una electrénica (ver Figura 8). El disefio
esta realizado de forma que el microcontrolador gobierne al equipo siendo el software, que
corre dentro del microcontrolador, el niicleo del equipo. Este controla completamente el
equipo, desde el muestreo de las sefiales al manejo de la interfaz con el usuario y el control

de apagado del equipo.

El monitor de mecanica respiratoria FluxMed ha sido disefiado y desarrollado bajo estanda-
res de calidad internacional (ISO 13485, IEC 60601-1, IEC 60601-1-2, ISO 60601-1-6, 1SO
62304, ISO 62366)37. Estos estandares o normas regulan los principales aspectos de seguri-
dad tanto para el disefio como para el proceso de fabricacion de los dispositivos médicos. De
esta forma, se asegura que se cumplen los principales requisitos de seguridad asociados a los
equipos de uso médico. Para obtener un equipo que cumpla con estas normas de calidad, es

necesario analizar y aplicar las mismas desde las primeras etapas del disefio.

Las sefiales medidas por el equipo pasan por tres etapas: sefiales neumaticas, sefiales eléctri-
cas analdgicas y sefales eléctricas digitales. Cada etapa es claramente distinguible en el dia-

grama en bloques del equipo (ver Figura 8).

!'El contenido de esta seccién fue publicado en el 111 Congreso Internacional de la Regién Andina IEEE en Quito'”.
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Figura 8: Diagrama en bloques del monitor FluxMed

La etapa neumatica esta formada por el sensor de flujo y las tubuladuras internas del equipo.
Los sensores de presion transforman la sefial mecanica en una sefal eléctrica analégica. Se
utilizaron sensores de presién diferencial amplificados y con compensacion térmica. La etapa
eléctrica analdgica esta constituida por los mddulos de sensado, de acondicionamiento ana-
légico, de amplificacion, el conversor analégico digital (conversor A/D) y el conversor digital
analégico (conversor D/A). Por ultimo, la etapa digital estd formada por el médulo de proce-

samiento en el microcontrolador, el teclado y el display.

Para el disefio del equipo se consider6 que es de gran importancia en un equipo comercial la
imagen del mismo. Se tuvo especial cuidado en la seleccién de los gabinetes para que estos
ademas de ser de plasticos ABS anti-llama (UL94HB)38, tengan buena presencia. Siguiendo el

mismo fin, los teclados fueron disefiados por disefiadores profesionales.



Desarrollo

El equipo tiene cuatro grandes bloques: adquisicién de las sefales, procesamiento de las se-
fiales, control general, y alimentacion del equipo. La adquisicion de las sefiales y su procesa-
miento son los bloques determinantes dado que son los aspectos centrales de equipo, mien-

tras que el control y la alimentacién son necesarios, pero mas sencillos de realizar.

La adquisicién de sefiales del equipo consiste en la medicion del flujo y la presién de la via

aérea del paciente en periodos regulares marcados por el bloque de control.

El mayor desafio del disefio y desarrollo del equipo fue la medicidn del fluyjo manteniendo
una alta precisiéon en un amplio rango, teniendo en cuenta que la medicion se realiza en la
parte proximal de la via aérea de un paciente. Realizar la medicidn en la via aérea préximo al
paciente brinda grandes ventajas, como independizar el monitoreo del respirador y eliminar
fuentes de error como la complacencia, la resistencia y las posibles fugas de las tubuladuras
del respirador. Por otro lado, realizar la medicién en la porcién proximal de la via aérea aca-
Irea, a su vez, varios inconvenientes como que las secreciones del paciente alcancen el sensor,
que el volumen del sensor aumente el espacio muerto o que la resistencia a la circulacién del

aire introducida por el sensor deba que ser muy baja.

El método utilizado para realizar la medicion de flujo consiste en un neumotacégrafo de ori-
ficio fijo. Un tubo con una placa con orificio fijo produce a ambos lados de la placa una dife-
rencia de presion proporcional al cuadrado de la magnitud del flujo y el signo de la diferencia
de presion es igual al sentido del flujo (ver Figura 1). Este método permite cuantificar la mag-
nitud del flujo y determinar su sentido. Las secreciones producidas por el paciente lo afectan
poco si estas no alcanzan las tubuladuras del sensor. Es posible establecer un proceso de fa-

bricacién no muy complejo que para producir neumotacégrafos en forma masiva y precisa.



Mientras la velocidad del fluido sea suficientemente menor a la velocidad del sonido (V < 0.3
Mach), la ecuacion de Bernoulli para gases incompresibles describe el flujo razonablemente

bien39. Aplicando esta ecuacion a una linea de flujo horizontal se puede obtener:

1 » 1 2
Ap=p,=p, =2 pV" =5 pV,

2 2 (1.1)
Donde, Ap es la diferencia de presién entre ambos lados de la placa, p: es la presién medida
medio didmetro del tubo aguas arriba de la placa y p2 es la presién aguas abajo de la placa. V;
y V2 son las velocidades del aire en los puntos p1 y p2 respectivamente y p es la densidad del

aire.

Por continuidad, las velocidades pueden ser reemplazadas por las areas de las secciones de
flujo respectivos y la tasa de flujo Q. En los fluidos reales como el aire, la viscosidad y la tur-
bulencia presente convierten la energia cinética del flujo en calor. Para tener en cuenta este

hecho se agrega a la ecuacién el coeficiente de ajuste Cq4. Resultando:

(1.2)

Dado que el perfil del flujo en la posicién 2 aguas debajo de la placa es complejo, se aplica la

siguiente sustitucién, introduciendo un coeficiente de flujo Cr.

(1.3)

Donde A, es el area del orificio. Finalmente, la tasa volumétrica de flujo Q para fluidos reales

estd dada por la ecuacién:



2Ap
0=Cd, [—
P (1.4)

El coeficiente de flujo Cr es determinado por tablas de referencia armadas a partir de medi-

ciones empiricas. Su valor va de 0.6 a 0.9 dependiendo del nimero de Reynolds. En la Figura

9 se ve la relacidn teérica entre Q y Ap.
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Figura 9. Curva que muestra la relacion teorica entre el flujo y la presion diferencial en

una placa orificio.
La resistencia introducida o, lo que es lo mismo, la caida de presion producida por el neumo-

tacdgrafo ante un flujo determinado puede ser calculada conociendo la geometria del sistema

de la siguiente manera:

D, (1.5)



Donde se observa que la resistencia h ocasionada por la placa orificio es inversamente pro-
porcional al cuadrado del didmetro del orificio y dependera del caudal, vinculado a la veloci-
dad de flujo, que circula por el mismo. Es importante destacar que el valor de la constante K
de proporcionalidad se obtiene a partir de valores empiricos y dependera de los didmetros
D; y D, antes y después de la placa orificio. Es facil de ver que el peor escenario es cuando el

flujo es maximo.

Utilizando las ecuaciones (1.4) y (1.5) se busc6 la relaciéon de didmetros para el neumotaco-
grafo que, introduciendo la resistencia mas baja posible, permitiera medir con alta resolucion
flujos bajos y altos utilizando un sensor de presién diferencial cuya resolucién es uniforme a
lo largo de su rango. El diametro interno del neumotacografo estd dado por los conectores

conicos estandarizados de acuerdo con la norma ISO 5356-1:2004.

Para realizar la medicion de flujo, la utilizaciéon de un neumotacdgrafo no fue el inico método
analizado. Sin embargo, el resto de los métodos que se tuvieron en consideracion fueron des-

cartados por distintos motivos, que se describen a continuacion.

Un tubo con una reduccidn en su seccidn que mantenga un flujo lineal, el teorema de Bernulli,
permite medir la magnitud del flujo, pero no permite sensar el sentido de circulacién del
mismo. Midiendo el flujo con el método del hilo caliente, tampoco es posible sensar el sentido
del flujo. Adicionalmente, la variacién de la humedad del aire puede afectar la precision de la

mediciéon y el hilo puede dafiarse con las secreciones del paciente.

Desde el punto de vista de la utilizacién de un orificio, se analizaron las alternativas de un
orificio fijo y uno variable. Si se utiliza este ultimo, la relacion del flujo y la diferencia de
presion es mas lineal, facilitando asi la medicién, pero el proceso de fabricacién de un sensor

con un orificio variable es muy complejo.

Dada la gran alinealidad de la sefal de presion diferencial respecto del flujo, para mantener

una mediciéon de flujo con alta resoluciéon en un amplio rango se realiza una amplificacién



variable de la sefal de presién diferencial segtiin su valor de amplitud. Por lo tanto, el micro-
procesador modifica la ganancia del amplificador a tres valores x1, x10 0 x200 y multiplica al
valor obtenido por un factor de ajuste para la ganancia utilizada. De esta forma, todas las
mediciones realizadas, independientemente de la magnificacion utilizada, mantienen una es-
cala uniforme. El valor de ganancia se lo elige en funcion del valor de la sefial de la dltima

muestra.

La sefial de presion diferencial es magnificada y media respecto de una sefial de referencia
generada por un conversor digital analégico. El microcontrolador controla el conversor digi-
tal analégico del tipo R2R, estableciendo el valor referencia que es determinado en el proceso
de autocalibracion del equipo. De esta manera, el microcontrolador puede ajustar el valor de
presidn diferencial cero en forma analégica, maximizando el poder de magnificacién para
sensar los flujos mas bajos. El ajuste de la referencia del valor de flujo cero ayuda a compensar
el error sistematico. La sefial de referencia es mantenida en forma constante mientras el

equipo esté encendido y es modificada inicamente en el proceso de autocalibracién.

El error que se produciria por la saturacién de la sefial amplificada no se produce dado que
el amplificador no llega a saturar porque cuando la sefial se aproxima a los limites del rango,
se reduce la magnificacidn de la sefial. Como la frecuencia de muestreo es mucho mas alta
que las frecuencias mas altas de la sefial, la variacién entre una muestra y la siguiente no

podra saturar la sefial en la magnificacién elegida.

El conversor analégico digital utilizado es un conversor de aproximaciones sucesivas de 10
bits de resolucién que se encuentra dentro del microcontrolador. El conversor analégico di-

gital utiliza para las conversiones una referencia interna de 2.56 volts.

Para medir la sefial de presion diferencial, el microcontrolador selecciona la ganancia a utili-
zar y el canal diferencial de la sefial. Luego espera el tiempo necesario para que se estabilice

la senal en el amplificador e inicia la conversion. Finalmente se toma el valor de los 8 bits mas



significativos de la medicién de 10 bits, para eliminar los bits con el ruido introducido en la

conversion y lo multiplica por el factor de ajuste de la ganancia utilizada.

Una vez digitalizada la sefial de presion diferencial es traducida a su valor correspondiente
de flujo. La relacidn entre la presion diferencial producida por el neumotacégrafo y el flujo es
estimada con la ecuacién (1.4). Esta conversion no es trivial dado que, ademas de no ser li-
neal, para determinar la ecuacién (1.4) se realizaron supuestos que permiten una primera
aproximacion, pero contienen algunas diferencias respeto a la realidad. Por lo tanto, la ma-
nera mas eficiente y efectiva de realizar la conversion de valor de la sefial medida a unidades
de flujo es a través de una tabla que contiene parametrizados los valores de la sefial medida

con su correspondiente valor en unidades de flujo.

Para obtener la maxima eficiencia en la biisqueda en la tabla de conversién a flujo se realiza
una busqueda binaria, para lo cual la tabla fue propiamente confeccionada con una cantidad
de entradas igual a una potencia de 2, teniendo la tabla en este caso 256 entradas. Si el valor
medido se encuentra entre dos valores de la tabla se calcula el valor de flujo realizando una

interpolacién lineal.

Por tultimo, el valor de la sefial de flujo es almacenado en un buffer circular de donde se lo

tomara para realizar los calculos correspondientes.

La senal de presion es medida directamente como la presion del sensor de flujo respecto de
la presion atmosférica. Como la presién en la via aérea es medida en el sensor de flujo junto
a la placa orificio del neumotacégrafo, se incluye en la medicién una variacién en la presién
producida por el flujo que circula en la placa orificio. Esta variacién es corregida por el mi-

croprocesador, dado que conociendo el flujo se la puede anular completamente.

Para la medicion de la presion en la via aérea del paciente se utilizé un sensor de presién

diferencial al cual se le dej6 una de las entradas al aire de forma de medir la presién respecto



a la atmosfera. El sensor de presion esta conectado a una de las vias del sensor de flujo del

paciente, de modo que mida la presién del sensor del lado del paciente.

El rango de respuesta de la sefial del sensor de presion es de 0.50 a 4.50 volts. Al hacerlo
pasar por un divisor resistivo conformado por resistencias del 1%, para evitar introducir
error en la sefial de presion, se reduce la sefial al rango de 0.25 a 2.25 volts. De esta forma, la
sefal se ajusta a los valores que mide el conversor analédgico digital, sin tener que cambiar la

referencia de 2.56 volts utilizada para la digitalizacidn de la sefial de flujo.

No es necesario incluir un filtro anti-alias dado que la sefnal no contiene en su espectro sefia-

les de frecuencia superior a la frecuencia de Nyquist (fN=128Hz).

Para medir la sefial de presion, el microcontrolador selecciona el canal del conversor anal6-
gico digital de la presion. Espera el tiempo necesario para que se estabilice la sefial en el con-
versor e inicia la conversion. Se toma el valor de los 8 bits mas significativos de la medicion

de 10 bits, que son los mas confiables de la conversidon.

Una vez digitalizada la sefial de presion, se le resta el valor tomado como de referencia de
presion cero, obtenido en la autocalibracion del equipo. Esta sefial se convierte facilmente a
unidades de presion gracias a que no ha sufrido transformaciones no lineales. Se debe tener
en cuenta que como la sefial de presidn es medida junto a la placa orificio del neumotacégrafo
del sensor de flujo, acarrea una desviacion producida por la circulacién de aire en la placa

orificio.

Analizando la presién medida con la real para distintos valores de presion y de flujo, es posi-
ble conocer la desviacién generada por la placa orificio en funcién del flujo que circula por

ella. Definiendo la funcién de la distorsién introducida se la puede compensar con facilidad.

Finalmente, el valor de la sefial de presién es almacenado en un buffer circular de donde se

lo tomara para realizar los calculos correspondientes.



A partir de las sefiales de flujo y presiéon medidas, los parametros y curvas son calculados. El
procesamiento se encuentra dividido en capas, donde cada capa usa alguno de los pardmetros
calculados en las capas anteriores (ver Figura 10). La primera capa utiliza las sefiales gene-
radas en la adquisicion almacenadas en sus respectivos buffers. Cada capa es ejecutada en

orden asegurando que los datos que se utilizan en una capa estén disponibles.
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Figura 10. Vinculacion de los parametros calculados en el modulo de procesamiento. Las
columnas de parametros representan las capas.

Moédulos de procesamiento de la capa 1:

e (Calculo del volumen: se integra la sefial de flujo para obtener el valor de la sefial de

volumen.



e Detector de cruces por cero: analiza la sefial de flujo para detectar cada vez que la
sefal cruza el cero y si el cruce es positivo o negativo. La deteccidon espera que se
cumplan dos condiciones simultdneamente, que el cruce se produzca durante un

tiempo minimo y una amplitud minima.

e Detector de ausencia de flujo: analiza la sefial de flujo para detectar los momentos

en que no hay circulacidn de flujo.
Moédulos de procesamiento de la capa 2:

e Duracidn de la respiracion: a partir de los cruces de la sefial de flujo por cero, mide

la duracién de cada respiracion.

e Tiempo inspiratorio (Ti): a partir de los cruces de la sefial de flujo por cero, mide la

duracion de la inspiracion.

e Detector de inspiracion espiracion: analizando los cruces de la sefial de flujo por

cero determina si se encuentra en una inspiracion o espiracion.
Moédulos de procesamiento de la capa 3:

e Frecuenciarespiratoria (RR): a partir de la duracion de la respiracién calcula la fre-

cuencia respiratoria.

e Tiempo espiratorio: a partir de la duracién de la respiracién y del tiempo inspira-

torio calcula el tiempo espiratorio.

e Flujo espiratorio pico (PEF): analiza la sefial de flujo durante la espiracién para de-

terminar su valor maximo.

e Flyjo inspiratorio pico (PIF): analiza la sefial de flujo durante la inspiracién para

determinar su valor maximo.



Volumen corriente inspiratorio y espiratorio (VTiy VTe): analiza la sefial de volu-
men durante la inspiraciéon y espiracion para obtener el volumen corriente inspira-

torio y espiratorio.

Presion inspiratoria pico (PIP): analiza la sefial de presion durante la inspiracion

para determinar su valor maximo.

Presion espiratoria pico (PEP): analiza la sefial de presién durante la espiraciéon

para determinar su valor maximo.

Presion negativa pico (NIP): analiza la sefial de presion durante la espiracion para

determinar el valor mas negativo.

Presion positiva al fin de la espiracién (PEEP): cuando detecta el fin de la espiracion

analiza la sefal de presion para detectar la presiéon positiva al fin de la espiracidn.

Presion meseta (Pplat): si durante una pausa espiratoria, detectada por la ausencia
de flujo en el fin de la inspiracién, la presiéon se mantiene constante durante un

tiempo minimo mide su valor.

TiTtot: calcula el cociente tiempo inspiratorio dividido el tiempo total de la respi-

racion.

Presion media de la via aérea (MAP): calcula la presién media durante de la tltima

respiracion.

Moédulos de procesamiento de la capa 4:

Volumen corriente: promedia los volimenes corrientes de varias respiraciones.

Relacidn :E: calcula la relacion del tiempo inspiratorio respecto del espiratorio.



e Complacencia dinamica (Cdyn): calcula el cociente del volumen corriente sobre la

diferencia entre la presion inspiratoria pico y la PEEP.

e Resistencia de la via aérea (Raw): realiza el cociente de la diferencia entre la pre-
sion pico y la presion meseta dividido el valor del flujo en el momento de la presion

pico.

o Complacencia estatica (Cstat): calcula el cociente del volumen corriente inspirato-

rio y la diferencia entre la presion meseta y la PEEP.
Moédulos de procesamiento de la capa 5:

e Indice de Tobin (RSBI)®: calcula el cociente entre la frecuencia respiratoria y el vo-

lumen corriente.

e Volumen minuto (MV): calcula el volumen de aire respirado en un minuto para la

frecuencia respiratoria y el volumen corriente dados.

El procesamiento de las senales es disparado por una interrupcién y la presentacion de los
datos al usuario es realizada fuera de la interrupcién. Para asegurar la consistencia de los
valores presentados, la comunicacion entre ambos médulos es realizada utilizando una va-
riable como bandera y un buffer de comunicacion. El mddulo de procesamiento actualiza el
buffer de comunicacioén si la bandera no esta puesta y, una vez actualizado, pone la bandera.
El médulo de visualizacion de datos mostrara los datos solo si la bandera esta puesta y una

vez utilizados los datos la remueve.

El equipo esta controlado por un sistema de tiempo real. En el foreground corre la maquina
de estados de control del sistema, lectura de teclado y presentacién en pantalla. El backend
utiliza el reloj de tiempo real del microcontrolador para disparar el proceso de adquisicion y

el procesamiento de las sefiales.



El monitor de mecanica respiratoria es multi-idioma y hasta al momento fue implementado
en inglés y en espafiol. El software fue realizado de forma que la incorporaciéon de nuevos

idiomas sea sencilla.
El circuito de alimentacion del monitor FluxMed esta dividido en tres partes.

La primera parte, en la version portatil FluxMed GrH esta constituida por dos pilas AAy enla
version de cabecera FluxMed Gr, es una fuente switching aislada de grado médico que provee

3.3 volts DC a partir de la red eléctrica (110-240 volts 50-60Hz).

La segunda parte, mientras la tensién de entrada esté en el rango 1.2 y 4 volts, aumenta la
tension a través de una fuente switching DC/DC boost a aproximadamente 5.15 volts. Ade-
mas, cuenta con un circuito de seguridad para evitar dafiar el equipo si las baterias son co-

nectadas con la polaridad invertida.

La tercera parte del circuito de alimentacion consiste en dos reguladores lineales de bajo
ruido, que estabilizan el valor de la tensién de alimentacion en 5 volts. El circuito analégico
es alimentado a través de una bobina y un capacitor para reducir el ruido del circuito digital

transmitido a través del circuito de alimentacion.

De esta manera se logra un circuito de alimentacién cuyo valor de alimentacién es muy esta-

ble, minimizando el error introducido por los sensores por variaciones en su alimentacion.

Pruebas realizadas

Los ensayos realizados consisten principalmente de la medicion del flujo y la presién compa-
rado con patrones de flujo y de presidn. Se realizaron una gran cantidad de mediciones para

verificar la repetitividad del equipo y se logré superar con éxito el objetivo establecido. Se



utiliz6 como patrén de flujo, la medicién obtenida a partir del tiempo que demoraba el lle-

nado de una campana de volumen conocido.

Los neumotacografos inyectados en policarbonato fueron sometidos a varias pruebas para

asegurar que todas las piezas sean iguales y que pequefias variaciones eventuales no afecten

la precision del equipo.

Como se habia previsto, el flujo no es lineal quedando comprobado lo que se puede ver en la
Figura 11. La curvatura para flujos positivos difiere de la curva para flujos negativos debido
ala geometria del neumotacdgrafo. Como el didmetro de la tubuladura es menor del lado del

paciente, la curva es ligeramente diferente.
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Figura 11. Valores de presion diferencial medidos para distintos valores de flujo.
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Figura 12. Valores de flujo medidos vs. valores de flujo reales.

Enla Figura 12 se ve la medicién de flujo respecto al valor de flujo real. Es claro que se corrigio
totalmente la alinealidad introducida por el neumotracégrafo y que el error es muy bajo. Las
variaciones entre el flujo medido y el flujo real son menores a 2 L/min o al 3.5% de la lectura,

el que sea mayor.
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Figura 13. Distorsion introducida en la medicion de la presion por la placa orificio para
distintos valores de presion diferencial.

La distorsiéon introducida por la placa orificio en la medicién de presidn esta presentada en
la Figura 13 donde se observa claramente que el error de la medicién esta relacionado con la

presidn diferencial generada en el neumotacdégrafo.

El error de la medicién de presion una vez corregida la distorsién introducida por la placa
orificio es de £0.5 cmH20 o0 3% de la medicidn, el que sea mayor. Este error puede verse en la

Figura 14.
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Figura 14. Error final de la medicion de presion en funcion de la presion medido con
distintos valores de flujo.

Una vez construido el equipo se realizaron pruebas en terapias intensivas de distintos hospi-
tales y clinicas junto con los médicos especializados en la medicina respiratoria de cada ins-
titucion. Los médicos que utilizaron el monitor de mecanica respiratoria quedaron amplia-

mente satisfechos con el equipo, tanto por las prestaciones del equipo como por facilidad de

uso.

En una de las instituciones donde se realizaron pruebas fue pedido que se le incorporen tres
parametros mas al equipo. El disefio del software permitié dar una respuesta rapida incor-

porando los parametros en un tiempo minimo.

Para certificar el cumplimiento de las normas de seguridad eléctrica (IEC 60601-137) el

equipo fue enviado a un laboratorio para realizarle los ensayos de certificaciéon correspon-

dientes.



Cierre del capitulo

Se present el disefio del monitor FluxMed con sus evaluaciones para demostrar la precisién
de sus mediciones. Los diferentes aspectos de las mediciones del monitor estan relacionados
con el aporte de la tesis siendo que el avance del monitoreo y de su analisis es con el fin del

evaluar a los pacientes.

Es de interés conocer la tecnologia usada para profundizar el conocimiento del monitoreo

respiratorio que se presenta en los siguientes capitulos.



Capitulo 2. Resistencia de la via aérea

y ventilacion manual

Con un modelo de sistema respiratorio de dos elementos se describe la mecanica respiratoria
del paciente cuando esta ventilado por el respirador. Se hace una breve introduccion a los

modos de ventilacion mecanica mas basicos.

Usando solo el flujo y 1a presidn de la via aérea se describe una nueva metodologia propuesta
de medicion de la resistencia sin pausa teleinspiratoria. Por otro lado, se analiza el impacto

de un metréonomo en la ventilacion manual.

En esta seccion se focaliza en la ventilacion controlada, cuando el esfuerzo del paciente no

interviene en la ventilacion.

El sistema respiratorio

Modelo de dos elementos

Uno de los modelos mas simples que se pude utilizar es un sistema respiratorio formado por
un componente resistivo y un componente elastico. Donde el componente resistivo sigue la

ley de Ohm y el componente elastico sigue laley de Hooke. El interior del componente elastico
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representa la presion alveolar, la presion en el extremo del componente resistivo es la pre-
sién de la via aérea. El volumen del elemento elastico sera el volumen del pulmén, la variaciéon
de este volumen sera el volumen corriente (Vt) que esta dado por el flujo de aire que entray

sale del paciente (Ver Figura 15).

Componente
resistivo

Componente
elastico

Figura 15. Modelo de sistema respiratorio de dos elementos. Esta formado por un
componente resistivo y un componente eldstico. Las flechas muestran la fuerza de retroceso
elastico cuando el cuerpo elastico tenga un volumen por encima del punto de equilibro.

Este cuerpo elastico tiene su punto de equilibrio con un volumen, la Capacidad Residual Fun-
cional (CRF). Para mantener el modelo simple se desprecia el tono muscular que hay cuando

el sujeto esta en CRF, en los pacientes anestesiados la CRF cambia.
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Respiracion espontanea

El andlisis detallado del patrén respiratorio de la ventilacién espontanea excede lo que se
busca en esta seccidn de la tesis. Se presenta una muy breve introduccion. Si se desea profun-

dizar el tema se recomienda el trabajo de Peter Macklem 40,

Los musculos respiratorios actian sobre el cuerpo elastico, cambiando el volumen alveolar.
Los musculos inspiratorios aumentaran el volumen mientras que los espiratorios lo dismi-

nuiran.

Partiendo del punto de equilibrio donde la presidn alveolar es igual a la presién atmosférica,
al serlas dos presiones iguales, el flujo es cero. Los muisculos inspiratorios generan una fuerza
que saca del equilibrio al cuerpo elastico, aumentando el volumen, lo que lleva a una caida de
la presidn alveolar. Al ser la presion alveolar menor a la atmosférica se produce un flujo de
aire inspiratorio. Dada la diferencia de presioén la magnitud del flujo dependera de la resis-

tencia de la via aérea.

Al relajar los musculos inspiratorios la fuerza elastica comprime el aire dentro y aumenta la
presion alveolar. Al ser la presién alveolar mayor a la atmosférica se genera un flujo de aire

espiratorio.

En la respiracion espontanea normalmente respiramos utilizando inicamente los musculos
inspiratorios. Durante la inspiraciéon con los musculos entregamos energia para quitar del
equilibrio al componente elastico y para que circule el flujo inspiratorio por el componente
resistivo. Esta energia almacenada en el componente elastico es librada en la espiracion y es

usada para que circule el flujo espiratorio por la resistencia.

Podemos utilizar los musculos espiratorios para aumentar el flujo y reducir el tiempo espira-

torio. Sea porque tenemos una demanda ventilatoria aumentada y necesitamos aumentar el



flujo y reducir el tiempo espiratorio. O, simplemente, soplar una vela en una torta de cum-

pleafios.

La medicién mas basica del monitoreo respiratorio es realizada inicamente en la via aérea,
midiendo presion y flujo. Integrado el flujo se obtiene el volumen. En el caso de un paciente
respirando en forma espontanea la presién en la via aérea sera siempre la atmosférica y por

ende la presion es cero.

Ventilacion controlada

Cuando la ventilacion es realizada inicamente por el respirador, se la llama ventilacién con-
trolada. La unica fuente de energia es el respirador. Siendo el respirador un dispositivo res-

ponsable de entregar y dejar salir el aire al paciente.
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Paw

Presion de
retroceso
elastico

Figura 16. Presion resistiva y presion elastica en el
modelo de dos elementos.

El respirador entregard un volumen de aire al paciente ya sea controlando el flujo o la presion

que entrega al paciente.
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Figura 17. Seniales de simulacion de un paciente a partir
de un modelo de dos elementos lineales

Andlisis de un ciclo respiratorio

Partiendo de un sistema que esta en equilibrio, cuando el respirador dispara y aumenta la
presion, genera un gradiente de presion entre la via aérea y el alveolo, este gradiente de pre-
sion generara un flujo que estara limitado por la resistencia. Se considera el sentido del flujo
positivo cuando es hacia el paciente. Este flujo se convertird en un aumento del volumen pul-

monar.

Para que el volumen aumente se deben distender las estructuras elasticas del sistema respi-
ratorio y esto hace que aumente la presién dentro del alveolo. El aumento de la presidén al-
veolar con el volumen disminuye el gradiente de presion entre la via aérea y el alveolo, lo cual

lleva a una disminucion del flujo (si la presion de la via aérea se mantiene constante). Esto



lleva a un proceso exponencial de variacién del flujo, el volumen y la presiéon alveolar y el
gradiente de presion. Si se mantiene por tiempo suficiente se alcanzara una nueva situaciéon

de equilibrio.

Si el respirador esta configurado en un modo controlado por volumen, en la fase inspiratoria

controla el flujo, por lo cual generara la presién que haga falta para producir el flujo desado.

Cuando el respirador cicla, reduce la presién de la via aérea a la presién configurada para
mantener durante la espiracion. Esto lleva a que ahora la presion de la via aérea sea menor a
la presion alveolar y, como las presiones en los extremos de un tubo no son iguales se genera

un flujo que ahora circula desde el paciente hacia el respirador (ver Figura 18).
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Figura 18. Fase inspiratoria y espiratoria. Disparo y ciclado. En este ejemplo el
respirador estd en un modo controlado por presion.



En este modelo, la presidn que genera el respirador se usa para distender las estructuras
elasticas del pulmon (presién de retroceso elastico Peiast) y para vencer el componente resis-
tivo (presidn resistiva Prs). Siendo la variacion de la presion de la via aérea igual a la suma

de la presidn resistiva y la presion de retroceso elastico.

APy = Bres + Peiast (2.1
AP,, =R.F+E.V (2.1)
donde R es la resistencia del sistema respiratorio y E la elastancia del sistema respiratorio.

Dado que la variacion de la presion es sobre la presion positiva de fin de espiracion (llamada
PEEP por la sigla en inglés de Positive End Expiratory Pressure). Se puede completar la ecua-

cién como:
P,, =R.F+E.V + PEEP (2.3)

Expresado como ecuacion diferencial es:
av
Faw = R.—+E.V + PEEP (2.4)

Este modelo extremadamente simple es sumamente til para explicar y predecir el compor-
tamiento de la mecanica respiratoria. Es el modelo que se utiliza normalmente como primera

aproximacion al evaluar un paciente.

Este modelo es sumamente conocido en la fisiologia respiratorio se lo suele llamar ecuacién

de movimiento.



Respirador

El respirador es un dispositivo electro-médico activo cuya funcién es asistir total o parcial-

mente a los musculos respiratorios para realizar la ventilacién mecanica.

Anatomia de un ciclo respiratorio

El respirador dispara una ventilaciéon cuando inicia la presurizacion de la via aérea. El disparo
puede ser por tiempo o porque detecta un esfuerzo del paciente. El disparo esta seguido por
la fase de presurizaciéon que puede estar controlada por presién o por flujo. Al finalizar la
presurizacion el respirador puede realizar una pausa inspiratoria donde el flujo es cero per-
mitiendo medir en la via aérea la presion alveolar. Por tltimo, el ciclado, cuando el respirador
decide finalizar la inspiracién, vuelve a bajar la presion al valor de la PEEP. El ciclado puede

ser por tiempo o asociado a la mecanica del paciente.
Dependiendo del modo ventilatorio cambiara los criterios disparo, presurizacién y de ciclado.

El respirador: ;qué genera? ;flujo? ;volumen? ;presién? Como se vio antes si genera una de
estas tres variables indefectiblemente estd generando las otras dos. Para generar un flujo
debe variar la presion o si genera un cambio de presidn generara con éste un flujo. A su vez
el flujo esta asociado con un volumen. Como las tres variables estan relacionadas si genera

una inevitablemente genera las otras dos.

El respirador si puede elegir la variable que va a controlar, pero una vez que eligi6 una las
demas estan determinadas por la mecanica del paciente. Por ejemplo, si se decide aplicar con

el respirador una presiéon de 15 cmH:0, el flujo dependera y, en consecuencia, el volumen



dependera de la resistencia y la complacencia del paciente. Esto nos da la pauta de que cono-
ciendo como se comportan las demas variables, es posible conocer la mecanica respiratoria

del paciente.

A grandes rasgos los respiradores tienen dos modos ventilatorios: por presion si controla la
presion y por volumen si controla tanto el volumen como el flujo. Cuando el respirador con-
trolala presion en las curvas de flujo y volumen esta la informacion del paciente. De la misma
manera cuando el respirador controla el volumen (o el flujo), la informacién del paciente esta

en la curva se presionz3.

Ventilacion controlada por presion (PCV por sus siglas en inglés

Pressure Control Ventilation)

En los modos controlados por presion, el respirador entrega el flujo necesario para mantener
la presién que se establece como objetivo. Por lo tanto, el flujo (y el volumen) dependera de
las caracteristicas mecanicas del sistema respiratorio del paciente. El operador del respira-
dor establece un nivel de presion durante la inspiracién y un nivel de presion durante la es-

piracion (PEEP). Un tiempo inspiratorio y una frecuencia inspiratoria%.

La frecuencia determinara el tiempo total del ciclo respiratorio, durante el tiempo inspirato-
rio aplicara la presion establecida durante la inspiracién y durante el resto del ciclo aplicara

la PEEP.
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Figura 19. PCV. Tiempo inspiratorio, tiempo espiratorio y tiempo total.

Veamos un ejemplo: Si el paciente es ventilado con una presién de 8 cmH»0 de presion inspi-
ratoria y 0 cmH;0 de PEEP. Con una frecuencia de 12 respiraciones por minuto y un tiempo

inspiratorio de 0.8 segundos.

Partiendo del punto de equilibrio en 0 cmH;0 en la via aérea, no hay flujo en el sistema y la
presidn alveolar es de 0 cmH-0, igual a la presidon atmosférica. Al disparar el respirador lleva
la presion de la via aérea a la presion inspiratoria, de 8 cmH;0 en este ejemplo. Al tener una
presion mas alta en la via aérea del paciente que en el alvéolo se genera un flujo inspiratorio.
La magnitud del flujo estard dada por la resistencia del tubo. Al avanzar el tiempo este flujo
se convierte en un volumen que entra en el sistema respiratorio. El volumen distiende las
estructuras elasticas generando una presion de retroceso elastico, que aumenta la presion
alveolar. Al aumentar la presidn alveolar se reduce la diferencia de presion entre la via aérea
y el alvéolo porlo que el flujo se reduce. Esto lleva a que el volumen aumente mas lentamente,

pero mientras aumente el volumen, aumentara la presion alveolar reduciendo el flujo ain



maés. Cuando la presidn de retroceso elastico se hace igual a la presion aplicada por el respi-
rador la presion alveolar es igual a la de la via aérea. Es por esto que, si se mantiene el nivel

de presion durante el tiempo suficiente, el flujo se hace igual a cero.

Cuando el respirador cicla, disminuira la presién al nivel de PEEP configurado en el respira-
dor. Al ser la presion alveolar mayor a la presion de la via aérea, se genera un flujo de aire
espiratorio. Este flujo dependera de la diferencia de presién y de la resistencia. A medida que
el volumen del sistema respiratorio disminuye, se reduce la distenciéon de las estructuras
elasticas disminuyendo la presion alveolar. Esto hace que el flujo disminuya a medida que se
reduce el volumen llegando a un flujo cero cuando la presién alveolar se hace igual a la pre-

sion de la via aérea#2.

Modo controlado por volumen (VCV por sus siglas en inglés Vo-

lume Control Ventilation)

Con el avance de la tecnologia los respiradores integraron en sus equipos sistemas de control
mas avanzados. Esto permitié usar como variable de control la sefial de flujo, y por ende con-

trolando el volumen provisto.

Para controlar la sefial de flujo, el respirador generara la presidon necesaria para poder man-
tener el flujo deseado. Por lo tanto, la presion en la via aérea dependera de las caracteristicas

mecanica del pacientes®.

El operador del respirador debe configurar como serd la sefial de flujo durante la inspiracion.

Dependiendo del fabricante del respirador puede variar como se define esta sefial. Podra ser



definiendo por ejemplo con el volumen a entregar, el flujo al que se lo va a entregar y la du-
racion de la pausa. Otra posibilidad es con el volumen a entregar, la frecuencia respiratoria y

la proporcion de la duracion de la inspiracion y la espiracidon (Relacién [:E)3.
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Figura 20. VCV fase inspiratoria y espiratoria

Cuando el respirador dispara aplica la presién necesaria para que el flujo inspiratorio sea
igual al programado. Este flujo se convertird en volumen a medida que pase el tiempo, el au-
mento del volumen dentro del sistema respiratorio distiende las estructuras aumentando la
presion alveolar. Si la presion alveolar aumenta el flujo tendera a disminuir, asi que el respi-

rador debe aumentar la presion en la via aérea a medida que aumenta el volumen para man-



tener el flujo en el valor deseado. Si esta configurada una pausa inspiratoria, una vez entre-
gado el volumen programado el respirador, por lo que dure la pausa, no entregara volumen

ni permitira que el volumen salga#2.

En la espiracion el respirador cicla y mantiene en la via aérea la presion espiratoria. Al ser la
presion alveolar mayor a la de la via aérea, se genera un flujo espiratorio de la misma manera
que en el modo PCV. La espiracién es siempre controlada por presion. El algoritmo de control

tiene como objetivo mantener el nivel de PEEP, y esto es un método de control de presion.

VCV vs. PCV

No hay una clara ventaja entre los modos VCV y PCV43, PCV es un modo que tolera mejor las
fugas de aire del paciente, mientras de en VCV es mas facil de medir la mecanica respiratorita.

Ambos modos son ampliamente usadosz2.

PEEP y PEEP intrinseca (PEEPi o AutoPEEP)

Cuando el sistema esta en reposo, sin que el paciente haga fuerza y sin que el respirador apli-
que presion, tiene un volumen. Este volumen se lo llama capacidad residual funcional.
Cuando se aplica una PEEP externa, el punto de fin de espiracién tiene un volumen superior
ala CRF. Al final de la espiracidn, si el flujo se hace cero, la presidn alveolar se hace igual a la
PEEP. Esto implica que la presién de retroceso elastico del sistema respiratorio es igual a la

PEEP a causa del volumen aumentado respecto a la capacidad residual funcional.

En el ejemplo se us6 una PEEP de 0 cmH;0, con lo cual al final de la espiracion si el flujo se

hace cero el volumen pulmonar es igual a la capacidad residual funcional (CRF) del paciente.



Como se vera mas adelante en muchos casos puede ser conveniente tener una PEEP positiva.
Al ser la presidn de la via aérea mayor a la atmosférica el punto de equilibrio serd con un
volumen pulmonar aumentado respecto a la CRF. A este volumen se lo llama volumen pul-

monar al fin de la espiracion (EELV por la sigla en inglés de End Expiratory Lung Volume).

Esto es mas facil de ver si pensamos que el sujeto al pasar de una P.w de 0 cmH>0 a un valor
de PEEP, esto genera una variacién de presion, igual que en la inspiracién en un modo con-
trolado por presidon. El volumen que ingrese al paciente serd la diferencia entre la CRF y el
EELV. Cuanto mas PEEP tenga el paciente mayor sera el volumen del pulmoén al fin de la es-

piracion44-46,

Volumen (ml)

Flujo (1/m)

Paw (cmH:0)

Tiempo (s)

Figura 21. La variacion de PEEP genera una variacion del volumen.

Al realizar un cambio en la presién de fin de espiracidn esto afectara el volumen total del
sistema respiratorio, normalmente se toma como volumen, el volumen corriente, que es la

variacion del volumen desde el fin de espiracion.
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Figura 22. Se puede ver con el cambio de PEEP como cambia el volumen de fin de
espiracion.

Si el flujo se hace cero la presion de la via aérea y del alvéolo es igual. Si el respirador cambia
la presién antes de que el flujo se haga cero la presion de la via no se alcanza el equilibrio. Si
en la inspiracién el flujo no llega a cero la presién alveolar es menor a la presion de la via
aérea. Si en la espiracion el flujo no llega a cero el paciente tiene un volumen de aire “atra-
pado” porque no tiene tiempo suficiente para ser exhalado y la presion alveolar serd mayor
a la de la via aérea. Esta presidn que tiene el paciente se la llama PEEP intrinseca (PEEPi),

AutoPEEP o carga umbral elastica.
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Figura 23. Cuando un paciente tiene PEEP intrinseca dinamica una de las formas de
medirla es con una pausa espiratoria. En la pausa espiratoria se observa como aumenta
la presion a causa de la PEEPI.

(cmH20)
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Medicion de los parametros de mecanica res-
piratoria

Como se mencion6 anteriormente, el flujo y el volumen estan atados por el tiempo. Al ser la
curva de volumen la integral del flujo, como no podemos cambiar el paso del tiempo, al definir

una curva se define la otra.
De la ecuacién

P,, = R.F +E.V + PEEP (2.6)



Las caracteristicas mecanicas del paciente estan dadas por la resistencia y la complacencia.
Si el respirador controla la PEEP (que lo hace en todos los modos) quedan por definir la pre-
sion y el volumen. Una vez definida una la otra queda establecida por la ecuacidn. El volumen

es considerado desde el inicio de la inspiracion al nivel de PEEP configurado

Esto hace que si el respirador controla la curva de volumen definiendo como quiere que se
entregue el volumen al paciente (esto es lo mismo que controlar la curva de flujo), la curva
de presién quedara definida por la mecanica del paciente. Eso nos da la pauta de que si el
paciente esta ventilado por volumen en la curva de presién tendremos la informacién de la

resistencia y la complacencia del paciente.

Esto es equivalente cuando el respirador controla la curva de presion, la curva de volumen (y
la de flujo) quedaran definidas por la mecanica del paciente. Cuando el paciente esta venti-
lado por presion, en la curva de volumen (y la de flujo) tendremos la informacién de la resis-

tencia y la complacencia del paciente.

Si en VCV analizamos como se comporta el componente resistivo, podemos ver que, al finali-
zar la caida de presion entre el fin de la insuflacién y el final de la pausa inspiratoria, es la

presion resistiva (Pres). Por la ley de Ohm se sabe que le presidn resistiva es
Pres =R.F (2.7)
y como conocemos el flujo, es posible calcular la resistencia de la via aérea del paciente

R = Pres _ PIP—Pplat (2.8)
F F
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Figura 24. La presion resistiva es la diferencia entre la PIP y Ppjas

Analizando cémo se comporta el componente eldstico podemos ver que la diferencia de pre-
sion entre la Ppiac y 1a PEEP es la presion de retroceso elastico del sistema respiratorio (Pelast)-
Por la ley de Hooke se sabe que la presidn de retroceso elastico es Pepast = E*V. Conociendo la
variacion de volumen que generé esa presidn se puede calcular la elastancia. La variacion de

volumen es el volumen corriente (Vt).

E = Polast _ Pplat—PEEP

2.9
vt vt (2.9)
Siendo la complacencia la inversa de la elastancia
1 vt vt
Cstat =5 =5 = poimie (2.10)
elast plat—PEEP

Como se mide la complacencia en un estado estatico, en la pausa, cuando mide de esta manera

se la llama complacencia estatica Cstat.

Cuando no hay pausa inspiratoria en VCV, o se ventila en PCV, no es posible dividir el compo-
nente elastico del resistivo. Siendo que normalmente la presién total aplicada en la via aérea

tiene una mayor incidencia el componente elastico que el resistivo, se asume que el cambio



de presion es debido inicamente al componente elastico y se mide la complacencia en forma

dinamica (Cayn)

Co vt
dyn = pip—PEEP

(2.11)

Esto asume cierto error, siendo que se esta asumiendo la presion resistiva como elastica, pero

permite al menos tener una medicién de la complacencia del sistema respiratorio.

PIP

Pres

Pelast

Tiempo (s)

Figura 25. La medicion de la complacencia dinamica no divide el componente eldstico
del resistivo

En este modelo no se puede distinguir si la presion aplicada es contrapuesta por el pulmén o

la caja toracica#*7-52,



Resistencia de la via aérea en ventilacion con-

trolada sin usar pausa teleinspiratoria?

El monitoreo de los pacientes que se encuentran en asistencia ventilatoria mecanica (AVM)
durante la fase de soporte ventilatorio total permite la evaluacién de la mecanica del sistema
respiratorio (SR). En este sentido la cuantificacién de la impedancia del SR representada por
la complacencia estatica y la resistencia dinamica nos aporta informacién de valiosa utilidad

tanto para hacer diagnostico como seguimiento de los pacientes.

La resistencia del SR tiene dos componentess3, uno inicial generado por el pasaje de flujo a
través de las vias aéreas, Rinit, y otro de menor cuantia que se debe a fendmenos como el
pendelluftt154 y el estrés de adaptacion de los tejidos del sistema respiratorio. La suma de los

dos componentes conforma la resistencia maxima del SR, Rmax.

El principio en el que se basa el método descripto por Von Neergaardss en 1927 para la co-
rrecta mediciéon de Rmax describe que durante una insuflacién pasiva con flujo constante si
se interrumpe bruscamente el flujo se produce una caida en la presién de las vias aéreas que

es igual a la carga resistiva para el flujo interrumpido, de acuerdo a la ecuacién:

Presionl—Presion2
Rmax = - (2.12)
Flujo

Siguiendo este principio se han descripto varios métodos para la cuantificacién de la Rmax
en pacientes en AVM. El método convencional y mas ampliamente utilizado, RmaxPlat, se rea-
liza durante la ventilacidn pasiva en modalidad VCV con flujo constante y es calculado como

la presion pico menos la presion meseta dividida el valor de flujo pico pre-oclusién:

2 El contenido de esta seccion fue publicado en 24° Congreso Argentino de Terapia Intensiva en Mar del Plata. En dicho congreso
fue reconocido con una mencién al mejor trabajo basico.



PIP—-Pplat
PIF

RmaxPlat = (2.13)

Siguiendo el mismo principio, también durante la ventilacién pasiva en modalidad VCV con
flujo constante, seria posible calcular Rmax a partir de la diferencia de presién que existe
entre PEEP total (PEEPt) y la presion en la via aérea medida al comienzo de la inspiracién en

el momento en que se alcanza el flujo pico (P0), dividida por el valor de flujo pico, RmaxCua:

PO—PEEPt

RmaxCua = ———— (2.14)
PIF

Por analogia, también resultaria posible calcular la Rmax en ventilacién pasiva en modalidad

VCV con flujo desacelerado utilizando el mismo, RmaxDes.

PO—-PEEPt

RmaxDes = ——— (2.15)
PIF

Objetivo

El objetivo es evaluar la concordancia entre RmaxPlat, RmaxCua y RmaxDes en un modelo de

banco con valores establecidos diferentes de Rmax.

Materiales y métodos

Estudio de banco, realizado en el mes de junio de 2014 en el laboratorio de la empresa TECME
S.A, Cordoba, Argentina. Para el testeo de la metodologia propuesta se utilizé un simulador
de pulmoén ASL5000 (IngMar Medical, Pittsburgh, PA, USA) conectado a un ventilador Neu-
movent GraphNet Advance (TECME S.A., Cérdoba, Argentina) mediante un circuito ventilato-
rio de doble rama convencional descartable conectado directamente al simulador sin tubo
endotraqueal. Se registraron sefales de presién y flujo con un monitor FluxMed (MBMed, Bs

As, Argentina). El ventilador fue programado en modo VCV, con un volumen corriente de 400



ml, flujos inspiratorios de 20, 30,40, 50, 60y a 70 L/m, la frecuencia respiratoria se programo

en 10 c/m y la PEEP se titul6 en 5 cmH0.

La resistencia programada en el simulador se la tomé como patrén, RmaxPatron) Se utiliza-
ron cuatro situaciones de complacencia y resistencia distintas para simular un sistema res-
piratorio normal (RmaxPatron 5 cmH,0/L/s, complacencia 60 ml/cmH;0), uno restrictivo
(RmaxPatron 10 cmH;0/L/s, complacencia 30 ml/cmH;0), uno obstructivo (RmaxPatron 15
c¢cmH;0/L/s, complacencia 60 ml/cmH>0) y uno obstructivo con complacencia alta (RmaxPa-
tron 20 cmH;0/L/s, complacencia 100 ml/cmH;0). Siendo estos valores representativos de

cada una de las situaciones del paciente3.

Antes del comienzo del estudio se realiz6 el chequeo inicial del ventilador y del equipo de

monitoreo externo de acuerdo con especificacién del fabricante.

En cada una de las cuatro situaciones simuladas se grabaron 10 respiraciones con onda de
flujo cuadrada y pausa de fin de inspiracion de 0,5 seg, y 10 respiraciones con onda de flujo
desacelerada sin pausa. Esto se repitié con cada uno de los distintos flujos (20 a 70 L/min).
Los calculos de las resistencias (RmaxPlat, RmaxCua, RmaxDes) se realizaron off-line con el
software FluxReviewGrTCO2 (MBMed, Bs As, Argentina), analizando manualmente cada uno

de los ciclos ventilatorios.

Para el calculo de RmaxPlat se utiliz6 la presidn meseta generada por la pausa de fin de ins-
piracion programada (0,5 seg), se ubicaron los puntos correspondientes a presion pico, pre-
sion meseta y flujo pico pre-oclusidn. Para el calculo de RmaxCua y RmaxDes se realizé una
pausa de fin de espiracidn, el valor de presién en la via aérea previo al inicio del ciclo se lo
tomo como PEEPt, y se tomd como PO al valor de presiéon medida al comienzo de la inspira-
cion en el momento en que se alcanza el flujo pico inicial, ubicado manualmente con el soft-

ware mencionado (ver Figura 26).
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Figura 26. Puntos de referencia para realizar las diferentes mediciones de
Rmax.

Analisis estadistico: se calcularon valores promedio de Rmax con las diferentes técnicas de
los 10 ciclos registrados en cada situacion para el analisis. A continuacién, se realiz6 una re-
gresidn lineal simple para comparar RmaxCua y RmaxDes con RmaxPlat y estas tres medicio-
nes con RmaxPatron. También se realizaron las mismas pruebas estadisticas para comparar
RmaxCua con RmaxDes. Se utilizé el método de Bland y Altman para comparar el sesgo y la
precision de las estimaciones de Rmax. Finalmente se compararon las diferencias de Rmax-
Cua y RmaxDes con RmaxPlat obtenidas con diferentes flujos inspirados utilizando un test de
ANOVA. Se considerd una P<=0.05 como significativa a 2 colas. Se utilizé el paquete estadis-

tico R Project version 3.1.0. (The R Statistical Foundation, 2014).



Resultados

Los célculos se realizaron sobre el andlisis manual de 560 ciclos ventilatorios. Se encontré
correlacién estrecha entre los métodos para calcular Rmax y una excelente concordancia en-

tre RmaxCua y RmaxDes. Estos dos estimadores de RmaxPlat y RmaxPatron tuvieron un bias

cercano a 2 cmH,0/L/s (ver Tabla 1, Figura 26 y Figura 27)

Tabla 1. Resultados de la comparacion de los métodos.

Comparacion Bland-Altman Coeficiente R2
Desvio
Bias estandar R2 p
RmaxCua vs RmaxPlat 1,96 1,67 0,939 <0.001
RmaxDes vs RmaxPlat 2,17 1,59 0,944 <0.001
RmaxCua vs RmaxDes -0,21 0,25 0,998 <0.001
RmaxCua vs RmaxPatron 1,91 1,28 0,952 <0.001
RmaxDes vs RmaxPatron 2,12 1,20 0,959 <0.001
RmaxPlat vs RmaxPatron -0,06 1,12 0,985 <0.001
©
- 7
2 & 5 ¥ & N
9 T e Rasooes) o g §
I 2 E N
g 0 _| o @
e x B A
E E o 266
© 4
] o _| © ~
1S = © ! —e— RmaxCua - RmaxPlat, bias: 1.96 IC (5.3a-1.38)
é % -A- RmaxDes - RmaxPlat, bias: 2.17 IC (5.35a-1)
£ 5 ¥
5 £
«©@
\ \ \ \ \ \ I
5 10 15 5 10 15 20
RmaxPlat (cmH20/L/s) Promedio Rmax (cmH20/L/s)

Figura 27. Comparacion entre Rmax medido como RmaxCua y RmaxPlat. En el panel de
la izquierda se presenta como regresion y en el de la derecha un analisis de concordancia
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Figura 28. Comparacion entre Rmax medido como RmaxCua, RmaxDes y RmaxPlat con
la RmaxPatron como modelo. En el panel de la izquierda se presenta como regresion y en
el de la derecha un analisis de concordancia Bland y Altman.

Se observa una excelente correlaciéon y una muy buena concordancia entre RmaxDes y Rmax-

Cua (Figura 28).

Al comparar las diferencias entre RmaxCua y RmaxDes con RmaxPlat en funcién del flujo ins-

pirado no se observaron diferencias significativas (Figura 29).
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Figura 29. Comparacion entre Rmax medido como RmaxCua y RmaxDes. En el panel de
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Figura 30. Diferencias entre RmaxCua y RmaxDes con RmaxPlat en funcion del flujo
inspiratorio elegido (ANOVA P=0.995 en ambos casos).



Discusion

Se exploré un método alternativo para el calculo de la resistencia del SR, simulando situacio-

nes de mecanica diferentes y utilizando varias tasas de flujo inspiratorio.

Al analizar los resultados de las mediciones realizadas, se encontré que existe una muy buena
correlacién entre RmaxPlat vs RmaxPatron, entre RmaxCua vs RmaxPatron y entre RmaxDes

vs RmaxPatron.

Cuando se analizaron las comparaciones entre RmaxCua y RmaxDes frente al patrén, se ob-

serva que siempre los valores de Rmax fueron sobreestimados por los métodos propuestos.

Un punto interesante para destacar es que se encontré una muy buena correlaciéon entre am-
bas metodologias propuestas RmaxCua vs RmaxDes. En 1985 Bates et al.5¢57 describieron
una técnica similar a la propuesta, el principio es el mismo, la elevacién de PO por encima de
la presidn alveolar espiratoria (PEEPt), define el gradiente de presion existente entre la via
aéreay los alvéolos antes de que las fuerzas elasticas hayan cambiado significativamente, en
su estudio utilizaron modalidad VCV y onda cuadrada de flujo. Esta similitud entre el método
propuesto por Bates para onda de flujo cuadrada, sugiere que si RmaxCua estima Rmax ade-

cuadamente, RmaxDes también lo hara.

Cuando analizamos la concordancia entre Rmax medida mediante RmaxCua y RmaxDes con
la resistencia del modelo (RmaxPatron), se observa que hay menor concordancia para la si-
mulacién con Rmax 15 cmH;0/L/s. Siendo los perores casos los de flujos mas altos (50, 60 y
70 L/m). Este comportamiento no se observé en el resto de las simulaciones. No se encontré

explicacion para este hallazgo.

Es interesante destacar el comportamiento que tuvieron todas las metodologias estudiadas

frente a la utilizacién de distintas tasas de flujo. Las tasas de flujo utilizadas no alteraron el



valor de Rmax calculado en ninguna de las situaciones simuladas y con ninguna de las meto-
dologias utilizadas. Esto coincide con los hallazgos de D'Angelo et al.58, en su trabajo realizado
en individuos anestesiados la Rinit medida no cambié con tasas de flujo crecientes. En su
protocolo calculaban Rinit midiendo la presion traqueal y de esta manera despejaban el in-
cremento en la resistencia impuesto por el tubo endotraqueal. En el estudio descripto no se

utiliz6 un tubo endotraqueal entre el ventilador y el simulador.

Si bien el método alternativo propuesto, al igual que el tradicionalmente utilizado, solo es
aplicable a pacientes que se encuentren en AVM en modalidad VCV sin esfuerzos ventilatorios
activos, una ventaja fundamental radica en que para el calculo de Rmax con RmaxCua y
RmaxDes no se necesita de la realizaciéon de una pausa de fin de inspiracién, asi como tam-
poco del cambio de onda de flujo a una onda de flujo cuadrado. Esto permitiria realizar el
calculo de la Rmax de una manera mas sencilla en aquellos ventiladores en los cuales no se
puede realizar una pausa manual a través de un boton en el tablero del ventilador. También
permitiria no cambiar la estrategia ventilatoria seleccionada al no necesitar del cambio a una

onda cuadrada de flujo para la medicion.

Otra ventaja observada es que, si bien el principio utilizado en el trabajo mencionado de Bates
et al. es similar al propuesto, el método es diferente, en su trabajo para ubicar PO utilizaron
la tangente de la rampa de presion tiempo, y esto tiene una limitacion, la necesidad de que la
rampa de ascenso de presion tenga un segmento lineal. En ciertas condiciones clinicas preci-
sas tales como ventilacion de pulmones en los que se experimenta reclutamiento durante la
inspiracién o en situaciones que generen sobre-distencién durante el ciclo inspiratorio, la
linealidad de la rampa de presion tiempo se pierde, y el calculo se hace dificultosos?. Con el
método propuesto no se necesita de la evaluacion de la morfologia de 1a rampa de ascenso de
la presién en la via aérea, pudiendo de esta manera calcular Rmax en condiciones de meca-

nica distintas despejando las limitaciones anteriormente mencionadas.



Otro punto interesante es que ninguna de las metodologias utilizadas para calcular Rmax se
vio afectada por la presencia de PEEPi. Cabe mencionar en este punto que cuando se utilice
alguna de las metodologias propuestas es fundamental realizar una maniobra de oclusiéon

tele-espiratoria en aquellos casos en los que se sospeche presencia de PEEPi.

Dentro de las limitaciones cabe mencionar que la técnica propuesta a diferencia de la técnica
tradicional no permite medir por separado los dos componentes de la Rmax, esto es la resis-

tencia friccional al flujo de aire y el componente de pendelluft y estrés de adaptacion.

Otra limitacion del estudio es que la metodologia aplicada se estudié en un modelo de pulmén
mecanico, las condiciones de mecanica no son iguales a las de un modelo vivo, en el modelo

utilizado la resistencia no varia en funcion del volumen del pulmon.



Estudio de la ventilacién manual asistida por

metronomo en neonatos3

En el caso donde se usa una bolsa auto-inflable para hacer la asistencia respiratoria en forma
manual, el operador es determina aplicacién de la asistencia al apretar la bolsa y generar la
presion que sera aplicada al paciente. Se observa una gran variabilidad en el patrén ventila-
torio en estos casos. Se ha observado que con el uso de un metrénomo para guiar la ventila-

cion hay una gran reduccion en la variabilidad de la frecuencia respiratoria.

Durante la ventilacién manual por presion positiva (PPV), los profesionales de la salud con-
trolan la presidn inspiratoria pico (PIP), la presion positiva al final de la inspiracién (PEEP),
la fraccion inspirada de oxigeno (FiO2) y la frecuencia respiratoria (RR). Desde 2010 que la
International Liaison Committee on Resuscitation (ILCOR) recomienda para las reanimacio-
nes neonatales en la sala de parto el uso de un manémetro para el control de la PIP y PEEP y
un oximetro de pulso para la titulacion del oxigeno entregado 4. Varios autores también eva-
luaron y sugirieron el monitoreo de los volimenes corrientes entregados por méas que no se
ha convertido en una practica cotidiana 48-50. De cualquier manera, las herramientas de mo-

nitoreo o cronometrado de la RR en la reanimacion neonatal todavia no han sido evaluadas.

Por mas que todavia no hay suficiente evidencia que soporte un rango universal 6ptimo de
RR durante la PPV al nacer, la recomendacién actual es entregar entre 40 y 60 insuflaciones
por minuto. Los instructores de los programas de resucitacién neonatal usualmente reco-
miendan distintos métodos de conteo para entregar RR que no estan validados y que son

subjetivos y dependen fuertemente del operador 51.

3 El contenido de esta seccién fue publicado en Archives of Disease in Childhood - Fetal and Neonatal Edition!”



Un metrénomo es un dispositivo mecanico o electréonico que usualmente usan los musicos
para mantener el tempo mediante una sefial audible y de intervalos programable. Varios es-
tudios han evaluado el uso de un metrénomo (MNM) para coordinar la PPV y la compresion
del térax. En modelos de reanimacién cardiopulmonar (CPR) neonatal se usaron para probar

diferentes relaciones de ventilacion - compresion 526061,

El objeto de fue evaluar el efecto de usar un Metrénomo como dispositivo para marcar el
tiempo de la RR durante una PPV manual mediante la mejora de la precision y de la consis-

tencia de la RR entregada en una simulaciéon de CPR neonatal.

Poblacion y métodos

Poblacién. La simulacidn se realizé entre septiembre y noviembre de 2012 in el Hospital Uni-
versitario Austral y el Sanatorio de la Trinidad en Buenos Aires, Argentina. Los participantes
son prestadores permanentes de CPR neonatal que participan de los cuidados de la sala de

parto como residentes de pediatria, residentes de neonatologia y neonatélogos certificados.

Materiales. La simulacién se realiz6 en un maniqui de cuerpo entero de un neonato (CPR
Inant Manikin Baby Buddy Nasco Lifeform, USA) modificado. Se le colocé dentro un pulmén
de prueba neonatal y se lo conect6 a un tubo endotraqueal de forma de evitar fugas y poder
medir la RR entregada. Como dispositivo de PPV se utiliz6 una bolsa auto-inflable (Baby
Ambt Mark IV) con un manédmetro y una valvula limitadora de presiéon Pop-off configurada

por defecto en 40 cmH0.

Se utilizé un monitor de mecanica respiratoria FluxMed GrPediatric, MBMed S.A. Argentina)

para medir las sefiales de presion y flujo con un sensor de orificio fijo colocado entre el tubo



endotraqueal y la bolsa auto-inflable. Los datos fueron adquiridos del monitor a una compu-
tadora via USB usando el software FluxView. Ni el monitor ni la computadora eran visibles al

operador durante el procedimiento.

El metronomo usado en el estudio es un modelo con sefial luminosa y auditiva (MA-1, Korg

Japon).

Procedimientos y simulacidn. Los operadores eran ciegos al objetivo del estudio y se los
aislaba para participar. Se los convocaba para realizar 4 series de PPV de 90 segundos cada
una separada en dos etapas. Ambas etapas se realizaron siempre en el mismo orden para

poder mantener ciego al operador.

Luego de una breve presentacion del escenario los operadores recibian instrucciones escritas
de realizar la PPV siguiendo las guias de CPR neonatal como lo harian en una sala de partos,
con una PIP objetivo de 25cmH-0 y sin necesidad de controlar la frecuencia cardiaca ni de
realizar compresiones del torax. A los participantes se les pedia que se mantuvieran en silen-
cio durante el registro de datos. Tampoco se contestaron preguntas de la configuracion de la

PPV para minimizar cualquier sesgo del estudio.

Durante las primeras dos series designadas como etapa estandar los operadores realizaron

la PPV con su método de conteo de RR habitual.

Luego, se les pregunté cudl era su RR objetivo y se configur6 el metrénomo a esa frecuencia.

En las siguientes dos series referidas como etapa metrénomo, los operadores repetian el pro-
cedimiento buscando coordinar la RR objetivo con el metrénomo. Antes del registro a todos
los participantes se les dio tiempo para que practiquen con la coordinaciéon del RR con el

metrénomo hasta que se sintieran listos.



Etica. El protocolo fue evaluado por el comité de ética del hospital y se decidié que el consen-
timiento informado no era necesario. Sin embargo, los participantes eran voluntarios, no re-
cibieron ninguna remuneracion y la informacion de su performance se mantuvo an6nima,

confidencial y no fue comunicada.

Estadistica y variables. Se evalu6 el metronomo como método de conteo mediante la eva-

luacién de la de la precision y variabilidad de la RR durante la PPV con y sin el dispositivo.

Para evaluar la precision se midi6 la diferencia absoluta entre la RR entregada y la RR obje-
tivo. Comprando esta diferencia entre la etapa estandar y la etapa metrénomo. En forma se-
cundaria se registr6 y analiz6 la PIP, el tiempo inspiratorio (Ti) y la presién media de la via

aérea (MAP) entre otras variables de la PPV.

Se utilizé informacion de otros estudios de PPV manual 62-6¢ para estimar el tamafio de la
poblacién de 36 operadores, buscando tener una diferencia de al menos 10 insuflaciones por
minuto en la diferencia entre el RR entregado y el RR objetivo en una prueba a dos colas con

un nivel de significancia de 0.05 y una potencia del 80%.

Para el andlisis estadistico se tom6 la informacion de las respiraciones de los 60 segundos
centrales del registro. La informacion de cada uno de los 36 operadores se resumid en 36

medias de todas las respiraciones de cada etapa.

Se compard la diferencia entre el RR medido y el RR objetivo y de las otras variables usando
el Wilcoxon Signed Rank test y la correlaciéon de Spearman. Para evaluar la variabilidad se
comparo el coeficiente de variacion de medianas de las variables de PPV en las diferentes

etapas usando una prueba Chi cuadrado.



Resultados

Se analizaron un total de 6482 insuflaciones durante 144 minutos de PPV (72 minutos de

cada etapa).

El promedio de RR objetivo elegido entre los participantes es de 50.4 insuflaciones/min con

un desvio estandar de 8.7 insuflaciones/min.

Precision y variabilidad. Durante la etapa estandar la diferencia entre la RR entregada y la RR
objetivo fue mayor a 10 insuflaciones/min. En cuanto a la RR 14/36 participantes (39%) en-
treg6 una RR por debajo de las 40 insuflaciones/min y 20/36 tuvieron un RR entregada por

fuera del rango recomendado de 40 a 60 insuflaciones/min.

Tabla 2. Insuflaciones entregadas en cada etapa.

RR entregado Sin MNM (%) Con MNM (%)
40-60 insf/min 16/36 (44.4) 32/36(89)
Debajo de 40 insf/min 14/36 (38.9) 3/36 (8.3)
Sobre 60 insf/min 6/36 (16.7) 1/36 (2.7)

Al introducir el metrénomo, la diferencia entra la RR entregada y la RR objetivo se reduce
significativamente (ver Tabla 2) y 1a media la RR entregada de 32/36 participantes (89%) se
mantuvo dentro del rango recomendado. La correlaciéon de Spearman entre la RR objetivo y
la RR entregada se increment6 desde p =0.47 (p= 0.004) a p =0.99 (p<0.001) en la etapa me-

tronomo.

En cuanto a la variabilidad, por mas que la RR entregad no mostré un cambio significativo
entre las etapas (ver Tabla 2) el coeficiente de variacion (CV%) fue significativamente mayor

durante la etapa estandar (Tabla 3).



Tabla 3. Mediana y rango intercuartilo de las variables medidas.

Etapa RR entregado Diferencia RR PIP MAP Ti
insf/min insf/min cmH20 cmH20 segundos
STD 44 (21.3) 11.6 (13.5) 27.6 (10.5) 7.4 (4.4) 0.44 (0.4)
MNM 50 (19.8) 0.2 (0.2) 26.7 (11.1) 6.7 (5.5) 0.33(0.1)
Valorde p 0.099 <0.001 0.671 0.005 0.006

Principales variables de PPV. Hay una pequeiia, aunque significativa reduccién del Tiy de
la MAP en la etapa metrénomo, mientras que la PIP permaneci6 constante en ambas etapas
(Tabla 3). Se observo una correlacidn negativa entre la RR y el Ti en ambas etapas (sin MNM

p =-0.54p 0.001 y con MNM p =-0.45 p 0.005).

En un analisis secundario de la totalidad de las insuflaciones se observa que, durante 72 mi-
nutos de PPV de ventilacidn estandar, 42 minutos (58.2%) fueron insuflaciones que estaban
por fuera del rango recomendado de RR, mientras que en la etapa metrénomo fueron 25 mi-

nutos (35.1%).

Discusion

El uso de un metrénomo como método de conteo de RR mejora la precision y la consistencia
del RR entregado. Los participantes mejoraron su precisiéon en cuanto a RR objetivo redu-
ciendo la distancia con el RR entregado a practicamente cero, con una correlaciéon de Spear-
man casi perfecta y un coeficiente de variacién mas bajo. Adicionalmente se observa que los
métodos de conteo de CPR neonatal habituales mostraron una gran variacién entre operado-

res y también que los operadores no perciben la diferencia con al RR objetivo.

En un trabajo observacional, Perlman et al. describieron que las técnicas avanzadas de CPR

en una sala de partos es un evento poco frecuente y que en aproximadamente dos tercios de



los casos se debe a un soporte ventilatorio inicial inefectivo o inapropiado ¢ Sin embargo, la

deteccién temprana de fallas ventilatorias puede ser dificil.

En un entorno de simulacién clinica altamente estandarizado, Chitkara et al. demostraron
que los profesionales con experiencia en CPR neonatal no podian determinar con precision
la frecuencia cardiaca durante la resucitacién neonatal, ya sea por auscultacién o palpando
65, Por otra parte, Schmolzer et al. realizaron una serie de estudios donde, tanto el maniquies
como en bebés los reanimadores podian detectar precisamente fugas de la mascara cuando
se utilizaba un monitor de funcién respiratoria en vez de la determinacién por la elevacién

del torax 506667,

De la misma manera los métodos apropiados y validados para entregar RR como un metro-

nomo necesitan ser evaluados en profundidad.

Por otra parte, que la recomendacién sea de un rango en vez de un valor aumenta la proba-
bilidad de que las ventilaciones estén fuera del rango cuando se establece el objetivo en uno
de los limites del rango. Posiblemente usando un valor tinico como objetivo de RR va a reducir

el riesgo asociado al mismo tiempo que la variabilidad inter operador.

Con el fin de evaluar al metrénomo como dispositivo para para marcar el tiempo de la RR se
realizé una simulacién en las que se observaron algunas limitaciones. El uso de un metré-
nomo en un ambiente complejo como es el de una sala de partos puede ser dificil de imple-
mentar y transformarse en un distractor en vez de una guia para algunos profesionales. A su
vez, se evalué el metrénomo con solo uno de los dispositivos para PPV recomendados por
ILCOR. Se eligi6 la bolsa auto-inflable por ser el mas difundido en las salas de parto, pero
otros dispositivos como el resucitador de pieza en T, deben ser evaluados por separado en la

busqueda de la evaluacion su variabilidad y efectos del operador.



En algunos casos, los resultados obtenidos en un ambiente simulado pueden ser diferentes
de los del mundo real. En estas simulaciones el entorno mas relajado y en condiciones nor-
males, la mayoria de los participantes no pudieron entregar una RR dentro del rango reco-
mendado. Es de suponerse que en una situaciéon mas estresante como durante la resucitacién

neonatal, entregar un RR apropiado sin ninguna herramienta de guia va a ser mas dificil.

El objetivo de la RR fue todo el rango recomendado en vez de un valor especifico reflejando
la practica habitual en una sala de partos. La PPV se realizd en series cortas y repetidas para
minimizar un sesgo por fatiga del operador y mejorar la calidad estadistica de los datos. Por
mas que la interfaz mas utilizada en la PPV es la mascara se utilizé un tubo endotraqueal.
Varios autores han demostrado que hay mas fugas durante la PPV manual ¢8¢9. Dado que la
medicion de la RR depende del flujo de gas, con un maniqui entubado se asegura la disponi-

bilidad del 100% de los registros de RR.

La evidencia sugiere que hay una mayor variabilidad debido al operador y una propension a
entregar una RR mayor a la recomendada actualmente, independientemente del dispositivo
de reanimacidn 627071, Sin embargo con una PPV con una alta RR puede inducir a una sobre
ventilacion, varios estudios han evaluado el rol de una alta PIP y VT en este efecto 7273, En
relacion con la RR hay una falta de evidencia que soporte que una PPV con alta RR esté rela-

cionado con una lesiéon pulmonar.

Varios participantes entregaron una RR debajo de las 40 insuflaciones/min en la etapa estan-
dar. Estas bajas frecuencias podrian comprometer el establecimiento de la Capacidad Resi-
dual Funcional y eventualmente causar atelectrauma. No se utilizé6 PEEP durante esta simu-
lacién, sin embargo Morley et al. mostraron que un nivel apropiado de PEEP con una bolsa
auto-inflable solo se alcanza cuando se la utiliza a 60 insuflaciones/min y que la PEEP entre-

gada es inconsistente y menor que la configurada a 40 insuflaciones/min 74.

Recientemente se ha considerado que, especialmente en neonatos prematuros, mas la venti-

lacién pulmonar, el objetivo de la PPV en la sala de parto es establecer por primera vez la



capacidad residual funcional 47. De esta manera varias estrategias de ventilacién copian la
transicion respiratoria al nacer, como es el uso de PEEP que esta siendo evaluado por varios
grupos. Wheeler et al. evaluaron el efecto adicional en la capacidad residual funcional de con-
figurar adecuadamente la PEEP y el VT en conejos prematuros al nacer. De la misma manera
lo que sucede en una respiracién espontanea en conejos recién nacidos donde la necesidad
de mayores VT disminuye con las sucesivas respiraciones Observaron que a mayor nimero

de insuflaciones entregadas mayor capacidad residual funcional es creada al nacer 7>.

Entonces, en una biisqueda hacia una ventilacién efectiva desde las primeras respiraciones,
podria ser razonable incrementar el objetivo de RR de forma de evitar la hipoventilacion,
presiones y volimenes elevados y la necesidad eventual de iniciar contracciones de térax o
medicamentos innecesarios. Esta estrategia con PEEP e insuflaciones sostenidas debe ser
evaluada en detalle para alcanzar y mantener mas rapido reclutamiento al nacer, especial-

mente optimizada para neonatos prematuros o algunas condiciones pulmonares.



Cierre del capitulo

En el presente capitulo se pudo ver que a partir de un modelo simple de dos elementos es posible
describir los aspectos mas basicos de la ventilacion mecanica y realizar un nuevo analisis de las
sefiales de flujo y presion de la via aérea. Considerando una forma de medir la resistencia de la via
aérea de pacientes en ventilacion controlada sin realizar una pausa inspiratoria. También se observo

que cuando la ventilacion manual esta guiada por un metronomo es significativamente mas estable.

El modelo de dos elementos sirve como base de los modelos de tres elementos que se veran en el

siguiente capitulo.



Capitulo 3. Un modelo de caja tora-

cica y pulmon no lineal.

Con los modelos de tres elementos se hace posible explicar el comportamiento del pulmén y

la caja toracica por separado. Se introduce la medicion de la presion esofagica.

Se describe un modelo no lineal de pulmoén y caja toracica, Se presenta una simulaciéon basada
que permite mostrar en forma independiente el comportamiento no lineal de sujetos con sin-

drome de distrés respiratorio agudo.

Modelos del sistema respiratorio de tres ele-

mentos

Un modelo de sistema respiratorio formado por una via aérea con un componente resistivo,
un pulmoén con un componente eldstico que esta dentro de una caja toracica que tiene un
componente elastico y un componente activo, permite cuantificar la presiéon que generan los
musculos respiratorios y separar la presion que se aplica al pulmon y la que se aplica a la caja

toracical954.
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Pmus

Figura 31. Modelo de tres elementos.
El parénquima pulmonar es un tejido mucho mas fragil que la caja tordcica. Siendo de interés

mantener la presion aplicada al pulmén limitada para evitar injuria del pulmén. La caja tora-

cica puede soportar mayores presiones sin que sea un riesgo para el paciente.

Desarrollando la ecuacién de movimiento de este modelo tenemos:
(3.1)

Paw =R.F + Ejyng. V + Ecy. V — Pruys
Donde R es la resistencia de la via aérea, F el flujo, Ejung es la elastancia del pulmoén Ecw es la

elastancia de la caja toracica, V es la variacion del volumen y Pmys es 1a magnitud de la presion
que generan los musculos en la caja toraxica. Como al activar los musculos la presion del torax

disminuye Py esta restando. Usualmente se suele expresar esta ecuacién de movimiento

poniendo de un mismo lado de la igualdad los componentes activos:
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Paw + Pnus = RF + Ejyng V + Ecy. V (3.2)

Es clara la relacion entre las elastancias del pulmoén y la caja con la elastancia del sistema

respiratorio explicado anteriormente dado que:
Epung-V + Ec.V = (Epung + Ecw ).V = Eps.V (3.3)

Siendo la elastancia del sistema respiratorio igual a la suma de la elastancia del pulmén y la

elastancia de la caja toracica. La complacencia es la inversa de la elastancia.

1

Clung = (3.4)

Elung

Cow = — (3.5)

ECW

En la ventilacidn controlada, Pmus es cero y la Unica fuente de presion es el respirador. De la
misma forma que con dos elementos podemos ver como es el componente elastico del pul-

mon y el de la caja.

PIP
Pplat
> ~
~. :. = —
= e———
Tiempo (s)

Figura 32. El modelo de tres elementos divide el componente elastico en caja toracica y
pulmon



En este modelo la presién fuera del pulmén y dentro de la caja toracica sera la presion pleural.
Como las presiones se miden respecto de la presion atmosférica, que es la presién en la su-
perficie del cuerpo, la presion pleural sera la presion que cae en la caja toracica. La caja tora-
cica esta compuesta por un componente elastico y, a la vez, un componente activo que son
los musculos respiratorios. La presion resultante de la suma del retroceso elastico de la caja
y la generada por los musculos sera la presion de la pleura. Como la caja toracica tiende a
abrirse y el pulmén tiene a colapsarse, se alcanza un punto de equilibrio con una presién

ligeramente negativa.

Por otra parte, la diferencia de presion entre la pleura y el alvéolo es la presion que cae en el
parénquima pulmonar es decir la presion transpulmonar (Piung). Como el parénquima pulmo-
nar tiene solamente un componente elastico, no hay componente activo en el pulmoén. La pre-

sion transpulmonar es la resultante de la presion de retroceso elastico del pulmon.

Figura 33. El pulmon tiende al colapso y la caja toracica a la expansion



Siendo que no es posible medir la presién alveolar directamente, pero sabiendo que la pre-
sion alveolar es igual a la presion de la via aérea cuando el flujo es cero. Es posible medir la

presion transpulmonar como la diferencia entre la presion de la via aérea y la presion pleural.
Plung = Faw — Ppleura (3.6)

Esto es cierto siempre y cuando la presion resistiva sea cero, lo cual se cumple cuando el flujo

€s cero.

Conociendo la variacién de volumen y la variacién de presidn de la presién transpulmonar se

puede calcular la complacencia (o elastancia) del pulmoén.

AV vT
Clung = = (3.7)
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Figura 34. Variacion de la presion transpulmonar



Como la caja toracica tiene un componente eldstico y uno activo para medir la complacencia
de la caja toracica es necesario asegurarse que los musculos no estan actuando. Si esto no
sucede no es posible discernir si la presién es consecuencia del componente elastico de la
actividad de los musculos. Si el paciente estd sedado, la variacion de presion serd consecuen-

cia del componente elastico.

AV VT
Cow = = (3.8)
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Figura 35. Variacion de presion de la caja tordcica

No es posible medir el componente elastico de la caja toracica cuando el paciente esta en
ventilacién asistida o espontanea. Sin embargo, existen métodos para estimar el valor de Cew

a partir de los datos antropométricos del sujeto.



Se toma la complacencia de la caja toracica como el 4% de la capacidad vital inspiratoria por
cada cmH;0. La capacidad vital inspiratoria se calcula a partir de la edad (a en afios), altura

(h en cm) y sexo de la siguiente manera?677:

Adultos (a > 18)

Masculino: IVC = 6.10h — 0.028a — 4.65
Femenino: IVC = 4.66h — 0.026a — 3.28

Adolescentes (a < 18 aflos y h > 150 cm)

Masculino: IVC =8.4h—9.9
Femenino: IVC =5.0h—4.5

Nifios: (a < 18 afios y h < 150 cm)

Masculino: IVC = 5.70h — 5.26
Femenino: IVC = 5.50h — 5.39

Presion esofagica

La pleura es el espacio entre el pulmén y la caja toraxica. Los pulmones no estan adheridos a
la caja toraxica, pero como no hay ni liquidos ni aire en el espacio pleural el pulmén y la caja
estan uno junto al otro. En la ecografia pulmonar se pude ver como se desliza el parénquima

pulmonar respecto a la caja.

Medir directamente la presion en el espacio pleural no es trivial. Por un lado, si se perfora la
pleura y entra aire a la pleura generara un neumotérax lo cual no es recomendable para el
paciente. Por otro lado, si se introduce un tubo de térax o un balén para medir, hay que eva-
luar si la introduccién de un cuerpo extrafio en este espacio genera afecta al mismo espacio a

medir.



Parte del es6fago esta cerca del espacio pleural. En 1949, Buytendijk fue el primero en mos-
trar que la presién esofagica pude ser usada como subrogado de la presién pleural. Seguido

por Dornhorst y Leathart y luego por Cherniak et al7879,

No hay duda de que las variaciones de la presion esofagica reflejan las variaciones de la pre-
sion pleural. Sin embargo, hay un debate al respecto de si los valores absolutos de la presién
esofagica pueden ser interpretados como el valor absoluto de la presién de la pleura dado
que el valor absoluto de la presiéon esofagica puede estar afectado por la mecanica respirato-
ria, el volumen pulmonar, el peso del mediastino, el abdomen, la posicién, la pared del eséfago

y las propiedades mecanicas del bal6n22.23.80-82,

La presion esofagica puede ser medida con un catéter lleno de aire o de liquido, o con un
transductor de presion colocado directamente en el es6fago. Siendo lo mas frecuente el uso
de una sonda con un balén con aire. Dependiendo de las propiedades del balén se inflara con

diferentes volimenes (entre 0.5 y 4ml).

El catéter se coloca por la narina y se avanza hasta el estomago, se lo inflacon 5u 8 ml y se lo
desinfla hasta alcanzar el volumen deseado de insuflacién (normalmente 0.5ml). Se conecta

la punta distal al transductor de presién para visualizar la sefial en el monitor.

En sujetos respirando espontaneamente, se puede validar la ubicacién del balén con la
prueba de oclusion. Esta prueba consiste en ocluir la via aérea del paciente durante un es-
fuerzo inspiratorio. Al estar ocluido no hay flujo y no hay variacién de volumen, al no haber
flujo no hay presion resistiva y al no haber variaciéon de volumen no hay variacién de las pre-
siones de retroceso elastico. Por lo cual, la variacién de presidén que generan los musculos
inspiratorios en la pleura tiene que ser igual a la variacion de presion de la via aérea. Si estas

variaciones coinciden en un 80%, el baldn esta colocado en la pleura?!s (ver Figura 36).
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Figura 36. Senales reales de una prueba de oclusion con esfuerzo del paciente.
Visualmente se ve que la deflexion en la curva de presion de la via aérea es semejante a la
de la presion esofagica. La medicion de las deflexiones muestra que las variaciones son
semejantes.

En los pacientes que no respiran en forma espontanea se puede realizar la misma prueba,
pero en vez de que el paciente genere un esfuerzo se comprime el térax del paciente. De la
misma manera la variacién de presion en la pleura de debera reflejar en la via aérea con la

misma magnitud, pero con una deflexion positiva (ver Figura 37).
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Figura 37. Senales reales de una prueba de oclusion con compresion del torax.
Visualmente se ve que la deflexion en la curva de presion de la via aérea es semejante a la
de la presion esofagica. La medicion de las deflexiones muestra que las variaciones son
semejantes.

Modelos no lineales

Los modelos considerados anteriormente tienen parametros constantes, las elastancias y re-

sistencias se asumen constantes, lo cual es muy 1util ya que permite mantener el modelo de
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sistema respiratorio bastante simple. A su vez, en una gran cantidad de casos, se puede asu-
mir que el comportamiento elastico en el rango de una ventilaciéon se mantiene constante,

permitiendo cuantificar el comportamiento con un solo valor.

Esto tiene un poder descriptivo muy practico en la clinica, si el valor aumenta o disminuye ya
explica que pasa con el paciente y rapidamente el profesional puede tomar una decision al
respecto. Si para describir el comportamiento elastico del sistema respiratorio el profesional
de la salud debiera usar una funcién para cada situacion, la comparacién se hace significati-

vamente mas compleja e impracticable en la clinica diaria.

Se sabe que el comportamiento elastico no es lineal, siendo que tiene un volumen minimo y
uno maximo eso hace claro que existe un comportamiento no lineal. La curva presién-volu-

men de un sujeto normal evidencia esta situacion83-87.
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Figura 38. Curva presion-volumen del sistema respiratorio. Expresando el volumen como
porcentaje de la capacidad pulmonar total (TLC). Muestra el comportamiento del sistema
respiratorio entre la presion de la via aérea y el volumen del sistema.

Esta curva estd formada por la suma del comportamiento elastico de la caja toracica y el pul-
mon. Siendo que el comportamiento de ambos esta asociado por la pleura. La caja toracica
tiene a abrirse y el pulmoén a contraerse, llegando a un punto de equilibrio que genera una

pequefia presion negativa en la pleurass-o1,
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Figura 39. Curva presion-volumen del sistema respiratorio, el pulmon y la caja tordcica.
Expresando el volumen como porcentaje de la capacidad pulmonar total (TLC). Muestra
el comportamiento del sistema respiratorio a partir de la interaccion de sus componentes.

Es claro que un cambio en el comportamiento elastico del pulmén o de la caja toracica va
afectar al comportamiento elastico del sistema respiratorio. Siendo que el volumen corriente
de un sujeto normal es una fraccion de su capacidad pulmonar total en el entorno de una

ventilacién el comportamiento es aproximadamente lineal92-94.
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Figura 40. Si bien comportamiento de la curva presion-volumen del sistema respiratorio
es no lineal en el entorno de una respiracion se la suele considerar lineal.

Esto permite expresar el componente elastico de esa respiracion con un valor, este valor cam-
biara segin el volumen de PEEP que tenga esa ventilacion. Al aplicar el modelo lineal para
explicar el comportamiento del paciente a diferentes niveles de PEEP se toma que cambia el
comportamiento elastico pero que en cada entorno es lineal. Si se utiliza un modelo no lineal,
donde el comportamiento elastico del sistema respiratorio es en funcién del volumen pulmo-
nar, un unico modelo permite explicar por qué se observa ese cambio en la relacién de la

presion y el volumens3.

Es interesante ver cémo con un inico modelo no lineal, es posible explicar los diferentes mo-
delos lineales. El sistema respiratorio analizado a diferentes niveles de PEEP, si se lo intenta

explicar con un modelo lineal se comporta para cada nivel de PEEP como un modelo diferente



con una complacencia diferente. El mismo sistema respiratorio explicado con un modelo no

lineal es el mismo para los diferentes niveles de PEEP.

Venegas? desarroll6 un modelo que describe esta relacion entre la presion y el volumen que
tiene la caracteristica que cada uno de los coeficientes tiene un sentido fisiologico, lo que hace

a este modelo superior a otros 91.96-98,
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Figura 41. Ejemplo de la curva de la ecuacion de Venegas

En un modelo de sistema respiratorio normal el punto de inflexién superior esta dado por la
sobre-distencion del pulmén y el punto de inflexion inferior estd dado por la caja toracica,
este punto estd muy por debajo de la presiéon atmosférica. En algunas situaciones patologicas,
el pulmoén disminuye su volumen al punto donde se colapsa, generando un punto de inflexion

inferior que puede evidenciarse por encima de la presién atmosférica.



Se suele usar para parametrizar la mecanica respiratoria del paciente una curva presién-vo-
lumen. Donde se evalta la como es la presion alveolar del sistema respiratorio a medida que
se le va entregando volumen al paciente. La curva de presiéon-volumen busca analizar el com-
portamiento elastico del sistema. Para que la presiéon de la via aérea se pueda utilizar como
subrogado de la presidn alveolar, se construye la curva presion - volumen utilizando un flujo
lento cuya presion resistiva sea despreciable. Otra forma de construir la curva presién-volu-
men es hacer la inspiracion con varias pausas y tomar estos puntos de pausa para armar la

curva?9-104,

Cuando se hace patente la presencia del punto de inflexion inferior con presiones positivas
se asume que esta evidenciando el colapso de los alvéolos. Ventilando a los pacientes en el
entorno de ese punto lleva al colapso y apertura del alvéolo. Lo que es perjudicial para el
parénquima pulmonar. Por otra parte, cuando se evidencia el punto de inflexién superior se
asume que el pulmoén esta alcanzando la capacidad pulmonar total por lo cual las estructuras

del parénquima pulmonar se estan sobre-distendiendo.

Stress Index

El Stress Index es una métrica desarrollada por Ranieri et al. que permite cuantificar si una
ventilacién esta siendo realizada en la proximidad de los puntos de inflexién superior o infe-
rior.105 La medicidn del Stress Index es una forma de cuantificar la curvatura de la presién en
la fase de insuflaciéon cuando un paciente es ventilado en volumen control con una curva de

flujo cuadrada106-108,

En principio si la complacencia del sistema respiratorio se mantiene constante, es decir que
el sistema tiene una respuesta lineal en el entorno de la ventilacion si el flujo es constante la

curva de presion de la via debera ser una linea recta. Si la complacencia aumenta, porque se



abren los alvéolos, durante la insuflacién con el flujo constante la curva de presion sera con-
cava hacia abajo. Por dltimo, si durante la insuflacién a flujo constante el sistema se hace me-
nos complaciente, porque el sistema se empieza a sobre distender, la curva de presion sera

concava hacia arriba.

La medicién del Stress Index consiste en realizar, sobre la porcién de curva de presion en la

que el flujo es constante, un ajuste no lineal de la funcién:
P, =a.tl+c (3.9)

Donde P.y es la presion de la via aérea, t el tiempo y a, b y c los coeficientes a ajustar. El coe-
ficiente b es el valor del Stress Index. Cuando el valor de b es igual a 1 la funcion se convierte
en una linea recta, reflejando un comportamiento lineal. Cuando el valor de b es mayora 1, la
curva es una potencia, es concava hacia arriba. Cuando el valor de b es menor a 1, la curva es

una raiz, es concava hacia abajo.

J’—‘LIJ’—'\__!———'L

m_r/\__r"’”/l_

Figura 42. Ejemplos de seniales con diferentes valores de Stress Index

Para determinar cuales son los umbrales que determinan donde hay sobre distensiéon y donde
colapso alveolar, se realizé un trabajo en animales donde se estudié por tomografia compu-

tada la presencia de colapso alveolar y sobre distensiéon>°. Se toma que si el valor de Stress



Index es superior a 1.1 indica sobre distension, un valor inferior a 0.9 colapso alveolar y un

valor entre 0.9 y 1.1 indica un comportamiento lineal del sistema respiratorio.

Como la medicién se realiza sobre la presién de la via aérea se ve el comportamiento del sis-
tema respiratorio. En los pacientes donde es de interés clinico ver los puntos de inflexidn, la

sobre distension o el colapso alveolar, este comportamiento se debe al pulmoén.



Simulacién no lineal del sistema respiratorio

del sindrome de distrés respiratorio agudo*

Los pulmones con sindrome de distrés respiratorio agudo (SDRA) se hacen mas pesados y se
reduce notablemente el volumen aireado. Ademads de tratar la causa que lo origina, el trata-
miento por SDRA es principalmente de soporte. La asistencia ventilatoria mecanica (AVM)
usando presién positiva es la principal herramienta de apoyo utilizada en estos pacientes,
que apunta a reestablecer el volumen pulmonar y por ende mejorar la oxigenacién 199. Por
otra parte, la AVM puede producir la misma lesién pulmonar debido al estrés del parénquima
pulmonar 119, Esto hace que la configuracidon de la AVM en pacientes con SDRA sea particu-
larmente desafiante, teniendo que decidir el volumen corriente, la frecuencia respiratoria, el
tiempo inspiratorio y la presién positiva al fin de la espiracién. El volumen corriente es habi-
tualmente bajo para evitar lesiones inducidas por el respirador, pero permitiendo la elimina-
cion de del didxido de carbono producido por el paciente. Sin embargo, se han propuesto
varias estrategias para identificar cuanta presién positiva al fin de la espiracién (PEEP) debe
utilizarse para restablecer el volumen pulmonar basado en la oxigenacién 111112, presién de
la via aérea 113, comportamiento estatico de la curva presiéon-volumen 114 y recientemente en

la presion de distension transpulmonar (alveolar) 9.

En los pacientes con SDRA, la relacién de la curva presiéon-volumen (P-V) es no lineal. La pre-
sion estatica es el resultado de sumar las presiones de retroceso elastico del pulmoén y de la
caja toracica. Estos componentes no pueden ser distinguidos desde un comportamiento del

sistema respiratorio total. Sin embargo, desde una perspectiva teérica, la ventilacién debe

4 El contenido de esta seccion fue publicado en el ANDESCON 2006 IIT Congreso Internacional de la Region Andina IEEE, Quito,
Ecuador'”,



realizarse entre los puntos de inflexion superior e inferior de una curva P-V, que es donde la

respuesta del sistema es aproximadamente lineal y la complacencia es maxima.

Una simulacién basada en este modelo capaz de representar las complejidades de este tipo

de pacientes es de sumo interés para el entrenamiento de médicos y terapistas respiratorios.

Modelo de paciente

La cuerva presion-volumen (P-V) es la que define el comportamiento del sistema respirato-
rio. Hay varias ecuaciones que relejan la curva presién-volumen 849196 Entre las cuales Vene-

gas et al. proponen la siguiente ecuacion:

b

14 o Pod

V=a+
(3.10)

donde a, b, cy d son los coeficientes de ajuste. Cada uno de estos parametros tienen un sentido
fisiolégico. El parametro a corresponde a la asintota inferior del volumen, el pardmetro b ala
capacidad vital, el parametro c a la presién de maxima complacencia y el parametro d es pro-
porcional al rango de presién donde hay mayor cambio de volumen. Pereira et al.8¢ usaron
esta ecuacién para caracterizar las curvas de presién-volumen tanto del pulmén como de la

caja toracica.

El modelo de Allen et al.115 muestra como se puede explicar la no linealidad con la suma de
unidades elasticas limitadas en su excursién. Brown et al.8% consideraron el efecto no lineal
de la turbulencia. Wagers et al.?° describieron el comportamiento no lineal con grandes volua-
menes. Si se analiza solamente el efecto de la sobre distencion, el modelo de Salazar et al.o1
aproxima el comportamiento con una curva exponencial. El modelo de Venegas es superior
los otros modelos gracias a que cada uno de los pardmetros tiene una correspondencia con

una variable fisiolégica.



El modelo del paciente consiste en tres elementos: via aérea de conduccién, pulmén y caja
toracica. Las elastancias del pulmén (EL) y de la caja toracica (Ecw) estan definidas como la
relacion de cambio de presién (Pe 0 Pew) por unidad de volumen (V). Se asume constante la
resistencia (Raw), definida como la caida de presion a lo largo de la via aérea de conduccién
(Pres) para un flujo dado (F). Las relaciones del modelo de mecanica respiratoria son las si-

guientes:

V(t) = I;F(r)dr

(3.11
V(t)
Pyt)= [ " E,(v)vdv 1)
V(1)
P ()= IO E,. (v).vdv (3.13)
P (0)=R, (VW) F(1) o1
Rzlv(t) = sz(t) - ])res(t) (3.15)
Palv (t) = Pp[ (t) - f)el (t) (316)
Ppl(t) = Poy (6)- Pps(t) (317)
E(Pet) = wg (3.18)

dPey
donde P.y es la presién de la via aérea, Pys es la presion en la superficie del paciente (presion

amosférica) y Py es la presion pleural.

Usando la ecuacion (3.10) es posible caracterizar la relacién P-V Pe(V), lo cual puede definirse

como

P,(t)= —d.ln(L—lj +c
V(t)—a

Reemplazando (3.12). Asumiendo que Ecw y Raw tienen un comportamiento lineal, las ecua-

(3.19)

ciones (3.13) y (3.15) pueden ser reducidas a expresiones mas simples.



Simulacién

La simulacion usa el modelo de paciente descripto para para predecir el comportamiento de
la mecanica respiratoria cuando interactia con un respirador. Este ultimo puede ser configu-
rado en ventilacién controlada por presion (PCV) o ventilacién controlada por volumen
(VCV), frecuencia respiratoria (RR) y otros parametros configurados en el respirador. Para

pacientes con SDRA usualmente se prefiere ventilar en VCV.

En VCV el ventilador insufla el sistema respiratorio controlando la forma de onda del flujo
durante un tiempo dado (tiempo inspiratorio) para entregar el volumen corriente configu-
rado. Durante la insuflacién controlada (en la ausencia del esfuerzo del paciente) la presiéon
en la via aérea es el resultado de la suma de los componentes resistivos y elasticos. Conse-
cuentemente, el sistema responde en tiempo real, cuando se cambia los parametros del pa-

ciente (Raw y/o los coeficientes de la curva P-V), como se ve en la Figura 43.
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Figura 43. La simulacion permite cambiar los parametros del paciente en tiempo real,
mostrando como cambia las curvas ventilatorias con el cambio de la caracteristica del
paciente. En (a) hay un cambio de la complacencia y en (b) un cambio de la resistencia.



Evaluacion de la simulacion

En orden de verificar el modelo se corresponde con la fisiologia, se midid la curva inspiratoria
cuasiestatica P-V de dos pacientes con SDRA por neumonia usando un flujo bajo constante 2.
Esta maniobra se hizo con un respirador Puritan Bennett 840. Los pacientes estaban profun-
damente sedados y relajados. Se coloc6 un balén esofagico en el tercio medio para medir la
Pp. El respirador se configur6 en VCV con una fraccion inspirada de oxigeno del 100%. Des-
pués de una espiraciéon completa, se entregd un volumen de 2000 ml con un flujo constante
de 6 L/min o hasta alcanzar 40 cmH:0. La presion de la via aérea y la presion esofagica fueron

registradas a 256Hz con un monitor de mecanica respiratoria FluxMed.

Luego de construir la curva P-V, los pacientes fueron ventilados con diferentes niveles de

PEEP y se registro la presion de la via aérea la presion pleural, el flujo y el volumen.

Los parametros de la ecuacién (3.19) se obtuvieron la las curvas P-V con el software SPSS
usando una regresion no lineal con el algoritmo Lebenberg-Marquardt. Estos parametros fue-
ron usados para configurar la simulacién en cada caso. La configuracion inicial de la simula-
cion se realiz6 para partir de un estado estacionario. Luego se simulé la respuesta del pa-
ciente usando el registro de la sefial de flujo durante la inspiracién y el valor de PEEP durante
la espiracién. Siendo las resultantes en la inspiracion la presiéon de la via aérea (pico y meseta)
y la presion pleural y durante la espiracién el flujo y la presidn pleural. Se compararon estas
resultantes con las registradas de los pacientes durante la AVM con un coeficiente cuadrado

de Pearson (R2), ver Tabla 4

Tabla 4. Valores de R’ promedio entre las sefiales medidas y simuladas.

Inspiracion Inspiracion Espiraciéon Espiracion

Paw Pes Pes Flujo

0,845 0,856 0,787 0,809




Las curvas simuladas tuvieron una muy buena correlaciéon con los datos observados. La dife-
rencia promedio entre la PIP simulada y medida fue de 2,58 cmH»0 (o = 0,70 cmH;0). Esta
pequeiia diferencia puede ser explicada por las diferentes fuentes de ruido del sistema (latido
cardiaco, flujo turbulento, etc.) y por una sobre simplificacién de la mecanica respiratoria de

un sistema real.

30

20 = | siee={

T T T T T T T —
o . 35,004 45 5 5.5 6.5 e Simulado)
/’ Medido
-20 — )

4
-30 7

Flujo (I/m)
o
N
&
w

-40

-50

(a)

25.0

20.0

10.0 4 Simulado]
Medido
5.0 7

0.0

Presion de lavia aérea (cmH,0)

-5.0

(b)

8.0

7.0

6.0

™ M\
50 NN ] I\

s Simulad of
4.0 4
Medido

3.0

2.0

Presion esofag ica (cmH,0)

(c)

Figura 44. Ejemplo de las curvas simuladas y medidas: (a) flujo, (b) Paw y (c) Pes. Las
curvas simuladas reflejan una buena aproximacion de las seriales medidas. En la presion
esofagica se ve como refleja el componente respiratorio, pero no el componente asociado

al ruido cardiaco.



Cierre del capitulo

Los modelos de tres elementos permiten describir por separado la caja toraxica y el pulmén,

incorporando la presidn de la pleura que se puede objetivar usando la presidn esofagica.

Usando un modelo con un comportamiento lineal de la caja toracica y no lineal del pulmén se
puede describir el comportamiento no lineal del sistema respiratorio en pacientes con sin-
drome de distrés respiratorio agudo. Este modelo se puede utilizar para simular el compor-

tamiento de estos pacientes.

Los modelos de tres elementos y la presion esofagica son conceptos fundamentales para la
comprension del trabajo respiratorio y el esfuerzo del paciente que se veran en el préximo

capitulo.



Capitulo 4. Esfuerzo del paciente

Con la medicion de la presién esofagica es posible medir el producto presion tiempo del pa-

ciente como subrogado del trabajo respiratorio.

Sumando al grafico del producto presién tiempo del paciente la presiéon que genera el respi-
rador es posible medir el producto presion tiempo del paciente se puede obtener el producto

presion tiempo del sistema y calcular el porcentaje de asistencia del respirador.

Usando el producto presion tiempo se estudia la evolucion del esfuerzo respiratorio en pa-
cientes con enfermedad pulmonar obstructiva caminando durante una prueba de carga cons-

tante.

Se presenta un método automatizado de medicién del swing de presion esofagica, el producto

presién tiempo y la frecuencia respiratoria usando inicamente la sefal de presion esofégica.

Producto presion tiempo

Si una persona haciendo gimnasia sube y baja una pesa, el trabajo serd igual a la fuerza que
haga multiplicado por la distancia que recorre. Ahora si sostiene la pesa en el lugar como no
hay distancia recorrida el trabajo es cero. Pero claro esti que esta persona se cansara y hay
consumo de oxigeno mientras realiza esta tarea. Como se vio anteriormente el trabajo isomé-
trico no se ve reflejado en la medicién del trabajo cuando se mide como el producto presion-

volumen.



Una alternativa para medir este esfuerzo (para no llamarlo trabajo cuando no cumple con la
definicion fisica de trabajo) es medir cuanto tiempo y cuanta fuerza hace esta persona. Esto

en la fisiologia respiratoria es el producto presién-tiempo o PTP por la sigla de Pressure-Time

Product!618,

Al medir la presién que generan los musculos inspiratorios (Pmus) durante la inspiracién se
obtiene el producto presion tiempo que realiza el paciente. El producto presion tiempo tiene
una mejor correlacion con el consumo de oxigeno que el trabajo respiratorio®11é. Si bien no
respeta la definicion de trabajo, se asemeja mas a la vision fisiologica de trabajo respiratorio,

y por eso se utiliza como medida de trabajo respiratorio.
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Figura 45. Curvas que definen el producto presion tiempo. Estas curvas definen el limite
de las diferentes dreas del producto presion tiempo. Serial medida en un paciente.
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Figura 46. Producto presion tiempo del paciente. El area limitada ente la presion de
retroceso elastico y la curva de presion esofdagica es el producto presion tiempo del
esfuerzo que realiza el paciente. Serial medida en un paciente.

El inicio del esfuerzo del paciente se define en el punto de la presion esofagica donde el cam-
bio de la pendiente es maximo. Este punto podria estar sobre estimado cuando el sujeto rea-
liza un esfuerzo espiratorio en la espiraciéon anterior y justo antes de inspirar relaja los
musculos espiratorios y baja la presion esofagica generando un punto de inicio del esfuerzo

de la inspiracién con una presiéon mayor a la real.

Sobre el punto donde inicia el esfuerzo del paciente se monta la curva de presiéon de retroceso
elastico de la caja toracica. Esta curva es el limite superior desde donde se mide la presién

muscular (Pmus).
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Figura 47. Presion de los musculos inspiratorios. La presion generada por los musculos
inspiratorios es la presion ente la curva de retroceso elastico y la curva de presion
esofagica. Senial medida en un paciente.

El producto presion tiempo del paciente, es decir, el producto presion tiempo de los muisculos
inspiratorios, es el area entre la presion esofagica y la presidn de retroceso elastico de la caja
toracica. Esto es valido mas alla del nivel de asistencia que tenga el paciente: cuando el pa-
ciente esta respirando en forma espontanea, en forma asistida o en forma controlada. En el
caso de la ventilacion controlada la presion esofagica refleja la curva de presion de retroceso
elastico de la caja toracica, por lo cual el drea entre la curva de presién esofagica y la curva de

presion de retroceso elastico de la caja es cero.

El producto presién tiempo de una respiracién espontanea se puede dividir en los compo-
nentes descriptos por la ecuaciéon de movimiento. Cuando el paciente respira en forma es-
pontanea la Unica fuente de presion son los musculos inspiratorios. Por lo tanto, la suma de
la AutoPEEP, la presidn de retroceso elastico y la presién resistiva es igual a la presién mus-

cular.



Siendo que la elastancia del sistema respiratorio es la relacién entre la presién y el volumen.
Si podemos asumir que la elastancia se mantiene constante durante el ciclo inspiratorio, y
conocemos la curva de volumen, podemos estimar la curva de presién de retroceso elastico

del cuerpo como:
Porase(t) = Eps. V(8) (4.1)

Siendo que la elastancia del sistema respiratorio es la suma de la elastancia pulmonar y la

elastancia de la caja toracica.
E.s = Ecw + Elung (4.2)
Se puede expresar la curva de retroceso elastico como:

Porase(t) = E¢y. V(E) + Elung- V(t) (4.3)

En el diagrama del producto presidn tiempo esta drea esta definida entre las curvas de pre-
sion de retroceso elastico del pulmén y de la caja (ver Figura 48). En algunas publicacio-
nesl2117 3 esta area se la define producto presiéon tiempo elastico que no esta asociado a la

PEEPi.
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Figura 48. Producto presion tiempo elastico toraco-pulmonar o producto presion tiempo
elastico que no es umbral. Esta definido como el area entre la curva de presion de retroceso
elastico del pulmon y la de presion de retroceso eldstico de la caja toracica. Serial medida
en un paciente.

Recordando que la AutoPEEP en pacientes respirando en forma espontanea se define como
la diferencia de presion desde el inicio del esfuerzo hasta que el flujo se hace positivo, es facil
de ver que el area definida entre la curva de presion de retroceso elastico de la caja toracica
en el inicio del esfuerzo y donde el flujo se hace positivo es el producto presiéon tiempo aso-

ciado a la AutoPEEP (ver Figura 49).
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Figura 49. Producto presion tiempo elastico asociado a la AutoPEEP. Esta definido como
el area entre la curva de presion de retroceso elastico de la caja en el inicio del esfuerzo y
donde el flujo se hace positivo. Serial medida en un paciente.

En sujetos respirando en forma espontanea, la presién que queda definida entre la curva de
presion de retroceso elastico pulmonar y la presion esofagica, es la presion resistiva, por lo

tanto, el producto presién tiempo de esta area es el producto presion tiempo resistivo (ver

Figura 50).
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Figura 50. Producto presion tiempo resistivo. Esta definido, en sujetos respirando en
forme espontanea, como el area entre la curva de presion de retroceso eldstico del
pulmon y la curva de presion esofagica.

Es facil de ver que estas areas son la ecuaciéon de movimiento en colores. Nos permiten ver
como es la evolucion de la ecuacion de movimiento a lo largo de toda la fase inspiratoria del

paciente.
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Producto presion tiempo del paciente y del

respirador>

Existen dos fuentes de presion, el paciente y el respirador. Estas presiones son utilizadas para
vencer el componente resistivo, distender las estructuras elasticas y contrabalancear la

PEEPi del paciente.
APyys + APy, = R.F + E5.V + PEEPI (4.4)

El producto presion tiempo del paciente es el area entre la presion esofagica y la presion de
retroceso elastico de la caja toracica. Al sumarle a esta area la variacion de presién en la via

aérea, se obtiene la variacion de presion total del sistema.

= L

/ / Psys = Paw + Prmus

aw

Figura 51. Representacion esquematica de la presion del sistema es la suma de la presion
muscular y la presion provista por el respirador.

° El contenido de la presente seccion se present6 en el Critical Care Canada Forum 2016 en Toronto



La variacidén de la presion del sistema sera:
APsys = ABpys + AP,y

El area delimitada por la presion esofagica y la presion del sistema es el PTP del respirador.

% PTpventilator

Figura 52. Representacion esquematica del producto presion tiempo del respirador.

El drea delimitada entre la presion de retroceso elastico de la caja toracica y la presion de la

via aérea, es el producto presiéon tiempo del sistema y representa el esfuerzo total realizado

para contrabalancear las cargas del sistema.

il

Figura 53. Representacion esquematica del producto presion tiempo del sistema.

Conociendo la relacién entre el producto presion tiempo del paciente y el producto presion
tiempo del respirador, se puede determinar la relaciéon de descarga de los musculos respira-

torios (MUI por la sigla en inglés de muscle unloading index) como:



MUIPTP — PTPpaciente (45)

PTPsistema

Esta forma de calcular el MUI es una generalizacién de la propuesta por Carteaux et al.118119:

MUI = PIP—PEEP (4.6)

PIP—PEEP+Pmysmax

Que solo toma un punto del ciclo inspiratorio mientras que la basada en el producto presion

tiempo integra todo el ciclo inspiratorio.

* Correlation 89.1% p<0.001 Bland & Altman: Bias 2.0% SD 7.1%
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Figura 54. Correlacion y Bland & Altman entre el MUI y MUIprp. Analisis de 2091
respiraciones de 9 paceientes ventilados en NAVA y PS. Los simbolos de color naraja y
celeste son las mediciones por respiracion y los simbolos negros son el promdedio de las
respiraciones del paciente en esa situacion.

Analizando el MUl y MUIprp de 2091 respiraciones de 9 pacientes ventilados en modo de pre-
sion de soporte (PS) y con soporte proporcional ala actividad eléctrica del diafragma (NAVA).
En la Figura 54 se observa la correlacion y Bland & Altman entre el MUI y el MUIprp com-
prando pacientes en modo de presion de soporte y con soporte proporcional a la actividad

eléctrica del diafragma. Se observa que hay buena concordancia para los altos niveles de MUI



y menos para los valores mas bajos, dado que en los valores mas bajos la medicion del punto

maximo es menos representativa de todo el ciclo inspiratorio.

Se puede ver en la Figura 55, como con diferentes niveles de asistencia cémo cambia la rela-
cion entre el producto presion tiempo del paciente y el producto presion tiempo del respira-

dor.

Figura 55. Diferentes niveles de MUIprp, se observa como cambia la relacion entre el
producto presion tiempo del paciente y el producto presion tiempo del respirador. Seriales
medidas en un paciente.

Incluso al presentar la informacién de la forma propuesta permite detectar algunas cuestio-
nes andmalas. En el caso que la presion de la via aérea esté por encima de la presion esofagica

implica que la presién de la via aérea es negativa. Por lo tanto, el respirador en vez de estar



asistiendo estd aumentando la carga al paciente. La presidn de la via aérea nunca deberia ser

menor a cero, esto solo sucede cuando hay algo que limita el ingreso del aire al paciente.

Por otra parte, en una ventilaciéon controlada si la presion esofagica esta por encima de la
presion de retroceso elastico de la caja toracica muestra un artefacto o un error en la com-

placencia de la caja toracica.



Esfuerzo respiratorio en pacientes con enfer-
medad pulmonar obstructiva cronica en una

prueba de carga constante®

La intolerancia al ejercicio es uno de los problemas mas frecuentes que presentan los pacien-
tes con enfermedad pulmonar obstructiva crénica (EPOC). Si bien la causa de esta intoleran-
cia es multifactorial, durante el ejercicio los pacientes presentan una significativa limitaciéon
al flujo aéreo, relacionado con un aumento del volumen pulmonar al final de la espiracion que
conlleva a un mayor trabajo ventilatorio. Este fendmeno conocido como hiperinflacién dina-
mica (HPD), producido como consecuencia de esta limitacion del flujo espiratorio (LFE), al-
tera la mecanica del aparato respiratorio y el funcionamiento de los musculos respiratorios

en los pacientes con EPOC.

La rehabilitacién respiratoria tiene como objetivo mejorar la capacidad del ejercicio y la cali-
dad de vida en los pacientes con EPOC!29, Se ha destacado al entrenamiento aerébico como el
componente principal del programa de rehabilitacion, siendo el incremento de la intensidad

la clave de ese entrenamiento 121-123,

El resultado del entrenamiento aerdbico a altas intensidades provoca una reduccién en los
niveles de ventilacién y acido lactico, una modificacién del metabolismo aerébico; aumen-
tando la actividad oxidativa mitocondrial y la densidad capilar a nivel musculo esquelético.
Es por ello que las guias destacan que el trabajo aerébico a intensidades maximas, incrementa

los beneficios de la rehabilitacién respiratoria 124,

¢ El contenido de esta seccion fue publicado en el 38° Congreso de la Asociacion Argentina de Medicina Respiratoria en Buenos
Aires. En breve sera enviado para su publicacion en revista.



En los pacientes con EPOC, la disnea puede ser un impedimento para realizar ejercicios de
alta intensidad, lo que a su vez limita el alcance de los efectos fisioldgicos buscados a través

del entrenamiento en un programa de rehabilitacién respiratoria.

Sin embargo, en los pacientes con EPOC que presentan un incremento del trabajo respiratorio
desproporcionado, no esta definido en la bibliografia como lograr que los mismos lleven a

cabo un entrenamiento con intensidades 6ptimas.

Materiales y métodos

Se estudiaron ocho pacientes con EPOC e hipercapnia crénica, GOLD III y IV121.124, que parti-
cipan de un programa de rehabilitacién respiratoria. Se midié el producto presién tiempo
total (PTP) de la presién esofagica (Pes) y sus componentes durante el ejercicio que realizan

en su rehabilitacion respiratoria.

El ejercicio consiste en una prueba a carga constante al 90 % de la intensidad alcanzada en
un test incremental con oxigeno suplementario. La prueba de carga constante fue realizada
con 3 minutos de entrada en calor, 10 minutos de ejercicio y 3 minutos de recuperacién. Se
utilizé oxigeno suplementario para mantener una SpO2 mayor a 94 % 122. Se midi6 una

prueba por paciente.

Para medir las variables de mecanica respiratoria se utiliz6 un monitor FluxMed GrE,
(MBMed S.A. Buenos Aires). Se coloc6 el transductor de flujo con una boquilla para medir el
flujo y la presion de la via aérea. Se calcul6 el volumen como la integral del flujo. El balén se
coloco en el eséfago un balon para medir la presién esofagica como subrogada de la presion
pleural. Se insufl6 con 0.5ml 10y se valid6 la ubicacién del balén con una prueba de oclusién
15, Se registraron las sefiales y los parametros con el software FluxView que calcula el pro-

ducto presién tiempo PTP segun el trabajo de Tobin15. El calculo de los componentes del PTP



se basa en la ecuacién de movimiento: Pmus = PEEPi + E.V + R.F, donde cada término integrado
en el ciclo inspiratorio es PTPpeepi, PTPnpeepi ¥ PTPres respectivamente y la suma de los tres
valores el producto presion tiempo total PTP,. Estos valores de PTP medidos por respiracion
al multiplicarlos por la frecuencia respiratoria (RR) se obtiene el valor minuto de cada uno:
PTPpeepimin, PTPnpeepimin ¥ PTPresmin respectivamente y la suma el PTPwmmin. Se excluyeron del
analisis las respiraciones de los pacientes que iniciaban la etapa de recuperaciéon antes de
cumplidos los 10 minutos de ejercicio a fin de poder evaluar solo la etapa de entrada en calor

y ejercicio.
Una vez conectado el paciente se lo invité a subir a la cinta para que empiece el ejercicio.

La poblacion del estudio fueron pacientes con diagnéstico de EPOC definido como limitacién
al flujo aéreo que no es completamente reversible, con un volumen espiratorio forzado en un
segundo (FEV1) < 45 % del valor predictivo (EPOC moderado a severo), hipercapnicos con
valores de PCO; = 45 mmHg estables, (que no hayan sufrido exacerbaciones de su enferme-
dad en un periodo de cuatro semanas previas al estudio, y que la causa de detencion del ejer-
cicio sea principalmente ventilatoria y no muscular), que consulten al Hospital M. Ferrer en

el periodo de Abril de 2009 a Abril de 2010.

Se analizaron las respiraciones tomando los valores individuales y analizandolos por minuto.
Se analiz6 la relacion entre las distintas variables utilizando modelos de regresion lineal bus-
cando analizar la relacion los distintos componentes del producto presién tiempo en base a

los factores que lo componen.

Resultados

Analizando las 2097 respiraciones, en la Tabla 5 se resumen los valores principales de las

variables de mecanica respiratoria por minuto.



Tabla 5. Parametros de mecanica respiratoria medidos por minuto expresados en media y
desvio estandar.

Min RR Ti PIF Viti PEEPidyn Elung PTPpeepMin PTPnpeepMin PTPresMin PTPtotMin
[resp/min] [seg] [L/min] [ml] [cmH20]  [cmH20/L] [cmH20.seg/min] [cmH20.seg/min] [cmH20.seg/min] [cmH20.seg/min]
B 15.33 +3.49 1.31 +0.28 446 5.8 676 £143 1.2 1.2 8.7 1.9 24 +25 78 +21 54 +13 157 £35
EC1 20.14 £4.55 0.98 +0.24 63.4 23.0 736 £299 3.2 2.3 20.0 11.6 64 +53 130 62 85 +39 280 +130
EC2 20.89 +4.15 1.00 +0.22 69.8 18.9 838 +262 3.3 2.7 21.8 11.6 70 +63 164 +59 105 +46 340 +144
EC3 22.37 £3.84 0.97 +0.20 76.4 17.7 879 £193 4.7 3.4 22.8 11.6 105 80 191 *46 130 *44 425 141
Ej01 24.24 +493 0.91 +0.18 85.9 15.7 903 +217 5.8 4.3 27.8 16.5 128 +103 221 +74 152 +70 501 +208
Ej02 23.95 £4.59 0.90 +0.16 96.5 17.2 991 £203 5.5 4.5 29.8 16.1 117 102 259 £85 166 59 542 +210
Ej03 24.32 £+3.96 0.89 +0.17 100.6 16.4 982 +210 5.7 4.3 33.9 15.9 123 +116 279 +85 183 +63 585 +224
Ej0o4 24.17 £3.58 0.88 +0.15 101.7 17.8 971 #245 6.2 5.1 34.9 16.5 130 %115 282 +89 185 *69 598 +245
Ej0O5 2498 +4.40 0.84 +0.18 103.6 22.5 978 +293 59 5.6 37.8 18.0 124 +121 291 +96 188 +69 603 +243
Ejo6 26.16 +4.89 0.83 +0.17 102.7 21.0 953 £292 5.8 5.2 39.0 19.9 123 114 291 £92 195 73 609 £239
Ej07 2597 +4.84 0.83 +0.16 102.1 20.9 967 +298 59 54 38.1 21.7 126 +£119 285 +81 196 +61 607 +214
Ej0o8 27.02 £5.57 0.80 +0.16 101.0 23.9 917 +306 5.8 4.7 43.3 25.7 124 107 286 81 200 69 609 £209
Ej09 27.13 £5.75 0.79 +0.16 103.5 25.1 917 +301 5.8 4.9 42.9 24.4 124 +116 287 +94 195 +65 606 +224
Ej10 28.00 £3.92 0.75 +0.14 106.7 26.0 880 +256 4.4 4.0 40.5 14.0 96 +94 288 +111 176 £79 560 +254

Se observa claramente como el esfuerzo total (PTPwwmin) aumenta claramente durante la fase

de entrada en calor y los primeros minutos de la etapa de carga constante (ver Figura 56).
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Figura 56. El producto presion tiempo total por minuto de cada etapa del ejercicio. Siendo
B basal, EC entrada en calor y Ej ejercicio.

El esfuerzo total por minuto estd compuesto por el PTPpeepimin, PTPupeepimin ¥ PTPresmin (Ver Fi-

gura 57, Figura 58 y Figura 59).



Interval Plot of PTPpeepMin
95% ClI for the Mean

160
140
120
100

80

60

PTPpeepMin

40
20
B EC1 EC2 EC3 Ej01 Ej02 Ej03 Ej04 EjO5 Ejo6 EjO7 EjO8 Ej09 Ej10
Min

Individual standard deviations were used to calculate the intervals.

Figura 57. El producto presion tiempo elastico asociado a la PEEP intrinseca por minuto
de cada etapa del ejercicio. Siendo B basal, EC entrada en calor y Ej ejercicio.
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Figura 58. El producto presion tiempo elastico que no estd asociado a la PEEP
intrinseca por minuto de cada etapa del ejercicio. Siendo B basal, EC entrada en calor y

Ej ejercicio.
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Figura 59. El producto presion tiempo asociado al componente resistivo por minuto de
cada etapa del ejercicio. Siendo B basal, EC entrada en calor y Ej ejercicio.

El modelo de regresion lineal que explica el PTPpeepmin @ partir de la PEEPigyn ajustado me-
diante un hiperplano homogéneo tuvo un R? ajustado de 98.04% (p<0.001). El modelo de
regresion lineal que explica el PTPypeepmin @ partir del VTi y 1a Eiung ajustado mediante un hi-
perplano homogéneo tuvo un R? ajustado de 95.12% (p<0.001). El modelo de regresion lineal
que explica el PTPesmin @ partir del PIF ajustado mediante un hiperplano homogéneo tuvo un

R2 ajustado de 88.36% (p<0.001).

Discusion

Los resultados mas relevantes del presente estudio son: 1) Se puede evidenciar como el au-

mento del esfuerzo total por minuto que realiza el paciente se debe al aumento de los tres



componentes del producto presion tiempo. 2) Se puede explicar el aumento del esfuerzo aso-
ciado a la carga umbral elastica con el aumento de la PEEPi. Si bien es posible que este valor
total esté sobreestimado por la presencia del esfuerzo espiratorio, dado el fundamento fisio-
légico de la carga umbral elastica de estos pacientes, es de esperarse que la relacién se man-
tenga. 3) El esfuerzo asociado a la carga elastica que no es umbral se explica a partir de la
ecuacién de movimiento explicando sus variaciones en base a las variaciones del volumen
pulmonar y las variaciones de las caracteristicas elasticas del sistema. Cabe destacar que el
componente elastico del sistema respiratorio esta conformado principalmente por el parén-
quima pulmonar y la caja toracica. Por un lado el comportamiento elastico de la caja toracica
no se puede medir en pacientes respirando en forma espontanea y por otro es de esperarse
que el comportamiento de la caja toracica no se modifique significativamente en los rangos
estudiados 93. A su vez se observa que la elastancia del parénquima pulmonar aumenta en las
etapas siguientes de ejercicio. Suponemos que los pacientes, al ser obstructivos tienen atra-
pamiento dindmico y eso hace aumentar su carga umbral y lleva al paciente a respirar cerca
de la capacidad pulmonar total y por ende aumenta también la Ejung. 4) El componente del
esfuerzo del paciente asociado a la carga resistiva se puede explicar el aumento de los flujos
inspiratorios. Para aumentar el flujo se debe aumentar el gradiente de presién que lo genera.
Se evidencio la naturaleza obstructiva de estos pacientes y que este factor es bastante varia-

ble entre los pacientes.

Es conocido que el uso de la ventilacién mecanica no invasiva (VNI) en pacientes EPOC con
exacerbacion severa e insuficiencia respiratoria hipoxémica, han demostrado beneficios en
la disminucién de la disnea y el aumento de la tolerancia al ejercicio, como consecuencia de
la disminucién de la carga de los musculos respiratorios, generando menor trabajo respira-

torio y mejoria del intercambio gaseoso.

En estos enfermos, la carga de los musculos inspiratorios se ve incrementada por efecto de la
hiperinflacidn, generando un deterioro de la contractilidad del diafragma y musculos respi-

ratorios, que produce fatiga muscular transitoria.



En este sentido es que la aplicacién de VNI, en su modalidad de presién de soporte inspirato-
rio (PSI), ha sido evaluada para su utilizacién como elemento adicional durante la realizacién

de la RR.

Garrod et all25 compararon 2 grupos: VNI + RR vs. RR sola. Demostraron que las tolerancias
al ejercicio (Shuttle Test) y Calidad de Vida (CRDQ) tuvieron una significativa mejoria, mayor
en el grupo de VNI + RR comparado con el de RR sola, pero la diferencia entre los 2 grupos
comenzaron a hacerse evidentes solo al final de 1a 4° semana del programa de entrenamiento

y solo el grupo de VNI + RR demostré una mejoria significativa en la oxigenacidn arterial.

Vitacca et al.126 evaluaron los efectos a corto plazo de 2 configuraciones de VNI nasal en pa-
cientes con EPOC estable e hipercapnia crénica, concluyendo que la VNI es efectiva en mejo-
rar la gasometria arterial y en la disminucién de la carga de los musculos inspiratorios, inde-
pendientemente de cudl sea el estado basal del paciente y el configurado en el respirador.

También se vio una reduccién de los esfuerzos inefectivos de los pacientes.

A su vez, Johanson et al.12? buscaron determinar si utilizar heliox o uso de VNI nasal produci-
ria mejoramiento inmediato de la capacidad de ejercicio de pacientes con EPOC y si el entre-
namiento por 6 semanas con una de esas modalidades podria resultar en un gran aumento
del ejercicio en comparacion con el entrenamiento no asistido, los resultados parecen indicar
que aquellos pacientes que realizaron ejercicio con VNI tendrian una inmediata mejoria en el
tiempo de ejercicio y en la carga maxima alcanzada, lo que podria conferir una ventaja de

entrenamiento.

Costes et al.128 evaluaron los efectos beneficiosos de la VNI durante las sesiones de RR en la
tolerancia al ejercicio, concluyendo que el entrenamiento con VNI fue bien tolerado por los
pacientes y produjo mayor tolerancia al incremento del ejercicio producido por la RR, con
reduccion del nivel de disnea, evit6 los periodos de desaturacion tanto antes como después

del ejercicio y demostré un alto nivel de tolerancia al dispositivo de asistencia ventilatoria.



Esta mejoria podria ser parcialmente explicada por una mejor adaptacion ventilatoria du-

rante el ejercicio.

Algunos pacientes podrian no obtener los beneficios descriptos por alguna limitante, como
por ejemplo falta de adaptacion a la interface, limitacién de entrega de flujo por el equipo de

soporte, estado nutricional del paciente, etc.

Como es mencionado en las guias de rehabilitacién pulmonar de la ATS/ERS, algunos pacien-
tes seleccionados con EPOC severo y en pacientes con respuesta sub 6ptima al ejercicio, la
utilizacion de la VNI permitiria alcanzar mayores intensidades de entrenamiento y disminui-
ria la sobrecarga de los musculos respiratorios, pero como la colocacién de la VNI es una in-
tervencion de labor intensiva y dificultosa, deberia ser usada solo en aquellos pacientes que

demostraran beneficios con la implementacién de la misma 122.

Las modificaciones en la hiperinsuflaciéon dinamica pueden evaluarse con una ergoespirome-
tria a través de los cambios de la capacidad inspiratoria (CI) o de la capacidad vital (CV). La
magnitud de la hiperinsuflacién dinamica se relaciona con el grado de intolerancia al ejercicio
y de la disnea, de manera que la disminucién de la capacidad maxima de ejercicio se relaciona

con la reduccion de la capacidad inspiratoria de estos pacientes.

La EPOC produce limitacion crénica al flujo espiratorio, limitaciéon que se produce principal-
mente por aumento de la resistencia de la via aérea, inflamacién de la mucosa, fibrosis peri-
bronquial y/o disminucién de la traccién que ejerce el tejido elastico del pulmoén sobre las
paredes de la via aérea. Esta limitacion del flujo espiratorio conlleva al atrapamiento aéreo o
hiperinflacién dindmica. Durante el ejercicio, el tiempo disponible para la espiracién se
acorta, por aumento de la frecuencia respiratoria. A diferencia de la hiperinfacién pulmonar
estatica, donde el aumento del volumen pulmonar se produce pasivamente debido a la dis-
minucidén de la retraccion elastica del pulmén y los volimenes aumentan sin que ocurra atra-

pamiento aéreo progresivo, en situacion de ejercicio, para aumentar la ventilacion el paciente



aumenta el volumen corriente y la frecuencia respiratoria. Esta dltima acorta el tiempo espi-

ratorio produciendo el atrapamiento progresivo de aire (HPD).

En sujetos normales la capacidad residual funcional (CRF) equivale aproximadamente al 50%
de la capacidad pulmonar total (CPT), el otro 50% corresponde a la capacidad inspiratoria
(CD). Como la HPD es el resultado del aumento de la CRF, se puede evaluar su magnitud indi-
rectamente a través de la disminucidn de la CI, considerandose anormal si esta reducida a

cifras inferiores al 80% del valor teérico.

Las alteraciones de la mecanica respiratoria derivadas de la HPD actiian sobre la caja toracica
y sobre los musculos respiratorios. En sujetos normales la elasticidad de la caja toracica y la
del pulmén ejercen su traccion elastica con igual presién y en sentido contrario, por lo que al
iniciar la inspiracion so6lo se debe vencer la elasticidad del pulmén. El nivel de reposo espira-
torio o CRF del sistema esta determinado por el equilibrio entre las presiones del pulmén y
del térax y el volumen corriente se sitia a partir de la posicion de reposo en la cual la presién

€S cero.

En los pacientes con EPOC, tanto la caja como el pulmén ejercen su traccion elastica en el
mismo sentido, lo cual significa que para iniciar la inspiracion debe vencer la elasticidad de
ambas. Al encontrar la presencia de la HPD que determina un aumento de la CRF, el volumen
corriente ya no se inicia en cero, el sujeto debe iniciar la inspiracién fuera de la posicién de
reposo generando una presidn positiva (PEEPi) dada la incapacidad del pulmén de expulsar
el aire de la inspiracién previa y que, a su vez, debe vencer al iniciar la inspiracion. Por otro
lado, los musculos inspiratorios también deben vencer una segunda presién antes de que se
genere el flujo inspiratorio ya que la elasticidad del torax se ejerce en el mismo sentido que

la del pulmén lo que genera un aumento del trabajo respiratorio.

La alteracion de los musculos inspiratorios debido a la HPD se demuestra al encontrar las
fibras del diafragma acortadas alterando la relacién entre la longitud de las fibras y la tensiéon

que pueden generar, disminuyendo la capacidad de generar tension de los mismos. Al mismo



tiempo disminuye la zona de aposicién del diafragma con la caja, lo que determina una menor
expansion de la parte inferior del térax durante la inspiracion. Este mecanismo también res-
ponsable del aumento del trabajo respiratorio obliga a los musculos a desarrollar mayores
deflexiones de la presién intrapleural (Py) para generar el volumen corriente necesario.
Tanto el trabajo respiratorio resistivo (por la obstruccion) y el trabajo elastico (por la HPD)
se encuentran aumentados, debiendo generar importantes deflexiones de la P para ingresar
el volumen corriente necesario para la demanda metaboélica del momento. A esta situacion se

suma el trabajo respiratorio determinado por la PEEPi.

Se puede observar como la demanda ventilatoria se encuentra aumentada en estos pacientes
en reposo y en ejercicio, condicioén en la que se produce un aumento precoz de la produccién

de acido lactico, hipoxemia e hipercapnia y la consecuente detencidn del ejercicio.

Cabe destacar que ademads este grupo de pacientes presenta desaturaciéon en reposo que se
incrementa con el ejercicio. Junto con la hipoxemia, los pacientes desarrollan hipercapnia,
atribuida al aumento del espacio muerto y la frecuencia respiratoria e imposibilidad de in-

crementar el VT.

Resumiendo, el mecanismo mas importante en la limitacion al ejercicio en los pacientes con
EPOC es la incapacidad para aumentar la ventilacion pulmonar debido a la limitacion al flujo
espiratorio (LFE) y la consecuente HPD, con disminucién de la CI, y por lo tanto la incapacidad

de generar el volumen corriente demandado.

Dadas las alteraciones fisiopatoldgicas descriptas, se observa que los pacientes con EPOC
desarrollaran aumento del esfuerzo respiratorio durante el ejercicio. La VNI disminuye la
HPD, lo cual contribuiria a una disminucidn del trabajo respiratorio con disminucién de la

disnea y aumento de la tolerancia al ejercicio.

Paralelamente a la alteracién ventilatoria de los pacientes con EPOC, se produce una disfun-

cion del musculo esquelético, que se refleja a través de la alteracion de las tres propiedades



fisiolégicas fuerza, fatigabilidad y resistencia. La fuerza se halla disminuida en aproximada-
mente el 20-30% de los pacientes con EPOC moderado a grave. La fatiga muscular suele ser
percibida en estos pacientes al finalizar una prueba en de esfuerzo, por ejemplo, en cicloer-
goémetro. La resistencia muscular, dependiente de la capacidad de transporte y consumo de

oxigeno, también se encuentra disminuida 129,

Estas propiedades alteradas también son razén de detencién del ejercicio, a veces, siendo

ésta, la primera causa de detencién del mismo, sin llegar a agotar la reserva ventilatoria.



Medicion automatizada del swing de presion
esofagica, producto presion-tiempo y la fre-
cuencia respiratoria utilizando unicamente la
senal presion esofagica?’

Para el entendimiento y manejo de distintos escenarios relacionados con la falla respiratoria
aguda, el monitoreo de la mecanica respiratoria juega un rol fundamental. Sin embargo no
existe consenso respecto de qué signos y variables derivadas de los mismos deben ser anali-
zadas ni de qué forma debe ser realizado el analisis30. Dentro de las variables a analizar, el
estudio del esfuerzo respiratorio resulta central. Una de las formas para valorarlo es a través
del monitoreo de la presion esofagica (Pes). A partir del andlisis de dicha sefial se derivan dos
variables: el swing de presidn esofagica (SwingPes) y el producto presion-tiempo (PTP). Para
estimar el esfuerzo respiratorio que se realiza por unidad de tiempo es necesario conocer la
frecuencia respiratoria (RR), siendo ésta una variable clave para analizar el patrén respira-

torio del paciente.

Tradicionalmente, se utiliza el trazado de flujo-tiempo (F-T) para el reconocimiento de cada
uno de los ciclos respiratorios definiendo inspiracién cuando el flujo es positivo y espiracién
cuando el flujo es negativo. A partir de dicha informacién es que se establece la frecuencia
respiratoria, el SwingPes y el PTP, utilizando para el calculo de las tltimas dos, también la
sefal de Pes-T. Sin embargo, existen situaciones clinicas en que, si bien la valoracién del es-

fuerzo resulta clave para el entendimiento y manejo, la mediciéon del flujo a través de una

7 El contenido de esta seccion fue publicado en 24° Congreso Argentino de Terapia Intensiva en Mar del Plata



boquilla 0 mascara que no permita la fuga de aire conectada a un neumotacografo resulta
dificil o potencialmente perjudicial. Dos escenarios en que se presenta esta situacién son la
falla respiratoria aguda en pacientes ventilando espontdneamente y el momento inmediata-
mente posterior a la extubacién. Asimismo, la valoracién de la frecuencia respiratoria que se
realiza a través del analisis de la sefial de F-T en pacientes en asistencia ventilatoria mecanica
no valora la frecuencia real con la que los pacientes realizan esfuerzos inspiratorios, siendo
que, muchas veces, éstos son inefectivos y no gatillan el inicio de un ciclo respiratorio asistido

por el ventilador y por lo tanto no hay flujo de aire.

Una alternativa al andlisis de la sefial de F-T seria el analisis del trazado de la Pes-T. De contar
con un algoritmo automatizado que lo realice, permitiria hacer una evaluacién en tiempo real
de dichas variables aun cuando no se cuente con la sefial de F-T. Por otro lado, este abordaje
haria viable el analisis retrospectivo de un gran niimero de sefiales. En relaciéon con ello, re-
sulta importante resaltar que para que la interpretacion de las sefiales derivadas del monito-
reo de la presion esofagica tenga utilidad clinica, es necesario que los dispositivos médicos

de monitoreo brinden la informacién en forma automatica y en tiempo real.

Por lo tanto, el objetivo del trabajo presentado en esta seccién es validar un algoritmo auto-
matizado para calcular el SwingPes, el PTP y la frecuencia respiratoria utilizando inicamente

el trazado de Pes-T en pacientes con esfuerzo respiratorio aumentado.

Materiales y métodos

Se realiz6 un analisis de las sefiales de Pes-T y F-T obtenidas a partir del monitoreo de 2153
respiraciones. Las mismas fueron obtenidas en 17 mediciones realizadas en 3 pacientes listos

para ser extubados, durante la realizacién de una prueba de ventilacién espontanea en tubo



en T, y 3 pacientes obesos ventilando espontaneamente en distintas posiciones (sentado y en

decubito dorsal a 30 grados).

Se analizaron sefiales previamente registradas para el monitoreo de pacientes realizado con
otro fin. Para la obtencién de dichas senales a todos los pacientes se les coloc6 un baldén eso-
fagico de acuerdo a la técnica previamente descriptal® (BA-A-008 MBMed S.A., Buenos Aires)
y se comprobd la ubicacién adecuada del balén en cada una de las posiciones a través de la
realizacion de una prueba de oclusién?s. En los sujetos con ventilacién espontanea se colocé
una boquilla conectada a un neumotacoégrafo (SF-A-022 MBMed S.A., Buenos Aires) para me-
dir el flujo mediante la adecuada oclusiéon de los labios y colocando un clip en la nariz para
evitar la fuga de aire. En aquellos que se encontraban intubados se conect6 el neumotaco-
grafo al extremo distal del tubo orotraqueal, proximal a la pieza de tubo en T conectada al
oxigeno. Las seflales fueron grabadas a 256Hz con el monitor de mecanica respiratoria

FluxMed.

Para el andlisis de las sefiales, inicialmente se descartaron las sefiales de las respiraciones
con artefactos de la medicidn a través de la aplicacidn de un filtro y el analisis visual del tra-
zado, eliminando aquellas en las que se estim6 que habia un movimiento peristaltico (com-
presiones propias del es6fago que no tienen origen respiratorio) o alteraciones de la sefal
distintas del provocado por un esfuerzo respiratorio. Luego, se compard el promedio por mi-
nuto de SwingPes, PTP y frecuencia respiratoria de cada una de las respiraciones utilizando
un algoritmo del software FluxReview del dispositivo FluxMed (basado en el descripto por
Jubran y Tobin) 131 utilizando las sefiales de F-T y Pes-T y un nuevo algoritmo utilizando tni-
camente el trazado de Pes-T. Se desarroll6 un software especifico para procesar con el nuevo

algoritmo las sefiales registradas.

En el primer algoritmo, el reconocimiento de una respiracidon se realiza a través de la detec-
cion de un punto en la curva de F-T en que el flujo supera un umbral de 10lts/min durante al

menos 100ms (1.- del panel A de la Figura 60), siendo el inicio de un ciclo, el instante en que



el trazado se aleja de 0 previo a dicho punto (2.- del panel A de la Figura 60). El fin de la
inspiracion ocurre cuando el valor de flujo comienza a ser negativo (3.- del panel A de la Fi-
gura 60). Una vez detectado el inicio de la respiracién en la curva de F-T, a partir del punto
simultaneo al anterior en el trazado de Pes-T se realiza un analisis retrospectivo eligiendo
como inicio del esfuerzo (Pes,) el momento en que ocurre el mayor cambio de pendiente (4.-
del panel A de la Figura 60). El Swing Pes es la diferencia entre la Pes en el inicio del esfuerzo
y el nadir de Pes. E1 PTP es la integral de la curva de Pes-T, limitada por el inicio del esfuerzo,
el fin de la inspiracién y la curva de retroceso elastico de la caja toracica (area gris del panel
A de la Figura 60). La curva de retroceso elastico de la caja toracica se construye a partir del
producto de la integral del flujo (el volumen) y la elastancia de la caja toracica para cada uno

de los puntos.

Flujo Panel A Panel B
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Figura 60. Esquema de los puntos detectados por los dos métodos. En el panel A se
describe el método que utliza la sefial de flujo y de presion esofagica. En el panel B se
presenta el método que utiliza solo la sefial de presion esofagica.



El algoritmo que utiliza inicamente la sefal de Pes-T reconoce un esfuerzo inspiratorio
cuando la amplitud de la curva construida con la derivada de cada punto de la curva de Pes-
T supera un umbral negativo y luego un umbral positivo (1.- del panel B de la Figura 60).
Luego realiza un andlisis retrospectivo de la curva de Pes-T para detectar Pes,, siendo éste el
punto en que ocurre el mayor cambio de pendiente (2.- del panel B de la Figura 60). El final
del esfuerzo inspiratorio se reconoce cuando la Pes iguala a Pes; 0 0,5 segundos después del
punto en que se reconoce la presencia de una inspiracion (3.- del panel B de la Figura 60).
Para entender este concepto es importante aclarar que, durante el inicio del esfuerzo inspi-
ratorio, la curva de Pes-T tiene una pendiente descendente y durante el final del esfuerzo -es
decir, la relajacion de los musculos inspiratorios- la pendiente es positiva y pronunciada con
una diferencia caracteristica respecto de la morfologia de la generada por las oscilaciones
cardiacas (dPes/dt). Es por ello que, dado que en el punto que se utiliza para reconocer la
presencia de un ciclo respiratorio (1.- del panel B de la Figura 60) la derivada es positiva (la
pendiente es ascendente), dicho punto se encuentra cercano al final del esfuerzo inspiratorio
y es posible utilizarlo como subrogado del fin de la inspiracion. El SwingPes es la diferencia
entre el inicio del esfuerzo y el nadir en la curva Pes-T. El PTP es el area comprendida entre
la curva de Pes-T, y una linea horizontal trazada entre el inicio y el final del esfuerzo inspira-

torio

La comparacion se realiz6 a través de un andlisis de correlacion de Pearson y un gréfico de
Bland-Altman para cada variable estudiada. Se utilizo el programa Minitab 16 Statistical Soft-

ware para realizar el analisis estadistico.

Resultados

Todas las respiraciones analizadas tuvieron un esfuerzo respiratorio mayor al que realizan

los sujetos sanos ventilando espontaneamente siendo el promedio de SwingPes fue de 10,45



c¢mH:0, el minimo valor registrado fue 5,03 cmH:O y el PTP promedio fue de 12,19 cmH:0.s y

el minimo de 6,14 cmH.0.s.

Tabla 6. Resultados de la comparacion de los métodos

Variable Bland-Altman Correlacion de Pearson
Bias SD Correlaciéon p
SwingPes 0.47 0.54 0.990 <0.001
PTPtot -1.01 1.66 0.919 <0.001
Frecuencia respiratoria 0.34 0.75 0.983 <0.001

Para la variable frecuencia respiratoria, la correlacién entre la medicién realizada con el mé-
todo estadndar y el nuevo algoritmo es de 0,983 (p<0,001), siendo la media de la diferencia
establecida por el andlisis de Bland-Altman de 0,34 +/- 0,75 respiraciones por minuto. La
correlacién encontrada entre el SwingPes medido utilizando la curva de F-T y utilizando tni-
camente la sefial de Pes-T fue de 0,990 (p<0,001) y la media de la diferencia en la medicién
de esta variable por ambos métodos fue de 0,47 +/- 0,54 cmH.O. Por tltimo, el PTP medido
con y sin la informacién aportada por la curva de F-T presenté una correlacion de 0,919

(p<0,001) y una media de la diferencia de -1,01 +/- 1,66 cmH:0O.s.
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Figura 61. Graficos de dispersion y de Band-Altman de la comparacion de los métodos.

Discusion

En la medicion de los tres parametros se observa una excelente correlacion entre ambos mé-
todos. Asimismo, los graficos de Bland-Altman (Figura 61) muestran concordancia entre am-
bas mediciones para una misma variable. El hallazgo de una concordancia adecuada pero
menor (con una media de la diferencia entre ambos métodos que no es clinicamente signifi-
cativa -1,01 cmH.0.s) para la variable PTP medida con y sin la curva de F-T respecto de lo
hallado con otras variables puede explicarse por el hecho de que la medicién del PTP estan-
dar utiliza como limite superior informacién derivada de la curva de F-T, sefial no disponible
para el analisis. Asimismo, la duracién del esfuerzo estimada por ambos métodos es varia-

ble debido a que el punto que define el final del esfuerzo es diferente, siendo ésta otra causa



que explica una diferencia mayor para esta variable entre los dos métodos que aunque pre-

sente, tampoco es clinicamente significativa.

La razén por la cual la medicién del SwingPes utilizando ambos algoritmos es idéntica es de-
bido a que asumen el mismo punto como inicio de la inspiracién arribando por caminos dis-

tintos siendo para ambos la limitante del swing el nadir en la curva de Pes-T.

El reconocimiento de una inspiracién por ambos métodos se realiza a través de criterios dis-
tintos: uno lo hace a partir de un cambio en la direccion del flujo y el otro a partir de la varia-
cion en la pendiente de la curva de Pes-T. Es por ello que el punto en que se reconoce una
inspiracion se realiza en momentos distintos del ciclo respiratorio, siendo este criterio el
mismo para cada uno de los ciclos en cada uno de los algoritmos. Por lo tanto, el intervalo de
tiempo entre cada uno de los ciclos es, en promedio, el mismo entre los dos métodos (tiempo

total) y la medicidn de la frecuencia respiratoria es analogable.

Si bien se descart6 a través del analisis manual del trazado las sefiales consideradas como
artefacto, esto se hizo para la comparacién de ambos métodos. Una vez validado el algoritmo
puede utilizarse el analisis automatizado de las senales incluyendo el artefacto, debiendo el
profesional a cargo de la interpretacion desestimar las variables derivadas de las sefales es-

purias.

Inicialmente se consider6 para el analisis Unicamente respiraciones en las que se objetive un
esfuerzo respiratorio aumentado asumiendo que seria mas simple el reconocimiento de un
esfuerzo inspiratorio analizando la sefial de Pes-T si la deflexiéon es mayor. Sin embargo, de-
bido a que se utiliz6 la morfologia de la curva (variacion de la pendiente de la misma) y no la
variacion absoluta, como criterio para el reconocimiento de un ciclo, es posible que este al-
goritmo pueda ser aplicado a mediciones en que la magnitud del esfuerzo no fuera tal. Si fuera
el caso, la utilidad clinica del algoritmo para el reconocimiento de esfuerzos inspiratorios

inefectivos (habitualmente de poca cuantia) seria mayor.
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Cierre del capitulo

Como la sefial de presion esofagica es consecuencia de la mecanica del paciente y de la tension
de sus musculos respiratorios es una sefial con mucha informacion del paciente. el analisis
de esta sefal permite obtener informacion del esfuerzo del paciente en diferentes situacio-
nes, hacer una cuantificacién mas completa del producto presién tiempo, incorporando la
presion del respirador y mediante un nuevo algoritmo obtener informacién del paciente

usando solamente la sefial de presion esofagica.

La comprension de la mecanica respiratoria es necesaria para poder analizar los pardmetros

derivados de la capnografia volumétrica que se veran en el siguiente capitulo.



Capitulo 5. Capnografia volumétrica

Se describe la medicion de la capnografia volumétrica que permite hacer un analisis mayor

sobre la situacidn respiratoria del paciente.

En los dltimos afios se desarrollaron nuevos algoritmos para medir los parametros de la cap-
nografia volumétrica. Es de interés ver el comportamiento de estos parametros en pacientes

con sindrome de distrés respiratorio agudo por como esta afectada su mecanica respiratoria.

Capnografia volumétrica

La capnografia es la medicién de la presion parcial de diéxido de carbono (CO3) en el ciclo
respiratorio del paciente. La medicion del diéxido de carbono es de interés en la ventilaciéon

mecanica porque permite evaluar la eficiencia de la ventilacion.

Las células consumen oxigeno y producen diéxido de carbono en la respiracién celular. To-
man el oxigeno y eliminan el diéxido de carbono del sistema circulatorio. El sistema respira-

torio elimina el diéxido de carbono y entrega el oxigeno al sistema circulatorio.

0, 0, 0,
Sistema Sistema

Metabolismo

respiratorio <«——— @ circulatorio «———
CO, CO, cO,

Figura 62. El sistema respiratorio introduce el oxigeno al sistema, el sistema circulatorio
transporta los gases y el metabolismo consume el oxigeno y produce el dioxido de carbono.



La falta de oxigeno, normalmente medida con un oximetro de pulso, se trata en el corto plazo
con un aumento de la fraccion inspirada de oxigeno. El diéxido de carbono es eliminado por
la respiracion. Analizando cdmo es la eliminacién del di6xido de carbono se puede tener in-

formacién de la eficiencia de la ventilacion, del sistema circulatorio y del metabolismo.

Como el didxido de carbono absorbe la luz de una longitud de onda de 4.26 pm. La medicién

del di6xido de carbono se basa en el principio de Beer-Lambert:
A =log (170) =¢elLc (5.1)

Donde la absorbancia de una muestra A es proporcional a la concentracién de la muestracy
la distancia atravesada L. El coeficiente de extincion € varia con la longitud de onda, es carac-
teristico de la muestra. Iy es la intensidad con la que se irradia la muestra y I la intensidad

una vez que atraveso la muestralsz,

Si esta medicidn se realiza en el flujo principal de aire del paciente, se denomina capnégrafo
de flujo principal o main stream. Si con una via se bombea una muestra del aire de la via aérea

del paciente hasta el equipo donde se realiza la medicion, se denomina de flujo lateral o side

stream.
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Emisor y para toma de
receptor muestra
SO Circuito Circuito
Tubo =, Tubo
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del paciente eléctrica del paciente muestra
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Figura 63. Esquema de un sensor de capnografia main stream a la izquierda y side stream
a la derecha.



La sefial de presion parcial de diéxido de carbono puede presentarse como una sefial en el

tiempo, o como una curva paramétrica con el volumen espirado por el paciente.

La curva tipica de capnografia en el tiempo, es de cero durante la inspiracion, al espirar el
paciente la curva tiene una demora en aumentar dado que la primera porcién de aire que
espira el paciente no hizo intercambio gaseoso en la via aérea superior y las primeras rami-
ficaciones del arbol bronquial. Al esperar el aire de la zona de transicién aumenta rapida-

mente y finalmente se estabiliza con una ligera pendiente positiva en la fase alveolar.

60

Inspiracion Espiracion

Tiempo (segundos)

Figura 64. Capnografia en el tiempo medida en un paciente. En la parte izquierda se ve la
curva caracteristica de la inspiracion y en la parte derecha una curva caracteristica de la
espiracion.

La capnografia en el tiempo permite detectar varias situaciones vinculadas a la ventilacion ya
sea que el sujeto respira en forma espontanea, asistida o controlada. Algunos ejemplos son:
la hipoventilacion si el valor de presion parcial de diéxido de carbono al final de la espiracion
(EtCO2) es elevado respecto al valor normal. Hiperventilacion si el EtCO, es mas bajo que lo

normal. Re-inhalacién de diéxido de carbono si el capnograma no llega completamente a cero



durante la fase inspiratoria3. Con la curva de capnografia en el tiempo, es muy facil de detec-

tar una intubacién esofagica.

Por otra parte, permite ver algunas cuestiones vinculadas al sistema circulatorio. Por ejem-
plo, cuando el paciente tiene un paro cardiaco deja de llegar el di6xido de carbono al pulmén

y eso se evidencia en la curva de capnografia. También permite evaluar la eficacia del masaje

cardiaco durante una reanimacion.

La capnografia volumétrica, se basa en la curva paramétrica con el volumen espirado en la

abscisa y la presion parcial de diéxido de carbono en la ordenada.
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Figura 65. Curva de capnografia volumétrica medida en un paciente. Concentracion
parcial de dioxido de carbono en funcion del volumen espirado.

Una presién parcial se puede interpretar como un porcentaje, dividiendo la presién parcial
por la presion total. En el caso del capnograma volumétrico, dividiendo la presiéon parcial de
diéxido de carbono por la presién atmosférica tenemos un porcentaje. Un area medida en un

grafico donde un eje es volumen y el otro es un porcentaje, es un volumen. Por lo tanto, en el



grafico de capnografia volumétrica, el area debajo de la curva de di6xido de carbono es el

volumen de di6xido de carbono que el paciente espir6 en esa espiracion (VCO3).
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Figura 66. Volumen de dioxido de carbono espirado medido en un paciente. El area bajo
la curva de la curva parameétrica es el volumen de dioxido de carbono espirado.

El volumen de diéxido de carbono espirado en una respiraciéon multiplicado por la frecuencia
respiratoria (cantidad de respiraciones por minuto) da el volumen de diéxido de carbono por
minuto que elimina el paciente. Esto es la produccién de di6xido de carbono por minuto que

genera el paciente!33.134,

El modelo de Riley asume que el pulmén tiene tres unidades alveolares. Una unidad que no
estd ventilada y esta perfundida, esto se conoce como shunt. Una unidad normal que esta
ventilada y perfundida, esta unidad es considerada normal. Y, una unidad que esta ventilada

pero no perfundida, esto es los que se denomina espacio muerto alveolar.
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Figura 67. Modelo de Riley. Esquema de tres unidades alveolares: La unidad A, es una
unidad de shunt, no estd ventilada y estd profundida. La unidad B, es una unidad normal,
esta ventilada y profundida. La unidad C, es una unidad de espacio muerto, esta ventilada
y no esta profundida.

Este modelo asume que cada unidad tiene una relacién de ventilacién-perfusién (relacion
V/Q) igual a uno parala unidad normal, igual a cero en el shunt e infinito en el espacio muerto.
Todo el espectro de unidades alveolares se representa en estas tres unidades. Si una unidad
tiene unarelaciéon V/Q entre 0 y 1 en este modelo se asume como que una parte es una unidad
normal y otra parte es shunt. Una unidad que tenga una relaciéon V/Q mayor a 1 se modela en
parte como espacio muerto y en parte como una unidad con un V/Q normal. Permitiendo asi
representar el conjunto de todas esas unidades que tienen un V/Q de cualquier valor, en estas

tres unidades.
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El espacio muerto es el volumen que es ventilado y no realiza intercambio gaseoso. El espacio
muerto total es el espacio muerto fisioldgico. El espacio muerto fisiolégico esta formado por

el espacio muerto de la via aérea y el espacio muerto alveolar!35.136,

Se llama PACO; a la presion parcial de di6xido de carbono en el alvéolo, PaCO; a la presion
parcial de diéxido de carbono de la sangre arterial y PvCO; a la presién parcial de carbono en

la sangre venosa del sujeto.

Christian Bohr, dedujo que la relacién de entre el espacio muerto y el volumen corriente del
paciente estan relacionados con la presion alveolar de diéxido de carbono y la promedio de

diéxido de carbono espirado (PECQ;)2632.134;

VDfis _ PACO,—PECO, (5.2)

vt PACO,

La fraccion espirada de di6xido de carbono (PECO:) se puede medir como la presion parcial
de diéxido de carbono del gas espirado recolectando en un reservorio, o como la presion par-
cial promedio del volumen espirado.

VCo,

PECOZ = Patm.v

(5.3)

Historicamente, ante la imposibilidad de medir la presiéon parcial alveolar de diéxido de car-
bono, Enghoff uso como subrogado la presién parcial arterial de diéxido de carbono3!. La
PaCO; en lugar de la PACO::

VDfis _ PaC0,—PECO,
vt Paco,

(5.4)

La presidn arterial de di6xido de carbono es igual a la presidn alveolar de diéxido de carbono
cuando el shunt es despreciable. Esto es facil de ver en el modelo de Riley, si la unidad A es

importante el diéxido de carbono de la sangre venosa pasard a la sangre arterial aumentando



la presidn parcial de di6xido de carbono arterial y, al mismo tiempo, haciéndola diferente a

la presion alveolar de diéxido de carbono.

El aumento de la presion parcial de diéxido de carbono arterial por la presencia de shunt, en
la ecuacién de Bohr-Enghoff se la observa como un aumento del espacio muerto. Es impor-
tante destacar que el espacio muerto, suele estar relacionado al exceso de presiéon que genera
sobre-distencion alveolar y reduce el intercambio gaseoso y el shunt se debe al colapso de los

alvéolos, lo cual se trata de evitar aumentando la presidn positiva al fin de la espiracion.

La presion alveolar de diéxido de carbono no es un valor tUnico. En la ecuaciéon de Bohr se
asume que el valor de la presion alveolar de didxido de carbono es constante pero dentro del
alvéolo la presion arterial varia durante el ciclo respiratorio. Durante la fase inspiratoria, al
ingresar gas sin diéxido de carbono la presién alveolar de di6xido de carbono disminuye y
aumenta durante la espiracién. Aumenta dado a que el sistema circulatorio mantiene el cau-
dal de sangre que realiza el intercambio gaseoso aumentando la cantidad de diéxido de car-
bono en los alvéolos. De cualquier manera, asumir que la presién parcial de diéxido de car-

bono en el alvéolo es constante se un supuesto aceptable.

Inspiracidn Espiracion

50 — —
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Figura 68. Esquema de la variacion de la presion alveolar de dioxido de carbono respecto
de una curva de capnografia en el tiempo.



Recientemente Tusman et al, desarrollaron un método para medir la presion parcial alveolar

de di6xido de carbono en el capnograma volumétrico2930.

Es importante destacar que al medir sobre el gas que espira el paciente, es una medicién no
invasiva. En comparacion con una medicion realizada en base a una extraccion de muestra
de sangre arterial. Por otra parte, una medicidn que se realiza en cada espiracidn es, practi-
camente, una medicién continua en comparacién con una muestra que se debe analizar a

partir de una muestra de sangre.

Teniendo una medicion de la presién alveolar de diéxido de carbono es posible utilizar la
ecuacion de Bohr original para medir la relacién entre el espacio muerto fisiologico y el vo-
lumen corriente espirado. Sin utilizar aproximacién de Enghoff. Conociendo esta relacion y
el volumen corrientes espirado, en cada espiracion es posible calcular el volumen del espacio
muerto fisiologico:

VDfis
vt

Vt = VDys (5.5)

Analizando el capnograma volumétrico hay claramente tres fases. La primera fase no tiene
dioxido de carbono, en la segunda fase, de transicion, crece rdpidamente y en la tercera fase

crece lentamente.

En el modelo de Riley la via aérea esta representada por una via de conduccién pura sin in-
tercambio gaseoso. Sin embargo, el arbol bronquial tiene vias que son de conduccién y, a la
vez, realizan intercambio de gases con el sistema circulatorio3, y por otra parte cuando las
concentraciones de gases no son homogéneas, estan afectadas por la difusion. Esto hace que
la fase dos tenga esta forma sigmoidea y no un escalén abrupto como se esperaria a partir del

modelo de Riley32137,

Para poder realizar la medicién del volumen del espacio muerto de la via aérea se debe asu-

mir una frontera puntual. Este punto se asume como el punto en la fase Il donde la pendiente



del capnograma deja de aumentar y empieza a disminuir. Es decir, el punto donde se hace

maxima la primera derivada de la presién parcial de diéxido de carbono respecto al volumen

espirado.
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Figura 69. Limite de la via aérea y los alvéolos mostrado por el punto definido como el
unto de maxima pendiente del capnograma volumétrico medido en un paciente.

El espacio muerto fisioldgico es la suma del espacio muerto de la via aérea (VD.w) y el espacio

muerto alveolar (VDay):
VDsis = VDgy + VD (5.6)

Conociendo el espacio muerto fisiologico y el espacio muerto de la via aérea es posible calcu-

lar el espacio muerto alveolar.

VDgiy = VDfis — VDqy (5.7)



La pendiente de la fase III es siempre ligeramente positiva. Cuando el vaciado de las distintas
unidades alveolares no es homogéneo, como es el caso de los pacientes obstructivos, la pen-

diente aumenta.

En los pacientes con sindrome de distrés respiratorio agudo (SDRA) es de especial interés
determinar qué nivel de presion positiva al fin de la espiracién (PEEP) es el que permite ven-
tilar con mayor volumen al paciente sin que este volumen genere una injuria en el parén-
quima pulmonar. Se suele utilizar una maniobra de reclutamiento y una titulacién de PEEP
decremental para evaluar el comportamiento del sistema respiratorio en los diferentes nive-

les y determinar cual es el mejor nivel de PEEP para ese pacientel16131,138,139,

La capnografia volumétrica provee una vista mas en esta maniobra con una visualizacién que
ademas de las caracteristicas mecanicas del sistema respiratorio contempla el intercambio

gaseoso del parénquima pulmonar.

Presion transpulmonar e intercambio gaseoso
durante la titulacién de PEEP decremental en

pacientes con SDRAS

La asistencia ventilatoria mecanica (AVM) en pacientes con SDRA es usualmente realizada
con bajos volumenes corrientes (Vt) y niveles de PEEP entre moderados y bajos. Se han pro-

puesto varios métodos para individualizar la configuracién de la PEEP buscando optimizar la

8 El contenido de esta seccién fue publicado en la revista Respiratory Care en 20137



mecanica pulmonar y mejorar el intercambio gaseoso mientras se reduce el la injuria pulmo-
nar inducida por el ventilador, que se relaciona con el las tensiones que sufre el parénquima
pulmonar durante la AVM 59.140-146, [ 3 aperturay cierre ciclica de las unidades alveolares tam-
bién se relacionan con la injuria pulmonar asociada al respirador 147. El nivel de PEEP y la
presion transpulmonar teleinspiratoria y telespiratoria durante la AVM, puede afectar estos

mecanismos de injuria.

La PEEP asociada con la mejor complacencia del sistema respiratoria puede ser facilmente
encontrada en la cabecera de la cama con una maniobra de titulacién de PEEP decremental.
Este procedimiento fue propuesto para individualizar la configuracion del nivel de PEEP 141,
Es posible observar un cambio en la presién transpulmonar (Ptp) y la relaciéon Vd/Vt cuando
se reduce progresivamente la PEEP de los niveles mas altos a los mas bajos. Este comporta-
miento no ha sido descripto apropiadamente en el entorno clinico. El objetivo es describir los
cambios en la Ptp y Vd/Vt durante la titulacién de PEEP decremental realizada en un grupo

de pacientes con SDRA por neumonia severa.

Métodos

El procedimiento fue aprobado por el comité revisory fue conducido en la unidad de cuidados
intensivos del Centro de Educaciéon Médica e Investigaciones Clinicas en Buenos Aires, Ar-
gentina. Se obtuvo el consentimiento informado de todos los sujetos por el familiar antes de

la inclusion.

Sujetos y procedimientos

Once pacientes consecutivos con SDRA segun el Consenso de la Conferencia Americano-Eu-

ropeo en SDRA por neumonia, fueron incluidos al analisis dentro de las 72 horas de admisién



a la unidad de cuidados intensivos, entre Mayo de 2009 y Mayo 2010 148, Todos los sujetos
tenian una condicién hemodindmica estable antes del procedimiento. Fueron ventilados con
un ventilador Puritan Bennet 840 (Covidien, Mansfield, Massachusetts) o Servo-i (Maquet,
Wayne, New Jersey) en ventilaciéon continua mandatoria controlada por volumen con un Vt
de 6 mL/kg del peso ideal, la fraccion inspirada de oxigeno (FiO2) de 1,0 y una frecuencia de
entre 25y 30 respiraciones/min. En todos los casos se us6 un humidificador (MR850, Fisher
& Paykel Healthcare, Auckland, New Zealand) para acondicionar el gas inspiratorio. Los su-
jetos estaban en posicién semisentada, con la cabeza de la cama elevada a 30°, sedados con
midazolam y fentanilo. Se utilizaron bloqueantes neuromusculares donde se requeria. Las
secreciones fueron succionadas antes del inicio del estudio. Después de una maniobra de re-
clutamiento usando una CPAP de 40 cmH:0 por 40 segundos, se reanudo la ventilacién con-
trolada por volumen y la PEEP se redujo de 30 a 0 cmH20 en paso de 3 cmH;0 cada 3 minutos
(ver Figura 70). Una presiéon meseta de la via aérea inspiratoria mayor a 60 cmH-0, una re-
duccién de la SpO; por debajo de 85%, una presion arterial media menor a 60 mmHg o un
cambio repentino del ritmo cardiaco se usé como criterio para interrumpir la titulacién por

PEEP incremental.



Tiempo (min)

Figura 70. Trazados del sujeto 8 mostrando la Paw, Pes, Ptp y PECO:. La maniobra de
reclutamiento se hizo con una CPAP de 40 segundos y luego con ventilacion en volumen
control se redujo la PEEP de 30 a 0 cmH>O en pasos de 3 cmH>0 cada 3 minutos.

Mediciones

El flujo fue medido con un neumotacégrafo (TSD137G * 3000 mL/s, Biopac Systems, Goleta,
California) conectado en la pieza en Y. Presion en la via aérea (Paw) en la piezaen Y, y la
presidn esofagica (Pes) fue obtenida con un baldn de latex de 7 cm insuflado con 1 mL de aire
fueron registrados con transductores (TSD160D * 75 cmH-0, Biopac Systems, Goleta, Cali-
fornia). La posicidn del balén esofagico entre el tercio medio y distal del eséfago, para mini-
mizar los artefactos cardiacos, fue verificado con una radiografia antes de realizar las medi-
ciones. La adquisicion de datos y analisis fue realizado con un sistema MP100WSW y AcqgKno-
wledge 3.9.0 (Biopac Systems, Goleta, California), respectivamente. El Vt inspirado se integr6
de la sefial de flujo. Los registros fueron realizados durante el tltimo minuto de cada paso,
usando una pausa inspiratoria y espiratoria de 2 segundos, sincronizado con el intervalo PR

del registro de electrocardiograma para evitar los artefactos cardiacos en Pes (ver Figura 71).



La Ptp fue calculada como la diferencia entre Paw y Pes. La complacencia del sistema respi-
ratorio (Crs), la complacencia pulmonar (Clung) y la complacencia de la caja toraxica (Ccw)

se calcularon usando las formulas estandar, y Vd/Vt con la ecuacién de Bohr-Enghoff 149:

Donde PECO; es la fraccion espirada de diéxido de carbono, medida con un médulo CO2100C
(Biopac Systems, Goleta, California) conectada a un reservorio mezclador de 5 L. (AFT15A,
Biopac Systems, Goleta, California) donde se recolectaba la salida de la valvula espiratoria del
respirador. Se tomaron muestras de sangre de la via arterial. Los valores fueron registrados
al final de cada escal6n de PEEP, donde PECO; llegaba a un valor estable (ver Figura 71). No

se registraron los datos de la informacion hemodindmica del paciente.
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Figura 71. Influencia del artefacto cardiaco en el registro esofagico. Al tomar el punto de
medicion de presion esofagica sincronizado con el latido cardiaco se elimina el artefacto
cardiaco en la medicion de la complacencia.



Analisis estadistico

Se realizé un andlisis de regresion lineal entre Paw y Ptp o Pes. El valor de PEEP donde la
presidn telespiratoria de la presidn transpulmonar se hace negativa se calculé con una inter-
polacién asumiendo que ambas variables tienen un comportamiento lineal en cada sujeto.
Para realizar esta interpolacion se calculé para cada sujeto la regresion lineal tomando la Ptp
telespiratoria como variable explicada por la PEEP. Luego calculando el valor de PEEP en el
que la Ptp telespiratoria es 0. El valor de PEEP que da la mejor Crs durante la maniobra de

PEEP decremental se definié como el valor de PEEP que da la Crs maxima.

Se construyeron curvas ROC para evaluar la performance de la presién meseta de la via aérea
para detectar ventilacidon traumatica (Ptp teleinspiratoria mayor a 25 cmH;0). Se obtuvo el
valor de Paw asociado con la mayor sensibilidad y especificidad. Adicionalmente se calcul6
la sensibilidad y la especificidad de una Paw de 30 cmH;0 como predictor de una Ptp mayor

a 25 cmH;O0.

Se realizé un andlisis de la varianza (ANOVA) para mediciones repetidas para evaluar el
efecto de la PEEP en la complacencia, el Vd/Vt y la PaO2. Para calcular el efecto de la Ptp
(agrupado en intervalos de 3 cmH;0) en estas 2 variables, se realizé6 un ANOVA de 2 vias
usando cada sujeto como bloque para controlar la variabilidad interindividuo y Ptp como
factor aleatorio. Se realizaron comparaciones post hoc con el test de Bonferroni. Variables
continuas estan expresadas como media * DS. Se consider6 un valor de p menor o igual a 0,05

como significativo. Se utiliz6 el software estadistico PASW 18.0.0 SPSS, Chicago, Illinois).

Resultados

Todos los sujetos tenian SDRA debido a una neumonia de la comunidad, 5 secundaria por

virus de influenza HIN1. La edad promedio y el APACHE II 150 fueron de 50 + 19 aflos y 20 +



9, respectivamente. En todos los casos la radiografia de térax motiva infiltraciones difusas.
La configuracion basal de AVM y los valores de intercambio gaseoso antes y después de la
maniobra de reclutamiento se pueden ver en la Tabla 7. La maniobra se complet6 en todos

los casos sin signos de deterioro hemodinamico o baro trauma.

Tabla 7. Caracteristicas basales y resultados

Configuracién ventilacién mecanica

Volumen corriente, mL/kg 6,35+0,76
Frecuencia respiratoria resp/min 272
PEEP, cmH20 18+3

Intercambio gaseoso

pH 7,32 +0,06

PaCO2, mmHg 45+9

Pa02/Fi0z, mmHg 167 + 128
Resultados

Duracién de la ventilacién mecanica, dias 27,9+ 14,7

Duracién de la internacion, dias 39,5 +24.5

Supervivencia, n. (%) 7 (63)

Mecanica del sistema respiratorio

Durante la maniobra de titulacion de PEEP decremental, mientras la PEEP decrece de 30
c¢mH;O0, la Crs inicialmente se incremento hasta un pico y luego se redujo (ANOVA p < 0,001,
ver Figura 72). La PEEP de la mejor Crs se logra con una PEEP de 10,4 + 3,1 cmH:0 (ver Tabla
7). Este comportamiento también se observé en la Clung (ver Figura 72, ANOVA p < 0,001),

mientras que la Ccw pareceria que no fue afectada por la PEEP (ANOVA p = 0,09).
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Figura 72. Segun PEEP valores de compliance del sistema respiratorio, de caja tordcica
v del pulmon durante la maniobra de PEEP decremental.

Se encontrd una correlacion significativa entre ambas Paw inspiratoria y espiratoria y Ptp (R?
=0,76,p<0,001,yRz2=0,73,p < 0,001, respectivamente). Pes y Paw también mostraron una
relacion lineal durante la espiracién (R2 = 0,46, p < 0,001) e inspiracién (R2= 0,56, p <0,001).
Como se puede ver en la Tabla 8,1a PEEP en donde la Ptp espiratoria interpolada se hace igual
a0, tuvo unamedia de 8,9 + 5.2 cmH;0 (rango 0,9 - 20,1). Este valor no fue significativamente
diferente cuando se compar6 con la PEEP de la mejor Crs (prueba t apareada p = 0,35). Los
valores maximos de cada individuo de Ptp inspirado y espirado fueron 25,6 + 5,9 cmH;0
(rango 14,4 - 33,2 cmH;0) y 13,0 + 48 cmH>0, respectivamente. La Paw inspiratoria fue ma-
yor a 30 cmH;0 en 41 de los 121 registros (33,9%). En 8 (19,5%) de estas 41 mediciones, la
Ptp inspiratoria fue mayor a 25 cmH:0. Por otro lado, la Ptp inspiratoria estuvo por debajo
de ese umbral in todos los casos cuando la Paw era mayor a 30 cmH;0. Esto hace que la Paw
mayor a 30 cmH;0 como predictor de Ptp mayor a 25 cmH20 tuvo una sensibilidad de 1,0 y
una especificidad de 0,71. Una Paw mayor a 37,7 cmH;0 mostré la mejor combinacién de
sensibilidad (1,0) y una especificidad (0,86) para la deteccién de una Ptp mayor a 25 cmH,0
(drea debajo de la curva ROC 0,93, p < 0,001).
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Figura 73. Segun PEEP la presion transpulmonar (Ptp) y presion esofagica (Pes)
durante la maniobra de PEEP decremental. Inspiratoria en negro y espiratoria en
blanco.

Intercambio gaseoso

Durante la maniobra de titulacién, mientras se reducia la PEEP desde 30 a 0 cmH-0, la PaO;
se redujo desde 57,4 + 10,6 mmHg hasta 52,9 + 7,6 mmHg, respectivamente (ANOVA p <
0,001). Vd/Vt fue de 0,67 + 0,06 durante la ventilaciéon con 30 cmH,0 de PEEP (ver Tabla 8).



Desde ese valor, Vd/Vt se redujo a 0,154 + 0,085 durante la reduccién secuencial de la PEEP
(ANOVA p < 0.001, Figura 74). Este pico de reduccién del Vd/Vt fue observado con una PEEP
de 10,6 £ 4,1 cmH;0, el cual se asocia a una Ptp de 1,2 + cmH;0 y 7,6 + 2,8 cmH;0 durante la
espiracion y la inspiracion, respectivamente. La relaciéon Vd/Vt fue también afectada por la
Ptp espiratoria e inspiratoria (ANOVA p < 0,001, ver Figura 74). Comparado con los intervalos
de Ptp inspiratorios mas bajos, el Vd/Vt tuvo un aumento significativo (Test de Bonferroni).
Pa0; fue de 225,7 + 108,8 mmHg con una PEEP de 30 cmH:0, y cambi6 mientras se reducia
la PEEP a 0 cmH;0 (ver Tabla 8 y Figura 75, ANOVA p = 0,02). Comparaciones post hoc entre
los niveles de PEEP mostraron que no habia diferencias significativas. La Figura 75 muestra
como la Ptp inspiratoria y espiratoria también ejercieron cambios en la PaO; (ANOVA p <
0,001). Comparaciones post hoc entre los intervalos mostraron que los que incluian presio-

nes espiratorias negativas de Ptp estaban asociados con Pa02 mas bajas.

Tabla 8. PEEP correspondiente a la mejor complacencia del sistema respiratorio durante
la maniobra de PEEP decremental. Valor de PEEP en la cual la presion transpulmonar
telespiratoria se hace igual a 0. Relacion Vd/Vt y PaO: con una PEEP de 30 cmH>O.

Sujeto PEEP de la Mejor Crs PEEP donde Ptp esp=0 vd/Vt Pa02
(cmH20) (cmH20) (mmHg)

1 9 6,6 0,73 204
2 15 20,1 0,56 289
3 9 8,0 0,69 195
4 6 10,3 0,61 108
5 15 7,1 0,69 180
6 12 6,7 0,60 374
7 9 0,9 0,72 427
8 12 13,2 0,71 230
9 12 11,8 0,66 115
10 6 10,1 0,68 85

11 9 33 0,73 275

Promedio + DS 104+3,1 8,9 +5,2 0,67 + 0,06 225,7+108,8
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Figura 74. El promedio de la relacion Vd/Vt respecto de la PEEP y respecto de le presion
transpulmonar tuvo un cambio significativo durante la maniobra de PEEP decremental.
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Figura 75. El promedio de la PaO?2 respecto de la PEEP y respecto de le presion
transpulmonar tuvo un cambio significativo durante la maniobra de PEEP decremental.

Como se observa en la Figura 76, observando Vd/Vt durante la ventilacién con la PEEP de la
mejor Crs se ve una excelente correlacion entre valores registrados con la PEEP necesaria
para obtener una Ptp espiratoria positiva (R2 = 0.96, p < 0.001). Comparando la PaO2 entre

estos dos valores de PEEP se ve una correlacién moderada (R2 = 0.51, p = 0.14).
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Figura 76. Relacion entre el Vd/Vt de la PEEP con Ptp mayor a cero respecto del Vd/Vt
de la PEEP de la mejor complacencia. Relacion entre el PaOZ2 de la PEEP con Ptp
mayor a cero respeto a la PaO2 de la PEEP de la mejor compliance.

Discusion

Se describe el comportamiento de la Ptp, el Vd/Vt y la PaO2 durante la maniobra de titulacion
de PEEP decremental realizada para detectar el nivel de PEEP que tenga la mejor Crs. Los

hallazgos principales son:

Todos los sujetos mostraron una Ptp espiratoria negativa en algin punto de la maniobra de

titulacion de PEEP decremental.

Un limite de Paw meseta de 30 cmH>0 no fue un predictor preciso de una Ptp potencialmente

injuriante durante una maniobra de reclutamiento.

El intercambio gaseoso fue afectado por la Ptp durante una titulaciéon de PEEP decremental.
El Vd/Vt se increment6 principalmente durante la ventilacion con altos valores de Ptp, donde

la PaO; se redujo cuando la Ptp espiratoria se hizo negativa.

Configurar la PEEP para obtener la mejor Crs se ha utilizado como una manera de optimizar
la funcién cardiopulmonar desde los primeros estudios de SDRA 144, Se realiz6 una maniobra

de PEEP decremental usando una Paw inspiratoria y espiratoria elevada de forma de mejorar



la posibilidad de realizar reclutamiento alveolar como se ha descripto 151 Las Crs y Clung
fueron ambas afectadas por la PEEP en este grupo de sujetos con SDRA pulmonar, sugiriendo
que estos sujetos tenian unidades pulmonares reclutables, en concordancia con lo descripto
en estudios tomograficos 152. Las mejoras mas importantes durante la maniobra se observa-
ron con los niveles moderados de PEEP (media de 10 cmH0). Por otro lado, la PEEP no afecté
significativamente a la Ccw. Esto fue reportado anteriormente en pacientes con SDRA pulmo-

nar y extra pulmonar 153,

Efecto de la titulacion por PEEP decremental en la presién transpulmonar

Durante la maniobra decremental todos los sujetos mostraron una Ptp negativa, la cual que
fue calculada como la diferencia entre la Paw y la Pes. Tradicionalmente en la fisiologia res-
piratoria la Pes se la ha utilizado como subrogado de la presién pleural, a pesar de que se han
reconocido diferencias entre ambas mediciones 7°. Factores como el volumen pulmonar, com-
presion del mediastino y el lugar de medicion de la presién pleural pueden explicar estas
diferencias 79154, Para contrarrestar este problema, algunos autores sugieren realizar una co-
rreccién en el calculo de la Ptp, sumando un valor arbitrario de cmH,0 basado en los cambios
observados en la Pes después del cambio de posicidn del cuerpo en sujetos sanos 154155, En
este trabajo no se ha realizado esta correcciéon porque, no hay informacién suficiente res-
pecto a este punto en pacientes con SDRA y se consideré que los registros de Pes realizados
deben estimar la presion pleural entre el punto medio a las regiones pulmonares mas depen-
dientes, como se sugiere en casos de modelos experimentales de SDRA 156. Como es de espe-
rarse durante la maniobra de titulacién de PEEP decremental, Paw y Ptp inspiratorias y espi-
ratorias mostraron una buena corelacion. La Ptp espiratoria se hizo negativa cuando la PEEP
estaba por debajo de entre 1 a 20 cmH;0 (promedio de 9 cmH>0). Una Ptp negativa fue des-
cripta previamente en pacientes con SDRA a pesar de la aplicacion de niveles PEEP mas altas,
y esto se lo ha asociado a bajas Ccw 23155, La observacién de Ptp negativas probablemente

representa un error de calculo, dado que la Pes debe reflejar la presion pleural en un punto



dado alrededor de las regiones pulmonares dependientes, mientras que la Paw solo tensiona
las unidades alveolares abiertas. El gradiente vertical de presién entre la presion pleural al-
rededor estas unidades ventiladas y la Pes parece ser funcién del peso impuesto por el pul-
mon 156157, En otras palabras, cuando se aplica bajos valores de PEEP, los alveolos y la pe-
queiia via aérea pueden cerrarse, al menos durante la espiraciéon causando atrapamiento de
gas alveolar y/o atelectasias. Bajo estas condiciones estaticas la Paw puede que no refleje la
verdadera presion alveolar. En efecto, los valores de Pes mas altos pueden ser mas represen-
tativos de los valores de fin de espiracién alveolares en estas unidades pobremente ventila-
das. Estas consideraciones pueden explicar porque la PEEP interpolada al valor de Ptp O era
tan variable entre los sujetos y dificil de predecir sin otras herramientas como la tomografia
computada 156157, Estos valores no fueron significativamente distintos de los de la PEEP con
mejor Crs. De cualquier manera, los resultados sugieren que ventilando con la PEEP de la
mejor Crs determinada en una maniobra de titulacién de PEEP decremental puede no siem-
pre evitar el riesgo del colapso alveolar y los ciclos de apertura y colapso tidal de las unidades
alveolares, porque algunos pacientes tienen Ptp negativa como se observd en 4 casos de esta

serie.

Tradicionalmente, la Paw estatica se us6 como subrogado de la tensién aplicada a las unida-
des alveolares. La tension excesiva en el tejido pulmonar durante la AVM implica en la dis-
rupcioén de la barrera alvéolo-capilar y disparando una inflamacién sistémica 158159, Desde un
punto de vista mecanicista, la presion alveolar transmural (presion estatica de la via aérea
menos la presion de la pleura) es mas precisa como pardmetro de la tensién que presién de
la via aérea por si misma. De cualquier modo, se recomienda mantener la Paw meseta inspi-
ratoria debajo de 30 cmH>0 durante la ventilacién con SDRA para evitar la injuria pulmonar
inducida por el ventilador, y este umbral ha sido evaluado como un objetivo de titulacién de
PEEP, apuntando a incrementar el reclutamiento 113143160, Ptp puede ser un mejor predictor

del verdadero valor de presién transmural porque no es influenciado por la mecanica de la



caja toracica 155161, De hecho, a pesar de que la sensibilidad de la deteccién de una Ptp inspi-
ratoria mayor a 25 cmH:0 (que representa el valor a capacidad pulmonar total en sujetos con
pulmones sanos) en una Paw mayor a 30 cmH:0 fue de 1.0, su especificidad fue de solo 0.71.
Ademas, en esta serie una Paw igual o mayor a 37.7 cmH:0 se identific6 como el mejor punto
de corte como valor predictor de una Ptp inspiratoria que excede los 25 cmH:0. Estos resul-
tados sugieren fuertemente la medicién de la Pes y calculo de la Ptp para configurar la AVM

en pacientes con riesgo de tener una Ccw reducida, incluyendo los pacientes con SDRA.

Variaciones del intercambio gaseoso durante una titulacion de PEEP de-

cremental

La razén Vd/Vt aumentada en pacientes con SDRA y tiene un prondstico porque refleja la
disrupcion y ventilacidn homogénea. Se ha sugerido que diferentes valores de PEEP no afecta
el Vd/Vt de pacientes con injuria pulmonar 162, Seguin estos registros, después de la maniobra
de reclutamiento, el Vd/Vt se reduce durante la titulacién de PEEP decremental, indicando
que los valores de PEEP muy elevados pueden sobre distender las unidades alveolares y po-
ner en peligro la perfusiéon pulmonar. Otra explicaciéon sugerida por un estudio anterior, es
que un valor de Paw elevado puede incrementar solo el Vd/Vt de la via aérea medido por
capnografia volumétrica 163. En contraste con las observaciones, al incluir pacientes con inju-
ria pulmonar aguda donde la PEEP se incrementé desde 0 a 15 cmH;0, la mecanica respira-
toria del sistema y la Pa0O2 no mejoraron con la PEEP, indicando que no habia reclutamiento
pulmonar. Un estudio experimental usando un modelo animal muy reclutable y capnografia
volumétrica muestra que el Vd/Vt alveolar puede mejorar con niveles de PEEP de moderados

a altos 164,

De cualquier manera, el mayor valor de Vd/Vt fueron observados cuando la Ptp inspiratoria

superaba los 18 cmH;0, sugiriendo que a altos valores de Ptp puede mejorar la relacién ven-



tilacién perfusion. La Pa02 fue afectada por las variaciones de PEEP y la Ptp espiratoria du-
rante la maniobra de titulacién de PEEP decremental. La comparacion entre los niveles de
PEEP no fueron estadisticamente significativos en los andlisis post hoc. Esto puede ser expli-
cado por el corto tiempo de equilibrio (3 minutos) en cada paso durante la maniobra. De
cualquier modo, la Pa02 baj6 significativamente cuando la Ptp se hizo negativa, probable-
mente debido al colapso alveolar y aumento de la fracciéon de shunt. Esta observacion aso-
ciando Ptp negativa (y no un nivel especifico de PEEP) con una peor tasa de oxigenacién
puede ser considerado cuando se evalda el potencial de reclutamiento de las unidades pul-
monares 152157165, Adicionalmente, estos resultados indican que la Ptp espiratoria puede ser
usada para la titulaciéon de PEEP como sugiere Talmor et al.20. Sin embargo, in este escenario,

la cuantificacién del Vd/Vt puede sumar a la identificacién de presién excesiva.

El Vd/Vt registrado con la PEEP que da la mejor Crs tuvo una correlacion alta con el valor
minimo de PEEP que produce una Ptp espiratoria positiva. La PaO2 también mostré una
buena correlacién con estos dos valore de PEEP. Estas observaciones sugieren que la titula-
cion de PEEP en una maniobra decremental puede proveer por un corto plazo un intercambio
gaseoso comparable con una estrategia para configurar una Ptp espiratoria positiva. Sin em-
bargo, como se mencion6 anteriormente, la PEEP de la mejor Crs produce una Ptp espiratoria
negativa en algunos pacientes. Esto podria explicar porque el intercambio gaseoso no siem-

pre mejora a largo plazo con el enfoque de la mejor Crs 166,

Los sujetos tenian SDRA difusa debido a neumonia severa, por lo tanto, estos resultados no
deberian ser generalizados a otros pacientes con SDRA con otras etiologias. A su vez, la ma-
niobra de oclusiéon recomendada para evaluar la precision de los registros de Pes 167 no fue
realizada. Esta maniobra fue descripta para verificar la calidad de la medicién de Pes en pa-
cientes respirando espontdneamente 15. Se validé una maniobra modificada en pacientes se-
dados con pulmones normales, y en pacientes con EPOC y SDRA 11168169, Un posible escollo
de esta prueba de oclusion en pacientes con SDRA muy sedados podria ser por inadvertida-

mente colocar el catéter esofagico en la via aérea. Por lo tanto, se verificé rutinariamente la



ubicacién de la sonda esofagica con una radiografia de térax. Los pasos de niveles de PEEP
fueron de 3 minutos. Este tiempo podria ser corto para alcanzar un estado estable en las va-
riables de intercambio gaseoso 170. E1 Vd/Vt se calculé usando la PECO; mixta, medida en un
reservorio, en vez de usar capnografia volumétrica. Ambos métodos proveen resultados si-
milares cuando se compara el Vd/Vt fisiologico en pacientes con SDRA 171, De cualquier ma-
nera, la capnografia volumétrica también permite dividir el Vd/Vt en los componentes de la
via aérea y del alveolo. Estos parametros pueden ser de interés para entender la relacion
entre la mecanica respiratoria y el espacio muerto. Por ultimo, las mediciones se realizaron
durante el dereclutamiento, por lo cual el comportamiento mecanico esta influenciado por su
reclutamiento anterior. Aunque no hay evidencia so6lida, las maniobras de reclutamiento se
realizan para mejorar el intercambio gaseoso y para aumentar la Clung 165. Por lo tanto, am-
bos valores de Ptp inspiratorio y espiratorios observados pueden ser mas bajos que los espe-

rados durante una maniobra de titulaciéon de PEEP incremental 141,



Capnografia volumétrica en el sindrome de
distrés respiratorio agudo: efecto de diferen-
tes niveles de presion positiva de fin de espi-

racion®

El estudio del espacio muerto en pacientes que se encuentran en asistencia ventilatoria me-
canica (AVM) aporta informacién valiosa sobre el funcionamiento del pulmén como inter-
cambiador de gases. Su célculo puede ser de utilidad para medir la eficacia de la ventilacion.
El cambio del espacio muerto puede reflejar cambios en la condicién mecanica del pulmén
tales como colapso, reclutamiento, o sobre-distension 171. La sobre-distension tanto de las
vias aéreas como de los alvéolos podria provocar aumento del espacio muerto y disminucion
en el volumen de diéxido de carbono exhalado por respiracion (VTCO2,br) 44.La Capnografia
Volumétrica (VCap) analiza los patrones de eliminacién del diéxido de carbono en funciéon

del volumen corriente exhalado y permite evaluar el espacio muerto de modo no invasivo 32.

El sindrome de distrés respiratorio agudo (SDRA) es una entidad que se caracteriza por pre-
sentar grados diversos de atelectasia y edema pulmonar 45172, La AVM es la principal terapia
de soporte utilizada para sostener la ventilacion y lograr una adecuada oxigenacién, aunque
a veces también puede afectar negativamente a la funcién pulmonar generando atelectasia
y/o sobre-distensién. Terragni et al. en 2007 46 estudiaron 30 pacientes con SDRA utilizando
tomografia computada y encontraron que, si bien los pacientes estaban ventilados con la es-

trategia protectora de bajo volumen corriente (6 ml/kg de peso tedrico) y presiéon meseta

° El contenido de esta seccién fue publicado en 24° Congreso Argentino de Terapia Intensiva en Mar del Plata



menor de 30 cmH;0 propuesta por el ARDS Network 199, un tercio de los pacientes experi-

mentaron sustancial hiperinflacién al final de la inspiracién 4.

El soporte ventilatorio con niveles adecuados de PEEP mejora la hipoxemia, disminuye el
shunt intra-pulmonar y evitaria el colapso y la reapertura alveolar ciclica (atelectrauma). La
PEEP también podria generar cambios en el espacio muerto fisiol6gico que no se conocen
aun con precisidn y que podrian evidenciarse con capnografia volumétrica. Conocer los cam-
bios que se producen en el espacio muerto durante la ventilacién mecanica de pacientes con

SDRA podria ser de ayuda a la hora de programar el ventilador.

Materiales y método

Estudio analitico experimental realizado en una Unidad de Terapia Intensiva de Adultos
(UTIA) de un Hospital Universitario de la Ciudad de Buenos Aires. El periodo de recluta-
miento fue desde febrero de 2013 a diciembre de 2014.Todos los pacientes mayores de 18
afios que cumplieron con criterios de SDRA de acuerdo al tltimo Consenso de expertos reali-
zado en Berlin 173 en el afio 2012 fueron incluidos. Se excluyeron pacientes que tuvieran an-
tecedentes de enfermedad pulmonar. Los pacientes que cumplian con los criterios de inclu-
sion se enrolaban consecutivamente. Ingresaron a la unidad de terapia intensiva de adultos
en ese periodo 25 pacientes con diagnodstico de SDRA, de los cuales 18 fueron excluidos por
presentar algin tipo de enfermedad pulmonar previa. Se incluyeron los 10 pacientes restan-

tes. En ningln caso fue necesario suspender el protocolo por la presencia de efectos adversos.
Protocolo:

Una vez hecho el diagnostico de SDRA se programaba el ventilador durante al menos 12 horas
con un volumen corriente (Vt) de 7 ml/kg de peso tedrico, con PEEP de 10 cmH;0, con seda-

cion necesaria para lograr RASS -4, frecuencia respiratoria necesaria para lograr valores de



pH mayores a 7,30, y fraccién inspirada de oxigeno (FiO;) para lograr saturacién de oxigeno
(SatO2) mayor al 90%. Si la presiéon meseta superaba los 30 cmH0 se procedia a bajar el Vt.
A esta programacidn inicial se la denominé "programacion de base", el objetivo de la misma
fue estabilizar la condicion de los pacientes y estratificarlos de acuerdo a la severidad de la

enfermedad. Todos los pacientes fueron estudiados en dectbito supino.

Luego de este periodo de estabilizacion inicial los pacientes ingresaban al analisis. Para la
sedacidn se utilizé propofol y remifentanilo con un objetivo de RASS de -4, en caso de obser-

varse esfuerzos ventilatorios, se administraban bloqueantes neuromusculares.

El protocolo comenzaba en la programaciéon de base, mantenida durante 5 minutos antes del
primer cambio en PEEP. Los niveles de PEEP que se utilizaron fueron 0, 6, 10 y 16 cmH;0 y
se seleccionaron de manera aleatoria mediante el método de sobre cerrado. Cada nivel de
PEEP estudiado fue precedido por un periodo de 5 minutos en la programacion de base den-
tro del cual se realizaban 3 suspiros para estandarizar la historia de volumen del sistema
respiratorio. Cada nivel de PEEP estudiado se mantuvo durante 10 minutos. El resto de los

parametros ventilatorios permanecieron constantes durante todo el protocolo.

Para cada nivel de PEEP se registraron los siguientes datos:

1- Variables de capnografia volumétrica: los datos fueron recolectados utilizando el monitor
NICO capnograph (Respironics, Wallingford, Conn., USA). El diéxido de carbono fue medido
por un sensor infrarrojo (tiempo de respuesta < 60 ms y precisiéon de + 2 mmHg), y el flujo
en la via aérea fue determinado por un sensor de orificio fijo a través de la presion diferencial
(rango 2-180 L y precision de * 3%). El volumen es compensado automdaticamente para la
temperatura corporal y presion de vapor de agua (BTPS). Los sensores fueron calibrados de
acuerdo a las instrucciones del fabricante antes de cada medicidn. Los datos fueron almace-
nados en una computadora portatil conectada al monitor usando el software Datacoll (Res-
pironics, Wallingford, Connecticut, EE.UU.) y analizadas off- line. El capnograma fue cons-

truido utilizando los datos crudos de di6xido de carbono y flujo de los Ultimos 2 minutos de



cada nivel de PEEP, luego fueron procesados de acuerdo al método previamente publicado
29, En esencia, este método ajusta una funcién sigmoidea no simétrica a la curva original de
capnografia volumétrica por un algoritmo de Levenberg-Marquardt implementado en

MatLab ® (Mathworks, Natick, MA, EE.UU.).

2-Variables basadas en la presion de diéxido de carbono y en la eliminacién de di6éxido de

carbono. Se obtuvieron del espirograma de di6éxido de carbono (ver Figura 77):

ETCO; se calcul6 como el dltimo valor de diéxido de carbono espirado, justo antes del co-

mienzo de la siguiente inspiracion.

PACO:; que es el valor de presion de didéxido de carbono alveolar media, se calculé como el

valor de PCO; situado en el punto medio de la fase III del capnograma de diéxido de carbono.

PECO; que es la presion parcial espirada mixta de di6xido de carbono, se calculé multipli-
cando la fraccién de diéxido de carbono espirada mixta (FECO;) por la diferencia entre pre-

sién barométrica y la presion de vapor de agua.

El volumen de di6xido de carbono eliminado por respiracién a volumen corriente (VTCO2, br)

se obtuvo mediante la integracion de las sefiales de flujo y de diéxido de carbono.

3-Variables de espacio muerto. Se calcularon con los datos obtenidos del capnograma (ver

Figura 77):

Se calculé la relacion de espacio muerto y volumen corriente (Vd/Vt) de manera no invasiva
mediante la formula de Bohr. Se calcul6 la relacién de espacio muerto y volumen corriente
(Vd/Vt) de manera invasiva mediante la formula de Bohr- Enghoff. Se calcul6 Vdphys que es

el espacio muerto fisiolégico a partir de la medicién basada en la férmula de Bohr.

Se calculé Vdaw que es el espacio muerto de las vias respiratorias, medida como el volumen
encontrado hasta el punto de la fase II del espirograma de diéxido de carbono donde la deri-

vada es maxima. Vdaw fue normalizado por Vt (Vdaw/Vt).



Se calcul6 Vdalv que es el espacio muerto alveolar, calculado restando Vdaw de Vdphys. El
espacio muerto alveolar a continuacién se normalizé por Vt (Vdalv/Vt) y también por la por-

cion alveolar del volumen corriente (Vdalv/Vtalv).
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Figura 77. Capnograma volumétrico

4-Parametros de mecanica del sistema respiratorio: se utilizaron las sefales de flujo y de pre-
sién recolectadas con el software Datacoll obtenidas con el monitor NICO. Para la obtencién
de las presiones estaticas se realizé una pausa al final de la inspiracién de 2 segundos, y una

pausa al final de la espiracién también de 2 segundos. Los calculos de complacencia estatica

se hicieron off-line.

5-Pardmetros hemodinamicos: la tension arterial sist6lica (TAS) y la frecuencia cardiaca (Fc)
se obtuvieron del monitor multiparamétrico (IntelliVue MP 20, Philips Medizin Systeme, Ger-
many). Presién arterial invasiva (PAI), gasto cardiaco (GC) y variacién de volumen sistélico

(VVS) fueron recogidas por el monitor de gasto cardiaco Vigileo.

6-Variables del intercambio gaseoso y otros valores de la gasometria arterial: PaO,, PaCO»,

pH y Bicarbonato.

Se analiz6 el comportamiento de las variables con los cambios de PEEP con una regresion
lineal con efectos fijos de paciente con desvios estandar robustos. Se utilizaron efectos fijos
por paciente para estudiar la variacién del paciente en cada una de las variables de espacio

muerto. Siendo que la variacién de las variables de espacio muerto no se espera que tenga un



comportamiento lineal respecto de la PEEP, se descompuso la variable PEEP en cuatro varia-
bles dicotémicas (PEEP=0, PEEP=6, PEEP=10 y PEEP=16). Se utiliz6 ANOVA para analizar las

variables de la hemodinamia.

El estudio descripto fue aprobado por el Comité de Etica del Hospital Italiano de Buenos Aires

y se obtuvo el consentimiento informado de cada paciente o familiar.

Resultados:

Las caracteristicas basales de los 10 pacientes que fueron analizados se encuentran detalla-
dos en la Tabla 9. Todos los pacientes presentaron SDRA de origen pulmonar, 9 causados por
neumonia y 1 por contusiéon pulmonar. De acuerdo a la clasificacion del Consenso de Berlin

del afio 2012 173, 5 pacientes presentaron SDRA leve, 3 SDRA moderado, y 2 SDRA severo.

Tabla 9. Caracteristicas y estado de los pacientes al momento del ingreso al estudio.
*CSR: complacencia estatica del sistema respiratorio. **diferencial de presion de la via
aérea. }DS: Desvio estandar.

Paciente Edad APACHEII CStatic * AP**  Pa02/FiO2 PaCO2 Origen
1 68 31 37,8 15 87,8 57,0 Neumonia
2 22 16 28,1 12 113,6 46,8 Neumonia
3 75 25 43 11 231,7 38,8 Neumonia
4 37 17 24,4 16 168,7 44,7 Neumonia
5 79 24 38,3 14 210,5 44,2 Neumonia
6 58 11 30 12 71,1 55,0 Neumonia
7 20 11 24 21 173,4 41,1 Contusion
8 53 29 38,4 13 238,0 38,0 Neumonia
9 73 19 38,9 14 226,0 49,0 Neumonia
10 76 24 35,8 11 298,0 40,8 Neumonia
Media 56,1 20,7 33,87 13,9 181,88 45,54

SD# 22,5 7,0 6,69 3,0 72,96 6,51




Se analizaron también variables de mecanica respiratoria e intercambio gaseoso de acuerdo
a cada nivel de PEEP aplicado. Los resultados se muestran en la Tabla 10. Para el analisis de
los resultados se tuvo en cuenta el cambio generado en la variable con cada cambio en PEEP

con respecto a PEEP 0 cmH0.

Tabla 10. Variacion de las variables respecto del valor con PEEP=(0 de mecanica
respiratoria e intercambio gaseoso obtenidas para los distintos niveles de PEEP. Los
valores presentados corresponden al coeficiente y su intervalo de confianza.

PEEP 6 cmH:20 PEEP 10 cmH:z0 PEEP 16 cmH:z0 P
CStatic 2,228 (-0,003; 4,458) 1,669 (-2,536; 5,874)  -4,040 (-10,076; 1,996)  0.1071
Pplat 3,31 (2,09; 4,53) 7,67 (5,28; 10,06) 16,26 (12,21;20,31)  0.0001
PaCo: -0,01 (-1,45; 1,43) -0,3 (-2,00; 1,94) -0,52 (-4,81; 3,77) 0.9547
PaFi0: 32,33 (-14,17; 78,83) 64,25 (8,82; 119,67) 71,17 (0,19; 142,15)  0.0551

En relacién a las variables derivadas de capnografia volumétrica los resultados se detallan en
la Tabla 11. Para el andlisis de los resultados se tuvo en cuenta el cambio generado en la va-

riable con cada cambio en PEEP con respecto a PEEP 0 cmH0.

Tabla 11. Variacion de las variables respecto del valor con PEEP=0 de capnografia
volumétrica obtenidas para los distintos niveles de PEEP. Los valores presentados
corresponden al coeficiente y su intervalo de confianza.

PEEP 6 cmH:z0 PEEP 10 cmH:z0 PEEP 16 cmH:z0 P

VDBohr/VT 0,019 (0,013-0,026) 0,049 (0,024-0,073) 0,08 (0,040-0,012) 0.0005
VDaw/VT 0,021 (0,010-0,032) 0,049 (0,023-0,075) 0,079 (0,038-0,351) 0.0113
VDalv/VT -0,001 (-0,009-0,006) 0,001 (-0,014-0,017) 0,003 (-0,020-0,027) 0.9241
VDalv/VTalv  0,0008 (-0,007-0,009) 0,015 (-0,003-0,033) 0,022 (-0,012-0,058) 0.2644
VDB-E/VT  -0,003 (-0,017-0,011) 0,008 (-0,017-0,034) 0,01 (-0,046-0,068) 0.7810
S_III -0,002 (-0,007-0,001)  -0,004 (-0,009-0,0008)  -0,004 (-0,010-0,001) 0.3712
PACO: 0,95 (0,264-1,643) 1,79 (0,851-2,729) 2,46 (1,160-3,760) 0.0030
ETCO: 0,23 (-0,428-0,898) 0,72 (-0,509-1,959) -0,06 (-2,768-2,631) 0.5090



VTCOzbr -0,03 (-0,330-0,255) -0,08 (-0,411-0,245) -0,34 (-0,941-0,246) 0.0570
PECO: 0,05 (-0,404-0,518) -0,35 (-0,950-0,247) -0,79 (-2,007-0,416) 0.1144
PA-ECO: 0,94 (0,586-1,306) 2,15 (1,132-3,184) 3,28 (2,145-4,424) 0.0001

Las variables de hemodinamia recolectadas con el monitor Vigileo no sufrieron cambios sig-
nificativos a lo largo del estudio. Mostrando que estrategia ventilatoria adoptada durante el

estudio no afect6 a la hemodinamia.

Discusion

Mecanica respiratoria.

Se observa que la complacencia del sistema respiratorio alcanza su menor valor con PEEP 16
cmH:0. Este cambio en la complacencia no tuvo significancia estadistica. El pulmdn desarro-
116 presiones de distensién mayores a niveles de PEEP mas altos con cambios significativos.
Esto se podria deber a que los niveles de PEEP maximos utilizados en el estudio no fueron
suficientes para alcanzar el punto de apertura del pulmén y, por otro lado, y de la mano de lo
anterior, esto podria reflejar el bajo potencial de reclutamiento de los pacientes estudiados,

de los cuales 9 de 10 tuvieron neumonia como causa de SDRA.

Espacio Muerto.

Lo primero que debemos remarcar es que los resultados estudiados confirman que la severi-
dad del SDRA afecta las variables de espacio muerto. En un estudio previo en pacientes sin

enfermedad pulmonar 174, bajo anestesia general y con soporte ventilatorio total, en los que



se estudiaron los valores de espacio muerto con capnografia volumétrica, se observo que los

valores de espacio muerto son notablemente inferiores a los presentados.

También resulta interesante observar que los valores de espacio muerto encontrados varia-
ron notablemente en funcién de la metodologia utilizada para calcularlo. Al utilizar la ecua-
cion de Bohr modificada por Engohff los valores fueron mas elevados que los obtenidos a
través de la formula original de Bohr. La diferencia se debe a que la férmula original pro-
puesta por Bohr es sensible a aquellas unidades de intercambio gaseoso que no tienen per-
fusidn, y a aquellas en las cuales la relacidn entre ventilacion y perfusion (relacion V/Q) es
elevada. En cambio, la modificacién a la férmula original de Bohr propuesta por Engohff,
aparte de ser sensible a las unidades con V/Q alto, es también sensible a las unidades con
bajo V/Q, debido a que utiliza la PaCO, como un sustituto de la PACO.. Es por esto que, siste-
maticamente, el calculo propuesto por Engohff sobreestim6 el espacio muerto de Bohr en los
pacientes. Esto es de vital importancia al interpretar los resultados, para no hacer conclusio-

nes fisiopatolégicas erroneas.

Los valores de VDB-E/VT reportados son similares a los reportados en estudios previos en
pacientes con SDRA 162163175-177 en el estudio de Matthay et al. quienes observaron que los
pacientes que a las 24 hs desde el diagnéstico del SDRA tenian un VDB-E/VT mayor a 0,63
tenian mas probabilidades de fallecer. Sin embargo, en los resultados no se encuentra rela-

cion entre la severidad del SDRA siguiendo la clasificacién de Berlin y el valor de VDB-E/VT.

PEEP y espacio muerto.

Se observa un aumento significativo tanto en VdBohr/Vt como en Vdaw/Vt para todos los
niveles de PEEP con respecto a PEEP 0 cmH;0. Si bien Vdalv/Vty Vdalv/Vtalv aumentaron al

aumentar PEEP este aumento no fue significativo, como tampoco lo fue para VdB-E/Vt.



Creemos que el aumento del VdBohr/Vt, obtenido con niveles de PEEP altos no deberia ser
interpretado como sobre-distension, debido a que el compartimento alveolar sufrié un cam-
bio leve, y todo el aumento del espacio muerto fue absorbido por la distensién de las vias

aéreas.

Varios trabajos han estudiado el efecto que la AVM produce en el espacio muerto en pacientes
con SDRA, mas precisamente con los cambios en PEEP. Suter et al. 144, en 1975, estudiaron 15
pacientes con SDRA de diversa etiologia, y analizaron el efecto de niveles incrementales de
PEEP (0 a 18 cmH>0) sobre la funcién del pulmdn, incluido el espacio muerto. Los hallazgos
en cuanto al comportamiento especifico del espacio muerto difieren de los hallados. Encon-
traron que tanto el espacio muerto fisiol6gico como el espacio muerto alveolar disminuian
en la medida que se aumentaba la PEEP desde 0 cmH0 hasta la PEEP que generaba la mayor
CSR, superado este nivel, la CSR comenzaba a caer y el espacio muerto a aumentar. Los auto-
res argumentaron que la disminucion del espacio muerto fisioldgico se debia a que el gas que
previamente sobredistendia alveolos poco complacientes y no perfundidos, al mejorar la CSR
se redistribuia hacia nuevas unidades abiertas y perfundidas. También encontraron que a
altos niveles de PEEP mas y mas unidades se sobredistendian y perdian su perfusién, aumen-
tando el Vdalv, como consecuencia de la elevada presion intra-alveolar y la caida del gasto
cardiaco, ya que con PEEP altas encontraron correlacién inversa entre el gasto cardiaco y el
Vdalv, y también encontraron una relacion entre la caida de la CSR y el aumento del Vdalv.
Esto difiere de lo encontrado, donde no se observaron variaciones en el Vdalv con los cambios
en el nivel de PEEP. Es claro que los pacientes del trabajo de Suter 144 experimentaron reclu-
tamiento con niveles ascendentes de PEEP, algo que no sucedid en nuestra poblacidn, quizas
debido a que 9 de los 10 pacientes tuvieron neumonia como causa del SDRA. Por otro lado,

encontraron que el Vdaw aumentaba con niveles de PEEP crecientes (Ver Figura 78).
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Figura 78. Comportamiento del espacio muerto con distintos niveles de PEEP. Tomado
de los valores promedio de las variaciones de cada paciente respecto a su valor con
PEEP = 0 los 10 pacientes.

En 1999 Blanch et al. estudiaron la relacion entre el espacio muerto y cuatro niveles de PEEP
diferentes en 17 pacientes con SDRA sin encontrar variacién en el espacio muerto al cambiar
la PEEP programada, llegando a la conclusién que PEEP no afecta el espacio muerto en pa-
cientes con SDRA 12, Se observa en los resultados de ese estudio que hay una tendencia al
aumento del VDB-E/VT con niveles de PEEP mas altos. Los autores analizaron el espacio
muerto total sin estudiar los sub-componentes via aérea - alveolar por separado. Por otro
lado, en el estudio de Blanch et al. calcularon el valor medio de espacio muerto en cada nivel
de PEEP para los 15 pacientes y no el cambio que cada paciente experiment6 con el cambio
en PEEP con respecto a si mismo. Siendo que cada paciente parte de valores iniciales disimi-
les el analisis de medias es menos sensible a detectar las variaciones que un analisis que eli-

mina el factor inicial de cada paciente.

En el trabajo de Beydon et al. en 2002 con un protocolo similar al del estudio de Blanch et al.
estudiaron 10 pacientes con SDRA y solo encontraron cambios en el espacio muerto de las
vias aéreas al aumentar el nivel de PEEP programado, sin encontrar cambios significativos

en el componente alveolar del espacio muerto 163,



Las principales limitaciones del estudio fueron la cantidad de pacientes enrolados, y el nivel

de PEEP maximo alcanzado.



Cierre del capitulo

En este capitulo se presenté las mediciones vinculadas a la capnografia volumétrica para es-
tudiar la interaccion con las variables de la mecanica respiratoria. Es de especial interés es-

tudiar a los pacientes con sindrome de distrés respiratorio agudo.

Se puedo observar como a diferentes niveles de PEEP cambia los valores de espacio muerto.
Diferenciando el comportamiento del aumento del espacio muerto fisiol6gico medido por la

ecuacion de Bohr y por la ecuacién de Bohr-Enghoff.

Es diferente el aumento del espacio muerto de la via aérea y el espacio muerto alveolar. Se
requieren mas estudios para verificar estas diferencias que pueden cambiar la interpretacién

de si hay sobredistension o no en estos pacientes.



Capitulo 6. Conclusiones

Alo largo de la tesis se present6 un avance en la integracién de la ingenieria con las ciencias
médicas. Se usaron herramientas de la ingenieria aplicadas en el ambito de la medicina para

hacer algunas mejoras a las técnicas de medicion, el calculo y analisis avanzado.

Se mostraron mediciones basadas en los modelos simples como es el calculo de la resistencia
sin una pausa teleinspiratoria o el andlisis del impacto del uso de un metrénomo en la venti-

laciéon manual.

Un nuevo modelo de tres elementos no lineal con un software de simulacién asociado. Usando
la presién esofagica se mostr6 una nueva manera de medir el porcentaje de asistencia, el ana-
lisis del producto presién tiempo en pacientes EPOC haciendo ejercicio y una nueva forma de

medir la mecanica respiratoria usando solo la sefial de presion esofagica.

Finalmente, andlisis que cruzan la mecanica respiratoria con las variables de la capnografia

volumétrica en pacientes con sindrome de distrés respiratorio agudo.

El monitor FluxMed, presente de diferentes maneras en los capitulos de esta tesis, permite
un mejor conocimiento de la mecanica ventilatoria a pie de cama de los pacientes con insufi-

ciencia respiratoria.
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