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1. Introducción  

1.1. Concepto y evolución de la ventilación mecánica no invasiva (VMNI) 

La ventilación mecánica es un procedimiento terapéutico que utiliza un dispositivo 

mecánico de presión positiva para ayudar o suplir la función ventilatoria del 

paciente. Cuando el soporte ventilatorio se instaura sin necesidad de intubación o 

traqueotomía se denomina ventilación mecánica no invasiva (1-3). Aunque el inicio 

de la VMNI data de la primera mitad del siglo XX con el primer diseño del pulmón 

de acero de presión negativa (4), fue a principios de los años 80 cuando se 

comprobó la eficacia de la ventilación con presión positiva a través de mascarilla 

nasal (5-7) lo que favoreció el importante crecimiento de pacientes ventilados a 

largo plazo en su propio domicilio y el desarrollo de la VMNI con presión positiva en 

la mayoría de los servicios de urgencias, áreas de críticos y salas de 

hospitalización de neumología de nuestro país (8-11). 

Esta modalidad terapéutica en su vertiente domiciliaria demostró su eficacia en 

enfermos con insuficiencia respiratoria crónica restrictiva (enfermedades 

neuromusculares, secuelas de tuberculosis y deformidades de caja torácica). Estos 

pacientes  eran adaptados a respiradores volumétricos principalmente, en el 

hospital, y derivados posteriormente a su domicilio. Era el inicio  de  la VMNI 

domiciliaria con presión positiva (12). Poco más tarde, en el año 1994 Legery cols. 

demostraron los beneficios de la VMNI domiciliaria en términos de supervivencia en 

276 pacientes (13). 

El interés por la aplicación de la VMNI en el hospital en pacientes con insuficiencia 

respiratoria aguda de etiología diversa fue creciendo, siendo en la agudización de 

la enfermedad pulmonar obstructiva crónica (EPOC) en donde en el momento 

actual ya hay una mayor evidencia científica de su eficacia (14-18). En el año 1994 

Brochard y cols. demostraron que la presión soporte aplicada a pacientes con 

EPOC agudizados que cursaban con acidosis respiratoria reducía la necesidad de 

intubación, la frecuencia de ingreso en Unidad de Cuidados Intensivos, la 

mortalidad hospitalaria y la estancia media, mejorando los gases sanguíneos 

durante el período de tratamiento. Unos años después la Global Iniciative for 

Chronic Obstructive Lung Diseases (GOLD) estableció los criterios para su 
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indicación con un alto nivel de evidencia científica (grado A) (19). Posteriormente 

han ido apareciendo evidencias de la eficacia de la VMNI en otras situaciones de 

insuficiencia respiratoria aguda tanto hipercápnica como hipoxémica (20). En el año 

2001 la American Thoracic Society (ATS)publicó la Conferencia de Consenso 

Internacional sobre VMNI en la insuficiencia respiratoria aguda, estableciendo unas 

recomendaciones que han servido de guía para revisiones posteriores (21). De 

esta manera, la VMNI ha demostrado ser un tratamiento eficaz tanto en la 

insuficiencia respiratoria crónica como en el ámbito del paciente agudo (22), y en 

los últimos 20 años el número de pacientes portadores de VMNI se ha 

incrementado de forma considerable en toda Europa (23). En definitiva, en los 

últimos 25 años la utilización de la  VMNI ha sufrido un crecimiento importante y ha 

ido desplazando al empleo de la ventilación mecánica invasiva (VMI).Algunos de 

los factores que han contribuido a este desarrollo de la VMNI son el mejor 

conocimiento del papel del fallo de bomba ventilatoria, el uso de modalidades 

ventilatorias que favorecen la sincronía con el paciente y el reconocimiento del 

mayor número de complicaciones asociadas a la intubación endotraqueal en la VMI 

(22). 

Después de los estudios iniciales, ahora ya son numerosos los estudios que han 

demostrado la eficacia de la VMNI en términos de reducción de la necesidad de 

intubación y en disminución de  la mortalidad hospitalaria (14-17,24-26). En 2012 

Chandra y cols. demostraron en un total de 7.511.267 admisiones en urgencias por 

exacerbación aguda de la EPOC un incremento del 462% en el uso de la VMNI a lo 

largo de diez años y paralelamente al aumento de uso de la VMNI se observó una 

disminución del 42% en el empleo de la VMI (27). Recientemente, Lindenhauer y 

cols. demostraron, sobre un total de 25.628 pacientes hospitalizados por 

exacerbación de EPOC, que los pacientes con exacerbación de EPOC tratados con 

VMNI tenían una menor mortalidad, una menor estancia hospitalaria y un coste 

menor por paciente comparado con aquellos tratados con VMI (28). Este beneficio 

en la reducción de la mortalidad se estima que fue debido a la prevención de 

complicaciones asociadas a la VMI. En este mismo estudio se detectó un subgrupo 

de pacientes en los que se tuvo que cambiar la modalidad ventilatoria, de VMNI a 

VMI, y en este subgrupo se observó un aumento de la mortalidad, posiblemente 

debido a una mala elección del tratamiento con VMNI en pacientes que se habrían 
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beneficiado de una intubación precoz, lo que enfatiza la importancia de seleccionar 

adecuadamente a los pacientes candidatos a VMNI. 

1.2. Tecnología básica y modos ventilatorios 

Desde el punto de vista tecnológico, los respiradores han evolucionado de forma 

considerable. Gran parte de los ventiladores empleados en VMNI disponen de las 

mismas modalidades ventilatorias que en VMI, pero son dos las modalidades 

principales y las más utilizadas hoy en día en VMNI, la modalidad limitada por 

volumen (volume-targeted ventilation VTV) y la modalidad limitada por presión 

(pressure-targeted ventilation PTV) (29). En la VTV la variable independiente es el 

volumen o flujo y la variable dependiente es la presión (30). Esta presión 

dependerá del valor de volumen programado en el ventilador, de la compliance, de 

la resistencia de la vía aérea del paciente y del esfuerzo inspiratorio del paciente. 

La VTV tiene la ventaja de proporcionar un volumen corriente asegurado, en 

ausencia de fugas, independientemente de la compliance y de la resistencia del 

aparato respiratorio del paciente. Presenta como principales desventajas la 

reducción de la eficacia en presencia de fugas y el no tener en cuenta las 

variaciones en la demanda ventilatoria del paciente (31). 

En la PTV la variable independiente es la presión y la variable dependiente es el 

flujo o volumen entregado para mantener esa presión. En esta modalidad se 

programa un nivel de presión positiva durante la fase inspiratoria (IPAP) y una 

presión positiva durante la fase espiratoria (EPAP). La diferencia entre la IPAP y la 

EPAP se denomina presión de soporte (PS) y es la presión que realmente va a 

proporcionar el soporte ventilatorio al paciente. En esta modalidad el análisis 

constante de la presión genera las variaciones necesarias de flujo para mantener 

una onda de presión cuadrangular. El volumen liberado dependerá del esfuerzo y 

tiempo inspiratorio del paciente y de la mecánica respiratoria (distensibilidad y 

resistencia de la vía aérea). Dentro de la modalidad limitada por presión la forma 

más utilizada es la llamada “presión soporte” o “modo espontáneo” en la cual el 

ciclado o paso de inspiración a espiración se produce por un criterio de flujo (es 

decir, cuando el flujo inspiratorio alcanza un porcentaje predeterminado del pico 

flujo inspiratorio de tal manera que es el propio paciente el que controla el inicio y el 

final de la inspiración) (29) (Figura 1). 
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Figura 1. Ejemplo de ciclos ventilatorios en presión de soporte. Obsérvese la relación porcentual 

constante entre el flujo máximo (punto A) y el de ciclado (punto B). 

 

Recientemente se han introducido nuevas modalidades ventilatorias más complejas 

cuya utilidad está aún por demostrar. Son los denominados modos de control dual 

basados en la presión soporte (presión soporte con volumen asegurado) en la cual 

el ventilador aumenta o disminuye el nivel de presión de soporte para asegurar un 

determinado volumen corriente (VC) (32, 33). 

 

1.3. Equipamiento de la VMNI 

1.3.1. Ventiladores  

En los últimos 15 años, los ventiladores han ido incorporando de forma gradual en 

un mismo dispositivo diferentes modalidades ventilatorias, la posibilidad de regular 

ciclado, trigger, fracción inspirada de O2 (FiO2) y garantizar volúmenes. Más 

recientemente han incorporado a estas prestaciones herramientas de 

monitorización. Los primeros sistemas de monitorización en dispositivos de presión 

A B  60% de pico flujo 

(A) 
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positiva  (built-in software) aparecieron hace aproximadamente diez años con 

intención de mejorar el control del cumplimiento del tratamiento y su eficacia en los 

pacientes con síndrome de apnea del sueño. Un ejemplo de uno de los primeros 

modelos de este tipo fue el VPAP III® (ResMed, Sydney, Australia), capaz de 

descargar datos de cumplimiento, volumen minuto, frecuencia respiratoria, 

episodios obstructivos y valores de fuga no intencional. Este equipo incluso llegó a 

incorporar un pulsioxímetro que permitía sincronizar los datos de mecánica 

pulmonar con los de saturación de la oxihemoglobina. Posteriormente, a raíz de los 

primeros estudios realizados en UCIs, que relacionaban asincronías con un mayor 

grado de disconfort (34), la mayoría de los software fueron capaces de 

proporcionar ondas básicas de flujo y presión-tiempo respiración a respiración con 

una resolución de pantalla que permitió una lectura fiable de los trazados. No 

obstante,  aun hoy en día, muchos de estos equipos tienen una frecuencia de 

adquisición de señal de baja resolución, lo que puede hacer que algunos detalles 

de la gráfica que tienen trascendencia clínica puedan pasar desapercibidos (35). 

1.3.2. Sistemas de tubuladura 

La mayoría de los ventiladores utilizados en VMNI domiciliaria son susceptibles de 

ser conectados al paciente mediante diferentes sistemas de tubuladura (única o 

doble), de válvula espiratoria (neumática o de fuga controlada), y de interfase 

(nasal, nasobucal, y otras de uso menos frecuente). 

1.3.2.1. Tubuladura doble o circuito de doble rama 

Está formado por una rama inspiratoria y otra espiratoria cuyos extremos 

proximales están conectados a un puerto inspiratorio y espiratorio 

respectivamente en el ventilador (donde están las válvulas inspiratoria y 

espiratoria). El extremo distal está conectado a una pieza en Y que finaliza 

en la interfase del paciente (24, 36). Al existir una rama para la inspiración y 

otra para la espiración estos ventiladores miden con precisión tanto el 

volumen corriente inspiratorio como espiratorio y al mismo tiempo no 

conllevan ningún riesgo de reinhalación de CO2. Algunos modelos, 

principalmente de uso hospitalario, pueden incluso ir equipados con un 

sensor de flujo proximal, útil como herramienta de monitorización o de 

control de algunas funciones del ventilador (Figura 2). 
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Figura 2. Esquema de VMNI con circuito de doble tubuladura  

 

1.3.2.2. Tubuladura única o circuito único 

Es el más utilizado en la práctica clínica en VMNI por su simplicidad y un 

más fácil manejo para el paciente. Al ser una rama única tanto para 

inspiración como para espiración es necesario una válvula o sistema que 

evite la reinhalación de CO2 (rebreathing) (37). Existen dos sistemas posibles 

para ello, el circuito único con válvula neumática y el circuito único con fuga 

intencional o controlada (Figura 3). En el primero, la válvula neumática 

funciona como una verdadera válvula espiratoria mediante un sistema on-off 

en base a la presión en el circuito, cerrándose en inspiración y abriéndose 

en espiración, y actuando además como válvula PEEP (positive end 

expiratory pressure o presión positiva al final de la espiración [EPAP]).En 

este tipo de circuitos el ventilador suele estimar el volumen corriente a partir 

de la inspiración, dado que el volumen corriente espiratorio se exhala a 

través de la válvula. 

 

 

 

Ventilador V 

Fuga 

Ventilador 



 9

 

 

 

 

Figura 3. Imagen de página anterior: esquema de funcionamiento de la VMNI con sistema de 

tubuladura única y fuga intencional (V). Imagen superior: esquema de funcionamiento de la VMNI 

con sistema de tubuladura única y válvula activa o neumática. 

 

En el segundo tipo de circuito el CO2 es lavado a través de una fuga intencional 

que puede estar interpuesta entre el circuito y la interfase del paciente o bien 

incorporada en esta última. En este caso, puesto que el volumen corriente 

inspiratorio y espiratorio no son directamente medidos, los ventiladores aplican sus 

propios algoritmos de cálculo de volumen corriente.  

 

1.3.3. Interfases 

Existen diferentes modelos de interfase que se emplean en VMNI, desde la 

mascarilla nasal y la mascarilla nasobucal, que son las más utilizadas, a las olivas 

nasales (nasal pillows), la mascarilla facial total o el casco integral (helmet).  

Una buena interfase ha de ser un compartimiento estanco, poco distensible, y al 

mismo tiempo ofrecer una baja resistencia al flujo y tener un espacio muerto 

instrumental mínimo, considerando espacio muerto instrumental como el volumen 

de gas contenido en la tubuladura o interfase y distal al sistema de válvula 

espiratoria. Funcionalmente, dicho espacio muerto instrumental debe considerarse 

una extensión del espacio muerto anatómico, y por lo tanto debe minimizarse en la 

Ventilador 
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medida de lo posible. Así, los filtros y demás piezas accesorias pueden aumentar 

de forma indeseada este espacio muerto (38).  

En relación a la fuga intencional, esta es diferente para cada interfase. Los 

diferentes fabricantes incorporan en sus páginas web niveles de fuga que son una 

función del nivel de presión en el circuito. Así, a una IPAP de 20 la fuga de una 

mascarilla nasal será de aproximadamente 35 L/min, mientras que a esa misma 

presión una mascarilla nasobucal presenta una fuga de casi 60 L/min(39-41)(Figura 

4). 

 

Figura 4: Relaciones presión/fuga de diferentes mascarillas comerciales de un mismo fabricante (40)  

 

1.4. Monitorización en VMNI 

Durante el sueño los pacientes portadores de VMNI nocturna pueden experimentar 

eventos respiratorios complejos (asincronías, aumento de resistencia de vía aérea 

superior y fugas, principalmente) que pueden afectar tanto a la calidad del sueño 

como al control de la hipoventilación nocturna. La identificación de estos eventos es 

relevante para poder optimizar parámetros y encontrar la interfase más adecuada, 

y para ello es necesaria una estrategia adecuada de monitorización (42). 
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1.4.1. Monitorización clínica y gasométrica 

Algunas herramientas sencillas pueden aportarnos información importante para la 

monitorización del paciente, como la sintomatología del paciente (existencia de 

cefalea matutina, hipersomnia diurna, sueño no reparador,…), y los cambios en los 

gases arteriales y en la pulsioximetría nocturna. 

1.4.2. Monitorización mediante pulsioximetría  

La pulsioximetría nocturna es una prueba sencilla y de fácil interpretación que nos 

da información acerca de si existe una adecuada saturación de oxígeno durante la 

noche. Permite detectar posibles desaturaciones, pero su especificidad es baja, ya 

que no posibilita diferenciar la etiología de las mismas (42,43). Por este motivo su 

utilidad es mayor en la monitorización de pacientes portadores de VMNI domiciliaria 

en fase estable, que no tienen problemas asociados a la misma, y no son 

portadores de oxigenoterapia (44). 

1.4.3. Medición de CO 2  transcutáneo 

La determinación de la presión parcial de dióxido de carbono en sangre arterial 

(PaCO2) es importante en la evaluación de una adecuada ventilación alveolar y 

hasta el momento la gasometría arterial sigue siendo el gold standard para valorar 

la eficacia del soporte ventilatorio. Sin embargo, la realización repetida de esta 

prueba resulta dolorosa para el paciente, y puede no reflejar el curso de la PaCO2 

durante la noche al tratarse de una determinación puntual. En los últimos años se 

ha extendido la evaluación no invasiva de la PaCO2 mediante la medición 

transcutánea (PtcCO2).Esta forma de medición utiliza un sensor cutáneo que 

calienta la piel e induce hiperemia, lo que aumenta la permeabilidad de la piel al 

CO2, arterializando la sangre capilar. El registro continuo de la PtcCO2  guarda 

buena correlación con el valor arterial, incluso con valores altos de PaCO2 (45).Una 

de las principales limitaciones de esta técnica es que requiere una calibración  y 

recambio periódico de la membrana para asegurar una adecuada precisión de la 

medición. Los dispositivos más recientes combinan sensores de presión 

transcutánea de dióxido de carbono  (PtcCO2), saturación periférica de oxígeno 

(SpO2), e incluso el valor de PaO2 transcutánea, validados para registros continuos 

de hasta 8 horas sin requerir recalibración, lo que los hace adecuados para un uso 
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rutinario (46-48). Una particularidad de estos equipos es el retraso de 

aproximadamente 2 minutos en la lectura en relación a la PaCO2, lo que los hace 

inadecuados para medir cambios rápidos de la PaCO2. En resumen, a pesar de la 

limitación descrita, la evaluación de la PtcCO2 durante la noche puede mostrar 

utilidad cuando se pretende una correcta estimación de la hipoventilación nocturna, 

o la identificación de periodos de hiperventilación que dan lugar a inestabilidad 

ventilatoria. Sin embargo, en aquellos casos en los que el paciente no alcanza la 

mejoría deseada se recomienda una monitorización fisiológica adicional de las 

interacciones entre el paciente y el ventilador (49, 50). 

 

1.4.4. Monitorización de la mecánica pulmonar 

1.4.4.1. Gráficas básicas de flujo-tiempo, presión-tiempo y volumen 

corriente 

Son la representación gráfica de los cambios en la presión y el flujo en el 

tiempo durante el ciclo respiratorio. Para la obtención de estas gráficas el 

ventilador dispone en su interior de un neumotacógrafo, un transductor de 

presión o manómetro y de un microprocesador que transforma  los datos 

para su lectura. La señal de flujo se obtiene a partir del neumotacógrafo que 

efectúa la medición en base a la diferencia de presión entre los dos lados de 

una resistencia conocida por la que pasa el gas. 

La curva de flujo-tiempo expresa los cambios en el flujo medido en el circuito 

del respirador. El flujo se representa en el eje de ordenadas y el tiempo en el 

de abscisas (51). Durante la fase inspiratoria, el flujo de gas va desde el 

ventilador hacia el paciente obteniendo una curva positiva en la gráfica flujo-

tiempo, mientras que en la fase espiratoria o pasiva la deflexión es en 

sentido contrario (negativa). Así pues, siempre debe interpretarse una onda 

de flujo positiva como gas que va del ventilador hacia el paciente y 

viceversa.    

La curva de presión-tiempo, por su parte, se adquiere a partir de los datos 

obtenidos del transductor de presión (que puede estar dentro del propio 

ventilador o a nivel distal, próximo a la interfase con el paciente). La curva de 



presión-tiempo representa la modificación de la presión en la vía aérea 

medida en el circuito del respirador

se representa en el eje de ordenadas y el tiempo en abscisas. Durante la 

fase inspiratoria se alcanza la máxima presión, cuya morfología y valores 

pueden variar en función de la modalidad de ventilación.  En la fase 

espiratoria, el valor de presión disminuye y se aproxima a 0 o al valor de 

presión espiratoria positiva pautada (PE

En esta misma línea, la señal

la señal de flujo en el 

 

 

Figura 5. Panel superior: neumotacógrafo y ecuación de funcionamiento. Panel inferior: 

representación gráfica de onda de flu

Los ventiladores de última generación incorporan 

aporta al clínico las mediciones en forma de curvas de presión

tiempo, volumen corriente, ventilación minuto y estimación de fugas, entre 

otras, permitiendo descargar con posterioridad los datos almacenados 

durante su uso para su posterior análisis (42,53). La información aportada 

por este software

 

tiempo representa la modificación de la presión en la vía aérea 

medida en el circuito del respirador durante el ciclo respiratorio. La presión 

se representa en el eje de ordenadas y el tiempo en abscisas. Durante la 

se inspiratoria se alcanza la máxima presión, cuya morfología y valores 

pueden variar en función de la modalidad de ventilación.  En la fase 

espiratoria, el valor de presión disminuye y se aproxima a 0 o al valor de 

presión espiratoria positiva pautada (PEEP).  

En esta misma línea, la señal de volumen no es más que una integración de 

de flujo en el tiempo (Figura 5) (52). 

Figura 5. Panel superior: neumotacógrafo y ecuación de funcionamiento. Panel inferior: 

representación gráfica de onda de flujo y volumen-tiempo 

Los ventiladores de última generación incorporan software

aporta al clínico las mediciones en forma de curvas de presión

tiempo, volumen corriente, ventilación minuto y estimación de fugas, entre 

tiendo descargar con posterioridad los datos almacenados 

durante su uso para su posterior análisis (42,53). La información aportada 

software debería de ser un fiel reflejo de lo que ocurre en la vía 

13 

tiempo representa la modificación de la presión en la vía aérea 

durante el ciclo respiratorio. La presión 

se representa en el eje de ordenadas y el tiempo en abscisas. Durante la 

se inspiratoria se alcanza la máxima presión, cuya morfología y valores 

pueden variar en función de la modalidad de ventilación.  En la fase 

espiratoria, el valor de presión disminuye y se aproxima a 0 o al valor de 

de volumen no es más que una integración de 

 

Figura 5. Panel superior: neumotacógrafo y ecuación de funcionamiento. Panel inferior: 

software comercial que 

aporta al clínico las mediciones en forma de curvas de presión-tiempo, flujo-

tiempo, volumen corriente, ventilación minuto y estimación de fugas, entre 

tiendo descargar con posterioridad los datos almacenados 

durante su uso para su posterior análisis (42,53). La información aportada 

debería de ser un fiel reflejo de lo que ocurre en la vía 
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aérea del paciente y tener la capacidad de medir con precisión el volumen 

corriente, aún con niveles de fuga crecientes. Sin embargo, la evidencia 

disponible acerca de la fiabilidad de este software es escasa (35,54). 

Recientemente, Contal y cols. estudiaron la fiabilidad de la lectura de las 

fugas ofrecida por 7 ventiladores, encontrando una variabilidad importante 

entre ellos, con 4 ventiladores que infraestimaban de forma importante el 

valor de las fugas (55). 

1.4.4.2. Problemas asociados al uso de diferentes sistemas de 

tubuladuras e interfase 

Como se ha mencionado anteriormente, la mayoría de ventiladores 

utilizados en VMNI domiciliaria son susceptibles de ser conectados al 

paciente mediante diferentes sistemas de tubuladura (única o doble), de 

válvula espiratoria (neumática o fuga controlada) y de interfase (nasal, 

nasobucal, u otras). Todos estos factores pueden modificar la naturaleza de 

las gráficas básicas, pero también influye sobre ellas la posición del sensor 

de flujo o neumotacógrafo en relación al puerto espiratorio, factores que 

deben ser tenidos en cuenta por los fabricantes para generar una 

presentación correcta de las variables medidas (29, 35). 

- Gráfica de flujo-tiempo. La modalidad ventilatoria más utilizada en nuestro 

medio es la modalidad de presión. En este caso, la onda de flujo-tiempo, 

como variable dependiente, es la que proporciona mayor información acerca 

de las interacciones paciente-ventilador.  En caso de utilizar circuitos de 

doble rama no aparecen inconvenientes en la presentación de la onda de 

flujo-tiempo, ya que en los equipos acostumbran a utilizarse dos 

neumotacógrafos, uno para cada rama. La principal dificultad aparece 

cuando se emplean ventiladores de rama única, con sistemas espiratorios 

incorporados a la propia tubuladura o la interfase. Cuando se trata de una 

válvula neumática, la parte espiratoria de la curva de flujo refleja el volumen 

espirado únicamente cuando el neumotacógrafo está situado entre la 

mascarilla y el puerto espiratorio, pero no lo hace si el neumotacógrafo está 

situado en el ventilador, apareciendo en este caso amputada la rama 

espiratoria. Por otro lado, en caso de utilizar válvula de fuga, ya sea en la 
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mascarilla o interpuesta en el circuito, la parte espiratoria de la curva de flujo 

no refleja el volumen espirado, y el volumen o flujo espiratorio aparecen 

infraestimados. En los sistemas de tubuladura única y fuga intencional el 

flujo que circula a través del neumotacógrafo colocado en el interior del 

ventilador durante la inspiración (V tot [i]),es la suma del flujo que va al 

paciente (VCi) y el flujo que se escapa por la válvula (V fuga). Por el 

contrario, durante la fase espiratoria ocurre lo contrario: el flujo que llega al 

neumotacógrafo colocado en el ventilador (V tot [e]) es el monitorizado 

proveniente del paciente. A este flujo, en caso de intentar estimar el flujo 

espiratorio total o el volumen del paciente (VCe) habría que añadirle el que 

se ha escapado por la válvula de fuga y no se ha monitorizado directamente. 

Es decir,  

 - En inspiración V tot [i]= VCi + V fuga  

- En espiración V tot [e]=VCe – V fuga 

La conclusión es que en la onda nativa, sin corregir, el flujo inspiratorio, y por 

tanto el volumen, están sobreestimados, mientras que en espiración el flujo y 

el volumen están infraestimados (Figura 6, canal 2). 
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Figura 6. Onda nativa sin corregir en donde el flujo inspiratorio está sobreestimado y el flujo 

espiratorio infraestimado (canal 2), y corrección a partir de la estimación de fugas (canal 5). 

  

Por tanto, en los sistemas de tubuladura única y válvula de fuga intencional 

se dispone únicamente de un neumotacógrafo situado en el propio 

ventilador, de manera que en el trayecto del aire desde el neumotacógrafo al 

paciente y a la inversa se producen una serie de hechos fisiológicos que 

distorsionan la onda de flujo en su morfología nativa y obligan a emplear 

algoritmos para estimar el volumen de gas entregado al paciente (29,35). 

- Gráfica de presión-tiempo: La onda de presión-tiempo ofrece menos 

problemas técnicos que la de flujo. El principal problema que puede 

presentar en su estimación tanto en los sistemas de tubuladura única como 

doble es debido a la pérdida lineal de presión causada por la resistencia y 

compliance de la tubuladura empleada. Para aumentar la fiabilidad de esta 

medida algunos fabricantes han colocado un sensor proximal al paciente a 

fin de capturar la onda de presión a ese nivel y obtener así datos de mayor 

Presión 

Flujo total 

Flujo corregido 

por fugas 

Volumen 

total 

Volumen 
corregido por 

fugas 

Fugas 
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fiabilidad. Por último, una opción disponible en algunos ventiladores es la de 

realizar una prueba de cálculo de la pérdida de presión en función de la 

resistencia y compliance de la tubuladura empleada previamente a su uso 

en el paciente. 

- Gráfica de volumen-tiempo. El volumen corriente es una de las variables 

más importantes que se deben monitorizar en el paciente con VMNI. La 

onda de volumen se obtiene de la integración de la parte positiva de la onda 

de flujo, y el valor del volumen corriente en cada ciclo se corresponde con el 

valor máximo de la onda de volumen. La onda de volumen-tiempo, al ser 

una transformación matemática de la onda de flujo presenta los mismos 

inconvenientes que la mencionada gráfica.  

1.4.4.3. Cálculo de fugas. Diferencia entre fugas intencionales y no 

intencionales 

El volumen corriente y las fugas deberían de ser dos variables principales 

que se deberían monitorizar correctamente en el paciente con VMNI. En los 

sistemas de tubuladura única, como el ventilador monitoriza el total de gas 

liberado en cada ciclo respiratorio (mediante un neumotacógrafo colocado 

en su interior), debe distinguir cuál es la cantidad de gas entregada al 

paciente (volumen corriente), cuál es la cantidad que se escapa por el punto 

de fuga (fuga intencional), y finalmente cuál es la cantidad que se pierde 

eventualmente por mal ajuste de la mascarilla (fuga no intencional).  

Ello se especifica en la ecuación 1 

Vpn= Vpac+ Vve+ V acc 

donde Vpn es el gas liberado en su totalidad (volumen medido en el interior 

del ventilador por el neumotacógrafo), Vpac es el volumen corriente que le 

llega al paciente, Vve el que se escapa a través de la válvula espiratoria, y 

Vacc es el volumen de la fuga accidental aleatoria.  

- Fugas intencionales. El primer paso para optimizar un software de lectura 

sería la corrección del flujo en función de las fugas por la válvula. 

Técnicamente, se puede realizar de dos formas, la primera mediante un test 
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de fugas, con la oclusión manual de la interfase conectada al ventilador, que 

realiza un incremento gradual de la presión calculando la fuga por la 

interfase para cada punto de presión. La segunda manera de corregir el flujo 

por las fugas de la válvula es  mediante la introducción manual en el 

software del tipo de interfase a utilizar, y de los datos de fuga que le 

corresponden. Como es lógico el valor de fuga intencional es diferente si 

utilizamos una interfase nasobucal, nasal o una mascarilla facial, y conocer 

ese valor es importante no solo para discriminar la fuga intencional de la no 

intencional, sino también para la estimación del volumen corriente. La 

correlación entre el valor de presión y el flujo que se escapa por la válvula 

está disponible para cada interfase en la información proporcionada por los 

fabricantes (39), y esta correlación es transformable en una expresión 

matemática.  

- Fugas no intencionales. El segundo paso de optimización sería la 

discriminación de la fuga accidental, de manera que si se conoce la fuga 

propia de la válvula la ecuación pasa a ser: 

Vpn= Vpac+ V acc 

 

En esta ecuación con dos incógnitas aprovechamos que el flujo del paciente 

en el punto del paso de inspiración a espiración es cero para concluir que en 

este punto todo el flujo que circula por el neumotacógrafo corresponde flujo 

de fugas (Figura 7). A partir de ese valor se extrapola la fuga inspiratoria 

suponiendo que la fuga sigue un modelo lineal. El principal problema de este 

modelo de cálculo de fugas puede aparecer cuando las fugas son 

proporcionalmente más importantes en una de las dos fases (fugas no 

lineales). 
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Vpn= Vpac+ Vve+ V acc 

Figura 7. Transición  inspiración/espiración. En los puntos A y B, el flujo del paciente será 0, por 

tanto, una de las dos variables de la ecuación será 0, y el valor absoluto en esos puntos 

corresponderá al flujo de fugas. 

 

A la vista de la complejidad expuesta en la monitorización de la VMNI y las 

múltiples fuentes potenciales de interferencia parece necesario el desarrollo y 

homogeneización de criterios a la hora de presentar la monitorización de la 

mecánica pulmonar conseguida por VMNI, para su interpretación clínica. 

 

El presente trabajo pretende analizar los factores de variabilidad ligados a los 

fenómenos físicos que ocurren durante la VMNI y que pueden constituir fuentes 

potenciales de error en la monitorización de la misma.  
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B 
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2. Justificación genérica del proyecto 

En los últimos años, la VMNI ha adquirido un importante protagonismo tanto en el 

ámbito del paciente con insuficiencia respiratoria aguda como en la vertiente 

domiciliaria para tratar al  paciente con insuficiencia respiratoria crónica. Desde el 

punto de vista tecnológico, la aparición de nuevos modelos de ventiladores ha ido 

acompañada del desarrollo de herramientas de monitorización que proporcionan 

información de gran utilidad clínica para facilitar la adaptación del ventilador al 

paciente. Esta información puede proporcionarse en tiempo real, o con 

posterioridad, mediante el almacenamiento de las señales en la memoria interna de 

los ventiladores. La evidencia acerca de la fiabilidad de los datos aportados por el 

software de los ventiladores, sin embargo, es escasa. Todos estos sistemas de 

información deberían ser contrastados en su fiabilidad antes de su uso en la 

práctica clínica diaria. Tanto el modo ventilatorio como la interfase, el tipo de 

tubuladura o las características de la válvula espiratoria utilizada, incluso el 

predominio de las fugas durante una fase u otra del ciclo ventilatorio, pueden 

afectar a la morfología de las gráficas, lo que consecuentemente afecta al cálculo 

de parámetros importantes como el volumen corriente o las fugas.  

El presente proyecto se centra en el análisis de las consecuencias de los 

acontecimientos relacionados con las fugas sobre la fiabilidad de los algoritmos 

matemáticos que utilizan los ventiladores comercializados.  Para ello se ha 

analizado el comportamiento de diferentes modelos de ventiladores usados 

regularmente en la práctica asistencial, en presencia de fugas, tanto lineales como 

no lineales, en un entorno de simulación de laboratorio, y se han comparado los 

datos obtenidos a partir del software de estos ventiladores con los que se obtienen 

por medio de un sistema externo de adquisición de señales. Asimismo, e 

íntimamente relacionado con la monitorización, se ha evaluado el efecto de estas 

fugas no lineales sobre el funcionamiento y fiabilidad de una modalidad ventilatoria 

reciente,  la presión soporte con volumen asegurado. 
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3. Hipótesis de trabajo  

La existencia de fugas, tanto de carácter lineal (continuo) como no lineal (aleatorio), 

interfiere en la fiabilidad de la estimación del VC por el software de los ventiladores 

comercializados de uso clínico habitual. Como consecuencia, en la modalidad 

presión soporte con volumen asegurado puede verse comprometida la capacidad 

de dichos dispositivos para garantizar un VC mínimo programado. 
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4. Objetivos 

 

1. Evaluar la fiabilidad de la estimación del VC por el software de ventiladores 

comerciales de uso asistencial frecuente, en diferentes condiciones de mecánica 

pulmonar, presión de soporte y nivel de fuga creciente continua y en un modelo de 

simulación en laboratorio. 

 

2. Evaluar la fiabilidad de la estimación del VC y fugas por el software de 

ventiladores comerciales en un estudio experimental con introducción de fugas no 

lineales durante las diferentes fases del ciclo (inspiración y espiración), 

comparándolo con un algoritmo de desarrollo propio que tenga en cuenta la 

posibilidad de la existencia de dichas fugas.  

 

3.  Determinar la influencia de las fugas aleatorias o no lineales, tanto inspiratorias 

como espiratorias, en el funcionamiento de los modos duales de presión soporte 

con volumen asegurado inter-respiración (presión soporte variable), mediante la 

evaluación de los cambios en el volumen asegurado entregado y en la modificación 

de la presión de soporte, en ventiladores comerciales de uso clínico habitual.  
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5. Material y métodos 

5.1. Diseño de los estudios  

Los estudios se llevaron a cabo en condiciones de simulación en el entorno del 

Laboratorio de ventilación mecánica del Servicio de Neumología de la Corporació 

Sanitària Parc Taulí. Se emplearon los siguientes dispositivos:  

- Simulador. Se utilizó en el primer y segundo estudios un simulador de ventilación 

modelo SB2000® (Ingmar Medical, Pittsburgh, Pennsylvania) mientras que en el 

tercer estudio se empleó un modelo de simulador  Hans Rudolph 1101 Series® 

(Hans Rudolph Inc., Shawnee, Kansas).  

 

- Sistema externo de adquisición de señales. Se usó un polígrafo de señales 

Powerlab 16Sp® (ADInstruments, Sydney, Australia). La frecuencia de adquisición 

de señal empleada fue de 200 Hz. Para el análisis de la señal obtenida se empleó 

el software Chart® (ADInstruments, Sydney, Australia). 

 

- Sensores. Para la determinación del volumen corriente y las fugas se emplearon 

dos neumotacógrafos modelo S300® con un espacio muerto instrumental de 70mLy 

resistencia de 0.0018 cmH2O/L/s (ADInstruments, Sydney, Australia). La presión se 

monitorizó mediante transductores de presión modelo 1050® (ADInstruments, 

Sydney, Australia). 

 

- Sistema de tubuladura y conexión de los ventiladores al simulador. Para evitar la 

influencia de posibles fugas no monitorizadas por mal ajuste de los dispositivos no 

se utilizaron interfases comerciales (máscaras nasales o faciales) y el ventilador se 

conectó directamente con el simulador mediante una tubuladura estándar de 2 

metros.  
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5.1.1. Particularidades del diseño en el primer estudio 

La simulación de fuga creciente continua se llevó a cabo mediante una 

válvula unidireccional con apertura variable conectada mediante una pieza 

en T en el extremo distal de la tubuladura (entre el ventilador y el simulador) 

a fin de simular diferentes niveles de fuga continua variable. Se colocó un 

segundo neumotacógrafo al final de la válvula de fuga continua para medir el 

flujo y volumen de fuga. La presión se monitorizó mediante un transductor de 

presión colocado a la entrada del simulador. El diseño se esquematiza en la 

Figura 8. 

 

 

 

Figura 8. Esquema de trabajo en el primer estudio 

 

 

 



5.1.2. Particularidades del diseño en el segundo estudio

El diseño se esquematiza en la siguiente figura (

 

Figura9. Esquema de funcionamiento en e

 

5.1.2.1. Niveles de fuga empleados

Una fuga continua mediante un conector con un orificio lateral 

simulando la fuga intencional por la interfase, colocada en el extremo 

distal de la tubuladura. El nivel de fuga de este conector equivale

una máscara nasal comercial. Una fuga adicional generada por una 

válvula solenoide fabricada para los propósitos del estudio (PanLab 

S.L., Barcelona), conectada mediante una pieza en T entre la fuga 

continua y el simulador

un nivel de fuga adicional (equivalente a la “no intencional”) dur

inspiración o 

controló la apertura y cierre de dicha válvula solenoide fue 

 

5.1.2. Particularidades del diseño en el segundo estudio

eño se esquematiza en la siguiente figura (Figura 9). 

Figura9. Esquema de funcionamiento en el segundo estudio  

5.1.2.1. Niveles de fuga empleados  

Una fuga continua mediante un conector con un orificio lateral 

simulando la fuga intencional por la interfase, colocada en el extremo 

distal de la tubuladura. El nivel de fuga de este conector equivale

una máscara nasal comercial. Una fuga adicional generada por una 

válvula solenoide fabricada para los propósitos del estudio (PanLab 

S.L., Barcelona), conectada mediante una pieza en T entre la fuga 

continua y el simulador. La apertura y cierre de dicha válvula generó 

un nivel de fuga adicional (equivalente a la “no intencional”) dur

inspiración o durante la espiración. El criterio mediante el cual se 

controló la apertura y cierre de dicha válvula solenoide fue 
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5.1.2. Particularidades del diseño en el segundo estudio  

 

 

Una fuga continua mediante un conector con un orificio lateral 

simulando la fuga intencional por la interfase, colocada en el extremo 

distal de la tubuladura. El nivel de fuga de este conector equivale al de 

una máscara nasal comercial. Una fuga adicional generada por una 

válvula solenoide fabricada para los propósitos del estudio (PanLab 

S.L., Barcelona), conectada mediante una pieza en T entre la fuga 

icha válvula generó 

un nivel de fuga adicional (equivalente a la “no intencional”) durante la 

mediante el cual se 

controló la apertura y cierre de dicha válvula solenoide fue en función 
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de la presión monitorizada mediante un transductor de presión en la 

salida del ventilador (Figura 10). 

 

 

Figura 10. Gráfico correspondiente a la apertura y cierre de válvula siguiendo el 

algoritmo para apertura de la válvula solenoide en inspiración 

 

Así, la señal de presión generada por el transductor de presión actuó 

como un trigger para la apertura o cierre de la válvula solenoide a 

partir de un cierto valor prefijado, tanto para la inspiración como para 

la espiración. La apertura y cierre mecánicos se efectuaron mediante 

un cambio de voltaje (- 2 V, sobre un voltaje basal de 2 V) en la 

tensión eléctrica que recibía la válvula solenoide (Figura 11). 
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Figura 11. Programación de voltaje de apertura y cierre de válvula solenoide 

 

5.1.2.2. Metodología propia para estimación de volumen corriente 

y fuga en presencia de fugas aleatorias 

- Dispositivo de captura y características técnicas. Se utilizó un 

neumotacógrafo desechable (CO2/Flow sensor®, Philips Respironics, 

Murrysville, Pennsylvania, EEUU) para monitorizar flujo y presión de 

forma continua. El neumotacógrafo se situó en el extremo distal de la 

tubuladura de 2 metros  e inmediatamente antes de la fuga 

intencional (“BC pneumotachograph” en la figura 9 de diseño global 

del estudio). Dicho neumotacógrafo se conectó a un monitor 

comercial tipo NM3® (Philips Respironics). El método de trasmisión de 

datos en tiempo real consistió en la conexión física del monitor NM3 a 

un dispositivo conversor serie a Ethernet multipuerto (Lantronix®, 

Irvine, California, EEUU) mediante un cable cruzado tipo “null 

modem”. La resolución y frecuencia de adquisición de señal fue de 

200 Hz. 

Los parámetros monitorizados de forma continua (gráficas de flujo-

tiempo y presión-tiempo) se transfirieron en tiempo real a la 

plataforma (software, ver más adelante), mediante el protocolo de 

comunicación proporcionado por la empresa Philips Respironics (56). 
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- Software de cálculo y análisis. En primer lugar, se efectuó una 

corrección por la fuga intencional al inicio de la evaluación del 

software externo, aumentando de forma progresiva la presión (con 

valores crecientes de 4 a 20 cm H2O) y ocluyendo al mismo tiempo el 

extremo distal de la tubuladura. Al estar el sistema ocluido, el único 

punto de fuga era el de la válvula espiratoria, de manera que se 

conocía la relación instantánea entre la presión y el flujo de fugas 

continuo (curva presión-flujo de fuga). Se procedió a la 

automatización del test y a su aproximación a una ecuación de 

segundo grado. El test de fugas se consideró válido cuando el 

coeficiente de regresión R2 fue >0.99. Finalmente, se procedió a la 

corrección de las gráficas nativas mediante sustracción de la fuga 

intencional (Figuras 12 y 13). 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 12. Automatización del test de fugas, con presentación en la pantalla de la 

ecuación y de los valores de ajuste (R2) 

 



Figura 13. Introducción de la interfase en el programa. Cada modelo va asociado a 

su ecuación particular presión /fugas 

 

En segundo lugar, se procedió a la corrección por fugas no 

intencionales, median

inspiración-
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el dispositivo en gráficas con puntos máximos y mínimos 

identificables.  Ello

de transición entre ambas fases del ciclo (Fig

 

 

 

 

 

Figuras 14 (izquierda) y 1

nativas de flujo (figura 14,

máximos y mínimos identificables mediante la iteración 3

Las fugas no intencionales (en este caso las fugas a través de la 

válvula solenoide) se estimaron teniendo en cuenta los siguientes 

factores: Se partió de un sistema matemáti

una sola ecuación (se

 

. Introducción de la interfase en el programa. Cada modelo va asociado a 

su ecuación particular presión /fugas  

En segundo lugar, se procedió a la corrección por fugas no 

intencionales, mediante determinación previa de las transiciones 

-espiración a través de la transformación matemática a 

través de iteraciones (wavelets) de las ondas nativas capturadas por 

el dispositivo en gráficas con puntos máximos y mínimos 

identificables.  Ello permitió determinar de forma continua los puntos 

de transición entre ambas fases del ciclo (Figuras 1

(izquierda) y 15 (derecha). Transformación matemática de las o

nativas de flujo (figura 14, en rojo) y presión (figura 15, en azul)  en gráfica de 

máximos y mínimos identificables mediante la iteración 3. 

Las fugas no intencionales (en este caso las fugas a través de la 

solenoide) se estimaron teniendo en cuenta los siguientes 

factores: Se partió de un sistema matemático de dos incógnitas en 

una sola ecuación (se conoce el total de gas, pero no su distribución 
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la transformación matemática a 

) de las ondas nativas capturadas por 

el dispositivo en gráficas con puntos máximos y mínimos 

permitió determinar de forma continua los puntos 

14 y 15). 

(derecha). Transformación matemática de las ondas 
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Las fugas no intencionales (en este caso las fugas a través de la 

solenoide) se estimaron teniendo en cuenta los siguientes 

co de dos incógnitas en 

conoce el total de gas, pero no su distribución 
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entre VC del paciente y volumen o flujo de fugas). En dicho sistema 

existen dos puntos en los cuales el flujo del paciente es conocido 

(valor 0), que corresponden a las transiciones inspiración–espiración 

y viceversa, puntos estables donde la fuga no intencional es 

conocida. Por tanto, en dichos puntos, todo el flujo monitorizado a 

través del neumotacógrafo corresponde en su totalidad a flujo de 

fugas. Se tomó como valor de referencia la transición espiración-

inspiración, por considerar ese punto mucho más estable que la 

transición inspiración-espiración, de pendiente mucho más 

pronunciada y en la que pequeños errores en la determinación del 

punto podrían provocar potenciales desviaciones de cálculo. Como 

única concesión, se asumió que la fuga durante la fase espiratoria era 

constante y se determinó que el área bajo la curva delimitada por el 

nivel constante de fugas correspondía al volumen corriente espiratorio 

del paciente. Partiendo de este valor en cada ciclo se comparó de 

forma retrógrada dicha área bajo la curva espiratoria con su 

correspondiente área bajo la curva inspiratoria. Así, si el área 

inspiratoria era mayor que el volumen corriente espiratorio, la 

diferencia entre las dos áreas se consideró fuga durante la fase 

inspiratoria, y, a la inversa, cuando el área de la curva espiratoria era 

mayor que la de la curva inspiratoria, la diferencia entre ambas se 

consideró fuga durante la fase espiratoria (Figura 16). 

 

Figura 16. Determinación de volumen corriente espiratorio (que correspondería a la 

suma de las áreas A + C + D) a valor de flujo de fugas n  

C 

A 

B 

D 

x 

n 
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Teniendo en cuenta que VCe = Vpn (A) + Vfuga (C+D) 

donde VCe es el volumen corriente espirado del paciente, Vpn es el 

flujo medido durante la fase espiratoria o flujo monitorizado por el 

neumotacógrafo en el ventilador y Vfuga es la fuga durante la 

espiración.  

El área A se corresponde al flujo que llega durante la fase espiratoria 

al ventilador y que es captado y medido por el neumotacógrafo del 

ventilador, el área C se corresponde con el flujo (y por tanto, volumen) 

de fuga (de magnitud n) durante la espiración en la primera fase del 

ciclo espiratorio (espiración temprana). A partir de un cierto punto 

(marcado con una x), el sentido del flujo de gas se invierte para 

mantener la presión en el circuito. A partir de este punto, el área D es 

la continuación de la espiración del paciente cuyo flujo se escapa por 

la válvula, mientras que el área B corresponde al flujo anterógrado del 

ventilador durante el final de la espiración, que es necesario para 

mantener la presión positiva espiratoria en el circuito.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 5.1.3. Particularidades del diseño en el tercer estudio

El diseño global fue muy similar al del segundo estudio, con la presencia de 

dos niveles de fuga, uno continuo, simulado por una válvula de fuga continua 

comercial (Swivel

situada distal al ventilador. Este puerto d

experimento simulando una fuga intencional continua de forma similar a la 

empleada en la práctica clínica en VMNI con tubuladura única. Para simular 

las fugas no intencionales durante la fase inspiratoria se empleó una vál

con una resistencia umbral de 7.

Respironics) conectada a una pieza en T, colocada distalmente a la fuga 

continua. 

En el modelo de simulación de fuga durante la fase espiratoria  se empleó 

una válvula activa o neumática

cierre controlados mecánicamente mediante un tubo conectado al ext

proximal de la tubuladura 

 

 Figura 17. Modelo de simulación de fugas durante la fase inspiratoria

 

 

5.1.3. Particularidades del diseño en el tercer estudio  

l fue muy similar al del segundo estudio, con la presencia de 

dos niveles de fuga, uno continuo, simulado por una válvula de fuga continua 

comercial (Swivel®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania

situada distal al ventilador. Este puerto de fuga se mantuvo durante todo el 

experimento simulando una fuga intencional continua de forma similar a la 

empleada en la práctica clínica en VMNI con tubuladura única. Para simular 

las fugas no intencionales durante la fase inspiratoria se empleó una vál

con una resistencia umbral de 7.5 cm H2O (Whisperflow

Respironics) conectada a una pieza en T, colocada distalmente a la fuga 

En el modelo de simulación de fuga durante la fase espiratoria  se empleó 

una válvula activa o neumática acoplada a la pieza en T con su apertura y 

cierre controlados mecánicamente mediante un tubo conectado al ext

proximal de la tubuladura (Figura 17  y Figura 18). 

 

Figura 17. Modelo de simulación de fugas durante la fase inspiratoria 
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l fue muy similar al del segundo estudio, con la presencia de 

dos niveles de fuga, uno continuo, simulado por una válvula de fuga continua 

, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, EEUU) 

e fuga se mantuvo durante todo el 

experimento simulando una fuga intencional continua de forma similar a la 

empleada en la práctica clínica en VMNI con tubuladura única. Para simular 

las fugas no intencionales durante la fase inspiratoria se empleó una válvula  

O (Whisperflow®, Philips 

Respironics) conectada a una pieza en T, colocada distalmente a la fuga 

En el modelo de simulación de fuga durante la fase espiratoria  se empleó 

acoplada a la pieza en T con su apertura y 

cierre controlados mecánicamente mediante un tubo conectado al extremo 

 



 

Figura 18. Modelo de simulación de fugas durante la fase espiratoria

 

 

5.2. Calibración 

Antes de cada sesión tanto el neumotacógrafo 1 como el 2 y el transductor de

presión  fueron  calibrados siguiendo las instrucciones del fabricante mediante la 

utilización de una jeringa de 3 litros y una columna de 

 

Figura 19: ejemplo de calibración de presión mediante el método de 2 puntos

 

 

 

Modelo de simulación de fugas durante la fase espiratoria 

Antes de cada sesión tanto el neumotacógrafo 1 como el 2 y el transductor de

calibrados siguiendo las instrucciones del fabricante mediante la 

jeringa de 3 litros y una columna de agua (Figura 19).

 

Figura 19: ejemplo de calibración de presión mediante el método de 2 puntos 
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Antes de cada sesión tanto el neumotacógrafo 1 como el 2 y el transductor de 

calibrados siguiendo las instrucciones del fabricante mediante la 

agua (Figura 19). 
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5.3. Parámetros utilizados y protocolo de recogida de datos 

5.3.1. Primer estudio 

5.3.1.1. Niveles de fuga 

Se utilizaron cuatro niveles de apertura de la válvula correspondientes 

a 4 niveles de fuga continua: 35,45, 55 y 65 L/min a presión continua 

(CPAP) de 20 cm H2O monitorizada mediante el neumotacógrafo 2. 

Se emplearon estos niveles de fuga porque son los valores aportados 

por los fabricantes como flujo de fuga estimada para las interfases 

que se usan en la práctica clínica. Así, una fuga de 35 L/min con una 

presión de 20 cmH20 correspondía a la fuga de una mascarilla nasal 

pequeña y una fuga de 60L/min a esa misma presión a la fuga de una 

mascarilla nasobucal. 

 

5.3.1.2. Parámetros programados en el simulador 

Se reprodujeron  3 condiciones diferentes de mecánica pulmonar:  

- Patrón respiratorio normal con una compliance de 60 mL/cm H2O y 

resistencia de 7.5 cm H2O/L/s. 

- Patrón respiratorio obstructivo con una compliance de 60 mL/cm 

H2O y resistencia de 25 cm H2O/L/s. 

- Patrón respiratorio restrictivo con una compliance de 30 mL/cm H2O 

y resistencia de 7.5 cm H2O/L/s. 

Además, se programó una frecuencia respiratoria de 10 respiraciones 

por minuto con un esfuerzo correspondiente a una presión de -10 cm 

H2O. 

 

5.3.1.3. Niveles de presión soporte  

Para cada nivel de fuga y para cada patrón respiratorio se 

programaron tres  niveles de presión soporte: 5 cm de H2O (IPAP / 

EPAP presión inspiratoria de 10 cm H2O y presión espiratoria de 5 cm 

H2O), 10 cm de H2O (presión inspiratoria 15 cm H2O y presión 

espiratoria de 5 cm H2O), y 15 cm de H2O (presión inspiratoria 20 cm 

H2O y presión espiratoria de 5 cm H2O). 
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5.3.1.4. Comparación y lectura de registros ciclo a ciclo 

Para cada condición (cada nivel de fuga, nivel de presión soporte y 

patrón ventilatorio) se realizó un registro de 3 minutos comparándose 

ciclo a ciclo sólo los últimos 10 ciclos del último minuto de registro con 

el fin de evitar un período de inestabilidad del sistema debida a las 

modificaciones de parámetros. Los valores de volumen corriente de 

las 10 últimas respiraciones registradas por el software de los 

ventiladores fueron comparadas ciclo a ciclo con el obtenido mediante 

el neumotacógrafo externo (para ello se tomaron los valores máximos 

de volumen de la curva volumen-tiempo, y en los ventiladores que no 

aportan la curva se tomaron los valores de volumen corriente 

aportados por el software para cada ciclo). 

 

5.3.2. Segundo estudio 

5.3.2.1. Niveles de fuga 

En este estudio además de la fuga basal intencional se emplearon 

dos niveles de fuga aleatoria calibrada, simulados por dos niveles de 

resistencia colocados distalmente a la válvula solenoide: un nivel de 

fuga baja (adicional 1) y un nivel de fuga alta (adicional 2). Las 

ecuaciones que definieron cada nivel de fuga fueron las siguientes: 

-  Fuga basal (intencional) = − 0.0443p2  + 2.3943p +  7.659 

- Fuga basal + Fuga adicional 1 (no intencional) = − 0.0737p2  + 

3.9472p +  12.225 

- Fuga basal + Fuga adicional 2 (no intencional) = − 0.1107p2  + 

5.7015p +  16179 

 

  donde “p” equivale a la presión en la tubuladura 
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5.3.2.2. Parámetros programados en el simulador 

Se utilizó un patrón de mecánica pulmonar normal con una 

compliance de 60 mL/cm H2O y resistencia de 7.5 cm H2O/L/s. Se 

programó una frecuencia respiratoria de 15 respiraciones por minuto 

con un esfuerzo de -10 cm H2O.  

 

5.3.2.3. Niveles de presión soporte  

Para cada nivel de fuga (basal, basal + adicional 1, y basal +adicional 

2), se estudiaron dos niveles de presión soporte programados en el 

ventilador, 10 cm de H2O (correspondientes a una presión inspiratoria 

de 15 cm de H2O y una presión espiratoria de 5 cm de H2O), y 15 cm 

de H2O (correspondientes a una presión inspiratoria de 20 cm de H2O 

y una presión espiratoria de 5 cm de H2O). 

5.3.2.4. Comparación y lectura de registros ciclo a ciclo 

Para cada condición (periodo de fuga inspiratoria o espiratoria y 

dentro de cada uno de estos, nivel de fuga y nivel de presión soporte), 

se realizó un registro de 2 minutos. Al principio de cada registro, la 

válvula solenoide se mantuvo cerrada para determinar las diferencias 

en el volumen corriente basal y la estimación de las fugas entre el 

software de los ventiladores comerciales y las estimaciones externas. 

En la segunda parte del registro de 2 minutos la válvula solenoide se 

abrió para reproducir la fuga en la fase deseada, inspiración o 

espiración. Se analizaron los valores de fuga y de volumen corriente 

de los últimos cinco ciclos de cada registro y se compararon los 

valores estimados por el software de los ventiladores con los 

obtenidos mediante el sistema externo. 
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5.3.3. Tercer estudio 

5.3.3.1. Niveles y períodos de fuga 

En este estudio, además de la fuga basal continua (correspondiente a 

la de la válvula Swivel®), se utilizaron dos niveles más de fuga 

adicional calibrada en fase inspiratoria, un nivel de fuga baja 

(adicional 1) y un nivel de fuga alta (adicional 2), simuladas mediante 

dos resistencias colocadas distalmente a la válvula umbral. El modelo 

de fuga espiratoria empleó únicamente un nivel de fuga.  

  

5.3.3.2. Parámetros programados en el simulador 

Puesto que la modalidad de presión soporte con volumen asegurado 

se emplea con mayor frecuencia en pacientes restrictivos se utilizó 

también un patrón de mecánica pulmonar restrictivo con una 

compliance de 25 mL/cm H2O y resistencia de 7.5 cm H2O/L/s. Se 

programó asimismo una frecuencia respiratoria de 15 respiraciones 

por minuto con un esfuerzo de -10 cm H2O. 

 

5.3.3.3. Volumen asegurado y límites de nivel de presión  

Se programó para cada ventilador un volumen asegurado de 550 ml o 

equivalente en volumen minuto (en Stellar 150®), y unos niveles de 

presión inspiratoria máxima de 40 cm de H2O y de presión inspiratoria 

mínima de 8 cm de H2O. El nivel de presión espiratoria se fijó en 5 cm 

de H2O. 

  

5.3.3.4. Lectura de registros 

En este estudio se tomó para cada condición un registro inicial de 10 

minutos solo con la fuga basal intencional de la válvula Swivel®, con el 

objetivo de alcanzar estabilidad en el volumen corriente asegurado. 

Tras este período inicial de 10 minutos  se registraron otros 10 

minutos para cada condición (fuga en fase inspiratoria baja y alta, y 

fuga en fase espiratoria). Se analizaron los 4 últimos ciclos de registro 

del período inicial de 10 minutos (periodo sólo con la fuga basal de la 
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válvula Swivel®), se señaló el primer ciclo sin autotrigger tras la 

apertura de la válvula (para asegurarse que no se trataba de una falta 

de compensación de fugas), y se analizaron de este segundo periodo 

los 5 últimos ciclos de cada periodo de 30 segundos (hasta el minuto 

2), y de cada periodo de 1 minuto (hasta el minuto 5) (Figura 20). 

 

 

Figura 20. Esquema de procedimiento de lectura en el tercer estudio 

 

En todos los estudios se programó un rise time o tiempo de 

presurización intermedio (150-200 ms), un criterio de ciclado del 30% 

del pico flujo. El trigger inspiratorio se fijó en todos los ventiladores en 

el nivel de sensibilidad más bajo para evitar autotrigger. Se 

desactivaron las opciones de tiempo inspiratorio máximo y mínimo. 

 

5.4. Ventiladores analizados 

Primer estudio 

- Vivo 50®, Breas Medical/GE Healthcare, Mölnycke, Sweden, firmware 1.3, built-in-

software Vivo 50-PC 2.0. 

- Puritan Bennet 560® (PB560), Covidien, Mansfield, Massachusetts, built-in 

software Respiratory Insight 2.1. 

Primeros ciclos sin 
autotrigger tras 

Últimos 5 
ciclos de 
referencia  

Fuga  

Sin fugas  Con fugas  
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- Trilogy 100®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, built-in software 

Direct View. 

-  Stellar 100®, ResMed, North Ryde, Australia ,built-in software ResScan 3.14. 

-  Vivo 50®, Breas-General Electric, Mölnycke, Sweden, firmware 2.0. 

 

Segundo estudio 

- Puritan Bennet 560® (PB560), Covidien, Mansfield, Massachusetts, built-in 

software Respiratory Insight 2.1. 

- Trilogy 100®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, built-in software 

Direct View. 

-  Stellar 100®, ResMed, North Ryde, Australia, built-in software ResScan 3.14. 

-  Vivo 50®, Breas-General Electric, Mölnycke, Sweden, firmware 2.0. 

- Software independiente: BetterCare® S.L,  Sabadell, Spain.  

 

Tercer estudio 

-  Vivo 50®, Breas Medical/GE Healthcare, Mölnycke, Sweden, firmware 2.0.  

-  Puritan Bennet 560® (PB560), Covidien, Mansfield, Massachusetts, EEUU.  

-  Trilogy 100®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, EEUU. 

-  Stellar 150®, ResMed, North Ryde, Australia. 

-  Carina®, Dräger, Lübeck, Germany. 

-  V60®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, EEUU. 

 

5.5. Obtención de medidas y conversión a condiciones BTPS  

Para estandarizar el análisis del VC, el valor del mismo obtenido desde el 

neumotacógrafo fue convertido de condición ATPS (ambient temperature and 

pressure saturated with water vapor, temperatura ambiente y presión saturada con 

vapor de agua) a condición BTPS (body temperature and pressure saturated with 

water vapor, temperatura corporal y presión saturada con vapor de agua) aplicando 

la siguiente fórmula:  
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VC (BTPS) = VC (ATPS) x (presión barométrica −presión de vapor de agua/presión 

barométrica – 47) x 310/(273 + temperatura en Cº). 

Donde 47 es la presión de vapor de agua a 37ºC, 273 es la temperatura en la 

escala Kelvin correspondiente a 0º en la escala de grados centígrados, y 310 es el 

valor en grados Kelvin a temperatura corporal.  La temperatura ambiente en este 

estudio fue de 20º y la presión de vapor de agua a esa temperatura es de 17,5 

mmHg. Sustituyendo los valores la conversión de ATPS a BTPS el volumen 

corriente se incrementa un 10,2%. 

 

5.6. Análisis estadístico 

Para el análisis estadístico se utilizó la versión 19 de SPSS para Windows (SPSS 

Inc., Chicago, Illinois, USA).  

 

Primer y segundo estudios 

Los valores de VC y las fugas se expresaron como media ±  desviación estándar 

(SD). Las diferencias entre los valores de fuga estimados y los medidos se 

expresaron en valores absolutos en L/min y las diferencias entre los valores de VC 

estimados por cada uno de los software estudiados y el sistema externo se 

expresaron en valores absolutos en mL y como porcentaje del VC medido mediante 

el sistema externo (el cual era considerado como la referencia) con la siguiente 

fórmula: 

(VC ventilador – VC del neumotacógrafo) x 100/VC neumotacógrafo 

La fiabilidad de las medidas estimadas por cada software fueron evaluadas 

mediante el coeficiente de correlación intraclase (CCI) para medidas individuales,  

tanto para valores basales como para los diferentes niveles de fuga. Los valores de 

VC medidos mediante el sistema externo en las diferentes condiciones basales y 

de fuga fueron comparados mediante la prueba t de Student para muestras 

apareadas. 
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Tercer estudio 

Los valores cuantitativos para cada condición experimental se expresaron como 

medias ± desviaciones estándar. Para comparar el comportamiento  de los 

ventiladores en las diferentes etapas del protocolo se empleó el modelo lineal 

general para medidas repetidas. Cuando la esfericidad del modelo no podía ser 

asumida (test de Mauchly<0.05) la significancia estadística del modelo era 

evaluada mediante la corrección de Greenhouse-Geiser. Las diferencias inter-

sujeto entre los ventiladores se evaluaron mediante análisis post hoc de Bonferroni. 

Los resultados estadísticamente significativos se establecieron para valores de la 

p<0.05. 
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6. Resultados 

6.1. Primer estudio 

Se compararon un total de 1800 pares de ciclos. Todos los ventiladores 

infraestimaron el VC, entre − 21.7  ± 9.5 mL  y − 83.5 ±25.3 mL  lo que corresponde 

entre − 3.6 ± 1.5% y − 14.7 ± 3.25%  del VC medido mediante sistema externo. En 

todos los ventiladores menos en uno (M-Vivo 50®, que efectuaba una corrección 

por la pérdida de presión en función de la resistencia de la tubuladura), se observó 

una relación directa entre el nivel de fuga y la infraestimación del VC, tanto en 

valores absolutos (mL) como en porcentaje con respecto al medido externamente. 

Para la menor fuga (35 L/min a presión de 20 cm H2O) se observaron diferencias 

significativas entre los valores aportados por los diferentes ventiladores. El Stellar 

100® fue el ventilador con la menor desviación en la monitorización del VC, con una 

media de infraestimación de 5.6 ± 45.3 mL, correspondiente a 0.23 ±  8.23% de los 

valores de VC medidos mediante sistema externo. De forma contraria, el Vivo 50® 

infraestimó el VC en 66.19 ± 13.86 mL, lo que se corresponde con un 11.51 ± 

1.81%. El incremento en el nivel de fuga tuvo una mayor influencia en el Stellar 

100®, el cual mostró una infraestimación de – 23.65 ± 2.26 mL, que corresponde a 

una desviación de -5.56 ± 0.36% en relación al VC medido externamente para cada 

incremento de fuga de 10L/min (con CPAP a 20 cm H2O). En el caso del Vivo 50® 

firmware 2.0 fue el ventilador con una menor influencia del incremento de la fuga en 

la estimación del VC, que mostró una sobreestimación de 1.65 ± 0.44 mL, 0.3 ± 

0.06% del de referencia para cada incremento en 10L/min. 

En el análisis de regresión lineal multivariante el ventilador con el algoritmo de 

corrección presentó una influencia (tanto de fugas como de patrón) inferior al 1% 

(0.3%) para cada incremento de fugas y cambio de patrón mientras que en los 

otros 4 ventiladores la infraestimación fue de entre −2.26 hasta −5.56% para cada 

10 L/min de incremento de fugas (p <0.001).  
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6.2. Segundo estudio 

Se compararon los valores de fuga y VC de  300 pares de ciclos. En condiciones 

basales la desviación media en los valores de VC medidos externamente no 

excedieron el 10% en ninguno de los ventiladores (con un valor de coeficiente de 

correlación intraclase >0.975). 

En el modelo con exceso de fuga no intencional inspiratoria el VC fue 

sobreestimado por los cuatro ventiladores comerciales (sin diferencias significativas 

entre ellos) con valores absolutos entre 137 (correspondiente al +18.27 ± 7.05%) y 

264 mL (correspondiente a un porcentaje de +35.92 ± 17.7%). La menor desviación 

se obtuvo con el software de diseño propio (BetterCare®), que en situación basal 

presentó una diferencia de 23 ± 20 ml, correspondiente a un porcentaje de + 3.06 ± 

2.6% del VC, y con fuga inspiratoria presentó una diferencia de 29 ±  28 ml (3.81 ± 

3.9%). 

En el modelo con exceso de fuga no intencional inspiratoria la fuga no intencional 

fue infraestimada por dos software comerciales (PB 560® y Stellar 100®), con 

valores entre −11.47 ± 6.32 y −5.9  ±  0.52 L/min. Hay que tener en cuenta, sin 

embargo que estos dos software tienen la limitación de estimar únicamente la fuga 

no intencional. 

En el modelo con exceso de fuga no intencional espiratoria el VC fue 

sobreestimado por el software de un ventilador y por el ventilador independiente 

(BetterCare®),  con valores de 10.94  ± 7.1% correspondientes a 8.53  ± 2.26% e 

infraestimado de forma significativa por los otros tres ventiladores (Trilogy®, PB 

560® y Vivo 50®) con valores entre -48  ±  6.7% (Trilogy®) y -29 ± 7.5% (Vivo 50®). 

En este modelo de fuga no intencional espiratoria los cuatro ventiladores 

comerciales  (Trilogy®, Stellar 100®, PB 560®, Vivo 50®) sobreestimaron los valores 

de fuga no intencional, con valores desde 2.19 ±  0.85 L/min (Vivo 50®) a 3.08 ± 

0.43 L/min (PB 560®). El software de diseño propio infraestimó ligeramente, sin 

alcanzar significación, los valores de fuga con una diferencia de - 0.38 ± 1.03 L/min 

respecto la referencia. 
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6.3. Tercer estudio 

Los ventiladores alcanzaron estabilidad en el nivel de presión soporte y valores de 

VC programado al final de los 10 minutos de registro en situación basal (fuga basal 

continua) y antes de 5 minutos en los períodos con fugas adicionales. Al final del 

período de fuga basal las diferencias entre el volumen asegurado programado y el 

volumen medido mediante sistema externo fue inferior al 10% para todos los 

ventiladores estudiados, si bien se observaron algunas diferencias entre el nivel de 

presión soporte alcanzado por cada ventilador.  

En el modelo con fugas no intencionales inspiratorias se observó una caída 

progresiva en el VC entregado y en la presión soporte. La progresión de la caída 

fue diferente entre ventiladores, así, el Carina® y el PB 560® alcanzaron estabilidad 

antes del minuto 2, mientras que el Trilogy® y el V60® mostraron una caída más 

lenta hasta alcanzar estabilidad de los valores. La reducción en el VC entregado 

para las fugas inspiratorias más altas osciló entre el 21 y el 40%, correspondiendo 

a un descenso en la presión soporte entre 3.09 y 10.15 cm de H2O tras 5 minutos. 

En cuanto a la influencia del nivel de fuga en el VC entregado por cada ventilador, 

se observaron diferencias estadísticamente significativas (p<0.1) cuando se 

compararon los dos niveles de fuga en todos los ventiladores excepto el Vivo 50®, 

donde la diferencia no fue estadísticamente significativa. 

En el modelo con fugas no intencionales espiratorias se produjo un aumento en el 

VC entregado en todos los ventiladores de entre el 16 y el 33%, así como  un 

aumento en la presión soporte entre 2.7 y 6.5 cm de H2O. Al igual que en el modelo 

inspiratorio, la progresión en el incremento del volumen entregado fue diferente 

entre los ventiladores estudiados. 
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7. Artículos publicados 

7.1. Primer artículo 

Luján M, Sogo A, Pomares X, Monsó E, Sales B, Blanch L.Effect of leak and 

breathing pattern on the accuracy of tidal volume estimation. Respir Care. 2013; 58 

(5): 770-777. 

RESUMEN   

Los ventiladores comerciales de última generación aportan datos de interés a 

través de sistemas de monitorización on line. La monitorización del volumen 

corriente (VC) es un punto clave en la evaluación de la eficacia de la ventilación 

mecánica no invasiva (VMNI). El objetivo del primer estudio es evaluar la fiabilidad 

de los valores de VC de cinco ventiladores comerciales en diferentes condiciones 

de mecánica pulmonar, presión de soporte y nivel de fuga intencional en un entorno 

de laboratorio de simulación en VMNI. Para ello se evaluaron 5 ventiladores: Vivo 

50® (firmware 1.3), PB 560®, Trilogy®), Stellar®) y M-Vivo 50®) (firmware 2.0)de 4 

fabricantes en modalidad presión soporte mediante la ayuda de un simulador 

pulmonar. Los valores de VC obtenidos a partir de los software de los ventiladores 

se compararon ciclo a ciclo con los obtenidos a partir de un neumotacógrafo 

externo. Se analizaron 10 respiraciones para cada condición. Todos los 

ventiladores estudiados infraestimaron el VC (con rangos entre -21.7 mL y – 83.5 

mL que corresponde de -3.6% a -14.7% del VC medido mediante neumotacógrafo 

externo). La infraestimación fue proporcional al nivel de fuga en todos los 

ventiladores menos en uno. En el caso del ventilador que incorpora un algoritmo 

corrector del valor del VC en función de la fuga por la válvula (en función de la 

pérdida de presión lineal en la tubuladura) se observó un mínimo efecto de las 

fugas en la estimación del VC (0.3%). En 3 ventiladores la infraestimación estuvo 

condicionada por el patrón de mecánica pulmonar (menor infraestimación para el 

patrón restrictivo y mayor para el patrón obstructivo). 

Como conclusión la inclusión de un algoritmo que calcula la pérdida de presión en 

la tubuladura en función del flujo que sale del ventilador aumenta la fiabilidad del 

cálculo del VC corrigiendo la infraestimación sistemática asociada a las fugas 

incrementales. 



 46 

 

 

 



 47 

 

 

 

 

 



 48 

 

 

 

 

 

 



 49 

 

 

 

 

 

 



 50 

 

 

 

 

 



 51 

 

 

 

 

 



 52 

 

 

 

 

 



 53 

 

 

 

 

 

 

 



 54 

7.2. Segundo artículo 

Sogo A, Montanyà J, Monsó E, Blanch L, Pomares X, Lujàn M. Effect of dynamic 

random leaks on the monitoring accuracy of home mechanical ventilators: a bench 

study.BMC PulmMed.2013;13:75. 

RESUMEN  

Los estudios previos en la literatura que evalúan la fiabilidad de la estimación del 

VC y de las fugas por parte del software de los ventiladores comerciales utilizan  

modelos de fuga continua a través de un orificio calibrado. El objetivo de este 

estudio fue evaluar la fiabilidad de la estimación del VC y de las fugas no 

intencionales en un estudio experimental que introduce fugas aleatorias y no 

lineales (no proporcionales) durante la inspiración o la espiración. Se estudiaron 

cuatro ventiladores equipados con software comerciales (Puritan Bennett 

560®,Trilogy 100®,Stellar 100® yVIVO 50®) y un quinto software de diseño propio  

(BetterCare® S.L.). Se introdujeron dos niveles de fuga de diferente magnitud para 

cada fase del ciclo. (inspiración y  espiración) mediante un sistema de vàlvula 

solenoide. Se analizaron los valores de fuga y de VC y se compararon los valores 

estimados por el software de los ventiladores con los obtenidos mediante el 

sistema externo. En condiciones basales (sin fuga) todos los ventiladores menos 

uno infraestimaron ligeramente el VC con valores entre -1.5 ± 3.3% y -8.7 ± 3.27%. 

En el modelo con exceso de fuga inspiratoria, el VC fue sobreestimado por cuatro 

ventiladores comerciales con valores entre +18.27 ± 7.05% y +35.92 ± 17.7%. La 

menor desviación se obtuvo con el software propio (+ 3.03 ± 2.6%). La fuga no 

intencional fue infraestimada por dos software comerciales con valores entre -11.47 

± 6.32 y -5.9 ±  0.52 L/min. En el modelo con fuga no intencional espiratoria el VC 

fue sobreestimado por dos softwarey los otros tres infraestimaron el VC de forma 

significativa con valores entre +10.94 ± 7.1% a -48 ±  23.08%. Los cuatro software 

comerciales sobreestimaron los valores de fuga.  

En conclusión, la presencia de fugas no intencionales no lineales puede ser una 

fuente de error en la estimación del VC y de las fugas no intencionales por el 

software de los ventiladores comerciales. La introducción de un algoritmo que 

analice de forma separada las fugas durante la inspiración y la espiración puede 

reducir esta fuente de error. 
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7.3. Tercer artículo 

Luján M, Sogo A, Grimau C, Pomares X, Blanch L, Monsó E. Influence of Dynamic 

Leaks in Volume-Targeted Pressure Support Noninvasive Ventilation: A Bench 

Study. Respir Care.2015; 60: 191-200. 

RESUMEN  

El efecto de las fugas en modalidad de presión soporte con volumen asegurado 

sólo ha sido estudiado hasta el momento mediante modelos de fuga continua. El 

objetivo del tercer estudio fue evaluar la influencia de las fugas no lineales, tanto 

inspiratorias como espiratorias  en el funcionamiento de esta modalidad ventilatoria. 

Se estudiaron seis ventiladores comerciales conectados a un simulador pulmonar 

mediante una tubuladura única  y con una mecánica pulmonar programada de tipo 

restrictivo. La fuga no intencional fue introducida mediante un sistema mecánico, 

tanto durante la inspiración (válvula umbral con dos niveles de fuga) como en la 

espiración (válvula activa). Los resultados del VC entregado y de la presión soporte 

se recogieron mediante un sistema de registro externo. Se programó un VC 

predeterminado de 550 mL con un amplio rango de valores de presión soporte. 

Todos los ventiladores mostraron una desviación del VC entregado en relación al 

VC  programado por debajo del 10% en el periodo sin fugas no intencionales. En el 

modelo con fuga no intencional inspiratoria se observó una caída progresiva en el 

VC entregado y en la presión soporte en todos los ventiladores estudiados. La 

reducción en el VC entregado para las fugas inspiratorias más altas osciló entre el 

21 y el 40% correspondiente a un descenso en la presión soporte entre 3.09 y 

10.15 cm de H2O al cabo de 5 minutos de mantener la fuga en valores constantes. 

En el modelo con fugas no intencionales espiratorias, por el contrario, se produjo 

un aumento en el VC entregado en todos los ventiladores de entre el 16 y el 33% 

así como  un aumento en la presión soporte entre 2.7 y 6.5 cm de H2O. 

En conclusión, en la modalidad de presión soporte con volumen asegurado, en un 

sistema con tubuladura única, la presencia de fugas aleatorias o no lineales puede 

alterar la capacidad de dichos ventiladores para garantizar un volumen corriente 

mínimo programado.   
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8. Discusión 

Globalmente, los tres estudios realizados enfatizan la importancia y el factor 

determinante que supone la presencia de fugas en la exactitud y fiabilidad de la 

monitorización en ventilación mecánica no invasiva. Así, en el primer trabajo se 

evalúa la influencia de la existencia de una fuga continua creciente en la fiabilidad 

de la estimación del volumen corriente. En el segundo trabajo se evalúa la 

influencia de la existencia de una fuga aleatoria o no lineal de diversa magnitud, 

analizándose las repercusiones en función de la fase del ciclo en la que aparece la 

fuga. Es decir, ambos estudios hacen referencia a fenómenos físicos que se 

producen entre el punto de medida de flujo/presión y la entrada de la vía aérea del 

paciente. Finalmente,  el tercer trabajo es una consecuencia directa del segundo y 

en él se analizan las repercusiones de la existencia de una fuga aleatoria en el 

funcionamiento de los modos de ventilación dual de presión soporte con volumen 

asegurado. 

De una forma genérica, el software de los ventiladores comerciales debería ser 

capaz de distinguir de forma precisa la cantidad de gas que entra en el paciente del 

flujo de fugas. Algo aparentemente sencillo desde el punto de vista teórico se 

convierte en complicado desde el punto de vista práctico ya que el ventilador 

monitoriza la presión y el flujo dentro del propio dispositivo y se producen una serie 

de fenómenos físicos que ocurren entre la salida del ventilador y la vía aérea del 

paciente, como son las fugas derivadas de un mal ajuste de la mascarilla y las 

fugas de la válvula, que hacen que la señal obtenida de dentro del ventilador tenga 

que ser modificada mediante algoritmos matemáticos para intentar reflejar la 

cantidad de volumen de gas real que entra en el paciente. Esta transformación va 

íntimamente relacionada con el sistema de tubuladuras empleado. Así, es mucho 

más simple en los sistemas de doble tubuladura comúnmente utilizados en áreas 

de críticos o anestesia, ya que se monitoriza el flujo inspirado y espirado al final de 

cada una de las ramas. Sin embargo, el uso generalizado de sistemas con 

tubuladura única y fuga intencional complica el desarrollo de algoritmos 

matemáticos que cubran todo el espectro de posibilidades que pueden producirse 

en la práctica clínica.  
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Así, los principales hallazgos del primer estudio son las diferencias significativas en 

la fiabilidad de la estimación del VC por parte del software comercial de los 5 

ventiladores estudiados. En este sentido, todos los dispositivos infraestimaron el 

VC, y algunos alcanzando incluso una infraestimación de los valores del VC 

cercana al 20% para los niveles de fuga más altos. En otras palabras, existe una 

relación de proporcionalidad entre la magnitud de la fuga continua y la desviación 

de la estimación del VC por parte del software comercial. Se pudo observar 

también que la introducción en uno de los ventiladores de un algoritmo matemático 

que calculaba la diferencia de la presión entre la porción proximal y distal de la 

tubuladura mejoraba la fiabilidad de la estimación del VC. 

Son pocos los estudios hasta ahora publicados que hayan comparado los datos 

monitorizados por el software de los ventiladores con los obtenidos mediante un 

sistema externo de adquisición de señales. En 2010 Lyazidi y cols. (57) 

compararon el VC real con el VC proporcionado por el software de 9 ventiladores 

en modalidad de ventilación mandatoria continua, ventiladores con algoritmos de 

compensación que tienen en cuenta el hecho de que una parte del volumen 

entregado queda comprimido en el circuito cuando el ventilador está en modalidad 

volumen control. Estos autores encontraron diferencias clínicamente importantes 

entre los dos valores de VC, y en su estudio algunos casos el error alcanzaba el 

17% del VC real. Recientemente también Contal y cols. (55) analizaron mediante 

un estudio de diseño experimental la correlación entre el VC y las fugas 

proporcionados por el software de 7 ventiladores comerciales, y compararon estos 

valores con los datos obtenidos a partir de un sistema externo de adquisición de 

señales. En este estudio se observó también una infraestimación sistemática del 

VC entre 66 y 236 mL pero esta infraestimación sólo se relacionó con el nivel 

incremental de fugas en un ventilador. En nuestro estudio una relación lineal entre 

el nivel de fuga y la infraestimación del VC fue encontrada en todos los 

ventiladores, excepto en un caso. Sin embargo, existen algunas particularidades en 

el estudio de Contal que merece la pena resaltar: dichos autores no efectuaron la 

transformación de los valores de VC a condiciones BTPS lo que habría facilitado la 

interpretación de sus resultados, puesto que la mayoría de los software de los 

ventiladores actuales incorporan algoritmos de transformación a condiciones BTPS, 



 78 

lo que implica un incremento en los valores de VC de aproximadamente el 10%, 

con la consiguiente repercusión a nivel de infraestimación. De forma adicional, en 

sus resultados muy probablemente influyó el procedimiento de lectura empleado, 

que consistió en un sistema automatizado mediado por una integración de la parte 

positiva de todas las curvas de flujo de 10 minutos, y dividido por el número de 

presurizaciones. Este sistema tiene la desventaja de que mínimas desviaciones en 

la parte positiva de la onda de flujo pueden dar lugar a falsos incrementos de 

volumen que reducen la fiabilidad en la estimación del VC. Como se puede apreciar 

en la figura 21, que intenta reproducir el sistema de cálculo empleado por Contal, 

ante una desviación mínima positiva de la onda de flujo, existe un incremento falso 

de volumen durante la espiración (flecha) que falsea el cálculo del VC global.   

 

Figura 21. Falso incremento de volumen por flujo positivo absoluto durante la espiración  

En la justificación de los hallazgos del primer estudio hay que tener en cuenta que 

el flujo de fuga que circula a través de la válvula espiratoria tiene un 

comportamiento proporcional al nivel de presión, que puede transformarse en una 

ecuación de primer o segundo grado y se puede analizar mediante el test de fugas, 

que se realiza ocluyendo el extremo distal de la tubuladura mientras el sistema va 

aumentando el nivel de presión (por ejemplo, entre 4 y 20 cm de H2O). Siguiendo la 

ley de la Poiseuille a lo largo de la tubuladura se produce una pérdida de presión 

de manera que si se toma la determinación de la misma dentro del ventilador, la 

presión es mayor en ese punto que en el punto de fuga, y teniendo en cuenta la 

ecuación el flujo de la fuga está siendo pues sobreestimado, e infraestimado el 

valor del VC. Además, por efecto de la misma ley, a mayor nivel de flujo que sale 

del ventilador mayor diferencia de presión entre el punto de monitorización (dentro 

del ventilador) y el puerto de fuga espiratorio. Este fenómeno puede dar lugar a una 

sobreestimación progresiva de la fuga y una infraestimación progresiva del VC a 
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valores incrementales de fuga. Es decir, teóricamente, sería necesario introducir un 

factor corrector que calcule esta pérdida de presión a largo de la tubuladura en 

función del flujo de salida del ventilador. La magnitud de este factor corrector 

dependerá primordialmente de la resistencia de la tubuladura y del flujo de salida. A 

nivel práctico, el algoritmo de cálculo introducido como modificación de uno de los 

ventiladores consistió en una prueba de calibración pre uso, en el cual se 

determinaba la resistencia del tubo empleado a valores crecientes de flujo. 

Las principales limitaciones de este primer estudio fueron precisamente que las 

fugas se consideraron como una variable lineal no siendo así en la práctica clínica 

habitual. El comportamiento de las mismas puede ser no lineal tal como describen 

Oliveri y cols. (58) (por ejemplo, una mascarilla mal ajustada puede generar fugas 

solo durante la inspiración o de forma inversa un paciente con mascarilla nasal 

puede exhalar solo durante la espiración).  

Esta reflexión llevó a la realización del segundo estudio, en el cual se analiza cómo 

puede influir la presencia de fugas dinámicas aleatorias (no lineales) durante la 

inspiración o la espiración en la estimación del VC y las fugas. Para ello se diseñó 

un sistema propio que tuviera en cuenta la posibilidad de fugas no lineales. Cuando 

los resultados obtenidos a partir del software de los 4 ventiladores estudiados 

fueron comparados con el software externo independiente diseñado ad hoc para 

este propósito, este último estimó con más precisión tanto el VC como las fugas 

sugiriendo que la desviación observada en los cuatro ventiladores comerciales era 

atribuible precisamente a la transformación matemática efectuada por los 

fabricantes.   

En el año 2012 Carteaux y cols.(59) estudiaron la frecuencia de asincronías a 

diferentes niveles de fuga y para ello emplearon un modelo de fuga similar al del 

presente estudio en el que la fuga durante la inspiración era mayor que durante la 

espiración, mediante una columna de agua de altura variable. En ese estudio se 

analizó la frecuencia de asincronías que fue mayor para el autotrigger con fuga 

continua. Sin embargo, no se han hecho estudios acerca del impacto de estos 

modelos con fugas no lineales sobre la fiabilidad de la monitorización, y hasta el 

momento los estudios publicados han utilizado siempre un orificio calibrado para 

simular la fuga, como fuga lineal (60, 61). 
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Como se especificaba con anterioridad, el ventilador debe distinguir en cada ciclo la 

cantidad de gas correspondiente al VC, la cantidad de gas correspondiente a las 

fugas no intencionales y la cantidad de gas correspondiente a la fuga intencional, y 

se asume que la fuga intencional en el circuito es conocida y sustrayéndose del 

flujo total. En el modelo con fuga no intencional inspiratoria los cuatro ventiladores 

estudiados sobreestimaron el VC de forma significativa, contrariamente a los datos 

que se obtenían en el primer estudio. Esto lleva a pensar que cuando la fuga ocurre 

solo durante la inspiración se infraestima la fuga real, es decir, una parte de la fuga 

es erróneamente considerada como volumen entregado al paciente. De forma 

contraria, en el modelo con fuga no intencional solo durante la fase espiratoria, tres 

ventiladores comerciales sobreestimaron la fuga real e infraestimaron el VC.  

Para entender por qué en el modelo con fuga no intencional inspiratoria se 

infraestima la fuga real es útil hacer referencia nuevamente a la figura 16 de la 

página 31. Como se apreciaba en dicha figura, existen dos puntos en los cuales el 

flujo del paciente es 0 y por tanto el flujo a ese nivel corresponderá a flujo de fuga. 

Estos dos puntos son el paso de inspiración a espiración y el paso de espiración a 

inspiración siendo este último más estable, al ser menos abrupta la pendiente de 

flujo. Por tanto, únicamente puede conocerse con certeza el flujo de fugas en esos 

dos puntos, y debe extrapolarse a partir de esos datos el flujo de fugas 

correspondiente al resto del ciclo. La desviación observada en los software 

comerciales lleva a pensar que la estimación se hace siguiendo un modelo basado 

en la linealidad, que puede no ser real en diversas situaciones clínicas. Así por 

ejemplo, si se toma un modelo en el que existe únicamente fuga inspiratoria, con 

un valor de fuga de 0 L/min espiratorio (en la transición espiración-inspiración que 

corresponde al punto de referencia),puede no ser detectado por los software en 

caso de que realicen la estimación de fugas basándose en un modelo lineal.  

De forma análoga si la fuga tiene lugar únicamente durante la espiración, al 

extrapolarse siguiendo un supuesto de linealidad se dará por hecho que durante la 

inspiración la fuga es mucho mayor, por haber presiones mayores que en 

espiración, y se estará sobreestimando la fuga global, con las consiguientes 

repercusiones contrarias a nivel de estimación de VC. Los resultados obtenidos con 

el software externo diseñado ad hoc utilizado en este segundo estudio parecen 

avalar esta hipótesis. Los supuestos en los que se basa dicho software serían pues 
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los siguientes: en primer lugar, la medida de fuga en el punto de transición, 

asumiendo que ese valor es constante o lineal únicamente durante el ciclo 

espiratorio pero no extrapolable al ciclo inspiratorio. El área negativa o por debajo 

de dicha línea corresponde al volumen corriente espirado real (A) (Ver figura 22). 

Segundo, a partir del punto anterior se realiza una comparación retrógrada y 

compensación matemática de áreas con la fase inspiratoria previa. Ello nos lleva a 

tres posibilidades, siempre tomando como referencia la misma figura: 

- El área bajo curva inspiratoria y espiratoria (A vs B) son iguales: el único nivel de 

fuga constante es n, tanto inspiración como espiración. 

- El área inspiratoria es mayor que la espiratoria: existe un nivel de fuga superior 

durante la inspiración (x), siendo x 

x= área bajo curva (I) – área bajo curva (E) 

   Ti 

- A la inversa, el área inspiratoria es menor que la espiratoria: existe un nivel de 

fuga superior durante la espiración (y) siendo y 

x= área bajo curva (I) – área bajo curva (E) 

   Ti 

 
Figura 22. Relaciones matemáticas entre área inspiratoria y espiratoria (A y B) en presencia de 

diferentes relaciones entre excesos de fuga (x e y) y nivel constante de fuga n durante todo el 

experimento.  

 

A 

B 

x 
n 

y 
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Finalmente, en el tercer estudio, y a la vista de los resultados de los dos previos, se 

decidió evaluar las repercusiones a nivel de funcionamiento de los sistemas de 

control dual inter-respiración sometidos a fugas aleatorias. 

Los resultados más destacables del mencionado tercer estudio son que en 

ventilación  con tubuladura única y con válvula de puerto de fuga, la presencia de 

fugas no intencionales no lineales, tanto en fase inspiratoria como espiratoria, 

alteraron el VC entregado en modalidad de presión soporte con volumen 

asegurado en seis ventiladores comerciales de uso clínico habitual . En el caso del 

modelo con exceso de fuga inspiratoria el VC entregado cayó un 40% comparado 

con los valores sin fugas no intencionales lo que hipotéticamente podría en la 

práctica clínica conducir a una hipoventilación significativa, a no ser que se 

seleccione un nivel mínimo de presión de soporte de seguridad. Otro resultado 

interesante derivado del presente estudio fue la diferencia de tiempo requerido por 

los diferentes ventiladores para alcanzar la estabilidad tras la introducción de las 

fugas no lineales. En algunos ventiladores, la estabilidad fue alcanzada tras unas 

pocos ciclos respiratorios mientras que en otros ocurría mucho más tarde. Esta 

observación se podría explicar por los diferentes algoritmos de incremento y 

descenso de la presión de los ventiladores en respuesta a los cambios en el VC 

estimado.  

El modelo con exceso de fugas durante la inspiración o espiración fue explorado 

también por Storre y cols.(62) en pacientes, generando el exceso de fugas en el 

circuito mediante la oclusión manual de una pieza en T insertada en el circuito. 

También como se comentó anteriormente, de manera similar, Carteaux y cols. (59) 

diseñaron un modelo de exceso de fuga no intencional inspiratoria utilizando una 

columna de agua de altura variable, pero las implicaciones de este tipo de fuga en 

modalidad de presión soporte con volumen asegurado no ha sido llevado a cabo. 

Hay dos estudios que han evaluado hasta el momento la influencia de las  fugas en 

los modos de control dual. Carlucci y cols.(63) estudiaron la influencia de la 

configuración de los circuitos en ventiladores de presión binivel sobre la 

compensación de fugas en modalidad de ventilación con volumen asegurado. En 

su estudio cuando se introducían fugas no intencionales los ventiladores eran 

capaces de compensarlas pero sólo cuando se utilizaban circuitos con válvula de 
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fuga. Cuando se utilizaba un circuito con válvula neumática los autores observaron 

un descenso en el VC entregado. De forma similar Khirani y cols.(64) estudiaron 

tres ventiladores con circuito de doble rama y dos ventiladores con circuito único y 

válvula de fuga, y demostraron que los primeros eran incapaces de mantener un 

mínimo VC programado si había fugas no intencionales, aunque los mismos 

ventiladores con tubuladura única y válvula de puerto de fuga sí que eran capaces 

de compensar las fugas. Ambos estudios introdujeron fugas no intencionales como 

un parámetro continuo a través de un orificio calibrado de diámetro variable. Es 

decir, que, aunque los resultados de estos estudios previos sugieren que la 

modalidad de presión soporte con volumen asegurado podría ser segura en 

circuitos únicos con válvula de puerto de fuga, los resultados del tercer estudio 

confirman que existe asimismo riesgo de no alcanzar el VT prefijado con dicha 

configuración.  

Es importante resaltar que los resultados obtenidos en este tercer estudio son 

debidos a una inadecuada monitorización y no a una falta de compensación de 

fugas pues los cambios en el VC entregado que se producen inmediatamente 

después de la introducción de la fuga no intencional son inferiores al 10% e incluso 

en dos de los seis ventiladores se produce un fenómeno de sobrecompensación de 

fugas inicial con aumento transitorio tanto de la presión soporte como del VC 

inmediatamente tras la apertura de la válvula. Por otro lado, los resultados 

obtenidos parecen ser consecuencia directa de los fenómenos observados en el 

segundo estudio. Puesto que en el caso de la existencia de fugas en fase 

inspiratoria se infraestima la fuga real, y se sobreestima el VC, la consecuencia 

directa en la modalidad ventilatoria dual interrespiración es que el ventilador 

disminuye el soporte y reduce el VC entregado. De forma contraria, en el modelo 

con fuga no intencional espiratoria el ventilador en modalidad dual aumenta el 

soporte y el VC entregado, al infraestimarse el VC por parte del software.  

Este estudio presenta algunas limitaciones, la primera es que, aunque intenta 

reproducir una situación real de interacción entre el paciente y la interfase, las 

fugas pueden ocurrir solo durante un periodo pequeño de cada ciclo y no durante 

todo el ciclo. También posiblemente las interacciones entre el paciente y el 

ventilador son mucho más complejas en la práctica clínica que el modelo que se 

reproduce en laboratorio. Por último este estudio se evaluó con un patrón 
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respiratorio restrictivo por lo que los hallazgos no se pueden extrapolar a otros 

modelos. 
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9. Conclusiones 

 

1. En un modelo de simulación en laboratorio la existencia de fuga continua 

disminuye la fiabilidad de la estimación del VC por el software de varios 

ventiladores comercializados. La inclusión de algoritmos que estimen la caída de la 

presión a lo largo de la tubuladura en función del flujo que sale del ventilador puede  

corregir esta fuente de error. 

 

2. En un modelo de simulación, la existencia de fugas aleatorias o no lineales 

disminuye de forma importante la fiabilidad de la estimación de VC y fugas. Es 

posible la creación de un algoritmo matemático que estime con mayor precisión 

ambos parámetros en caso de producirse dicho tipo de fugas.   

 

3. En un modelo de laboratorio, el funcionamiento de la modalidad de presión 

soporte con volumen asegurado inter-respiración se ve alterada por la presencia de 

fugas aleatorias, de forma que puede no garantizar el volumen corriente mínimo 

programado.  
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10. Implicaciones clínicas 

Los resultados obtenidos en los tres estudios confirman una repercusión 

potencialmente importante en la práctica clínica de la monitorización de la VMNI. 

En primer lugar, a partir de los resultados obtenidos es ofertable la posibilidad de 

uso de un sistema homogéneo de tratamiento de señales para la estimación de 

parámetros de ventilación no directamente medidos. Por otra parte, ponen de 

relieve que las diferencias de estimación de parámetros entre fabricantes pueden 

ser debidas a la aplicación de diferentes algoritmos matemáticos de tratamiento de 

señal. 

A partir de estos hallazgos, es posible diseñar un sistema de monitorización de 

VMNI mediante la integración de diversas señales biomédicas, tanto de parámetros 

biológicos del propio paciente (ECG, saturación de oxihemoglobina y onda de 

desplazamiento respiratorio mediante pletismografía de inductancia), como de 

interacción con el ventilador (gráficas de flujo y presión-tiempo). Evidentemente, la 

heterogeneidad de tratamiento de señales evidenciada en el laboratorio imposibilita 

la captura de dichas gráficas del propio ventilador. 

Así pues, el sistema propuesto para la monitorización de la VMNI y que constituye 

el resultado final de los trabajos expuestos, está compuesto por:  

1. Señal de mecánica respiratoria (ondas de flujo-tiempo y presión-tiempo) 

capturadas directamente de la rama del ventilador por un neumotacógrafo  con un 

protocolo de comunicación compatible. El tratamiento de dichas señales nativas 

debe incorporar una corrección de la fuga intencional mediante test de fugas y una 

nivelación adicional del punto cero de flujo en caso de utilizar  neumotacógrafos 

desechables que puedan  presentar una cierta desviación del punto cero de flujo. Al 

tratarse de una señal no proveniente del respirador, la información sobre detección 

de la fase inspiratoria/espiratoria debe efectuarse mediante un algoritmo externo, 

en este caso el propuesto en el segundo estudio . Asimismo debe incorporar  el 

algoritmo de cálculo de fuga no intencional, siguiendo los criterios expuestos en el 

segundo estudio . Dicha fuga no intencional es posible visualizarla en pantalla a 

tiempo real. 
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2. Sincronización con la señal de electrocardiograma y de saturación de 

oxihemoglobina, capturados por un monitor con un protocolo de comunicación 

compatible.  

3. Señal de desplazamiento toracoabdominal del paciente, mediante bandas de 

pletismografía inductiva. La señal analógica de dichas bandas se procesa mediante 

un dispositivo amplificador, filtro y conversor analógico-digital diseñado para tal 

motivo.   

Finalmente, la información proporcionada por los tres sensores es reprocesada 

mediante algoritmos de inteligencia artificial para detección de las asincronías 

paciente-ventilador más prevalentes (esfuerzo ineficaz, autociclado, doble ciclado, 

ciclado corto, ciclado largo y apnea) (65). 

La figura 23 muestra la señal de los tres sensores mencionados sincronizada en 

tiempo real. 

 

Figura 23. Plataforma de monitorización y señales de ECG, bandas abdominal y torácica, presión, 

flujo y volumen así como oximetría 
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12. Abreviaturas 

 

• ATPS: ambient  temperature and saturated with water vapor;temperatura 

ambiente y presión saturada con vapor de agua 

• BTPS: body temperature pressure saturated with water vapor;temperatura 

corporal y presión saturada con vapor de agua 

• CO2: dióxido de carbono 

• EPAP: expiratory positive airwaypressure 

• EPOC: enfermedad pulmonar obstructiva crónica 

• FiO2: fracción inspirada de O2 

• IPAP: inspiratory positive airwaypressure 

• PaCO2 : presión parcial de dióxido de carbono en sangre arterial 

• PEEP: positive endexpiratorypressure 

• PS: presión soporte 

• PtcCO2 : presión transcutánea de dióxido de carbono 

• PTV: pressure-targeted ventilation 

• VC: volumen corriente 

• UCI: unidad de cuidados intensivos 

• VMI: ventilación mecánica invasiva 

• VMNI: ventilación mecánica no invasiva 

• VTV: volumen targetventilation 

 


