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1. Introduccion

1.1. Concepto y evolucion de la ventilacion mecanica no invasiva (VMNI)

La ventilacion mecanica es un procedimiento terapéutico que utiliza un dispositivo
mecanico de presion positiva para ayudar o suplir la funcidn ventilatoria del
paciente. Cuando el soporte ventilatorio se instaura sin necesidad de intubacién o
traqueotomia se denomina ventilacion mecénica no invasiva (1-3). Aunque el inicio
de la VMNI data de la primera mitad del siglo XX con el primer disefio del pulmén
de acero de presion negativa (4), fue a principios de los afios 80 cuando se
comprobd la eficacia de la ventilacion con presion positiva a través de mascarilla
nasal (5-7) lo que favorecié el importante crecimiento de pacientes ventilados a
largo plazo en su propio domicilio y el desarrollo de la VMNI con presion positiva en
la mayoria de los servicios de urgencias, areas de criticos y salas de

hospitalizacion de neumologia de nuestro pais (8-11).

Esta modalidad terapéutica en su vertiente domiciliaria demostré su eficacia en
enfermos con insuficiencia respiratoria cronica restrictiva (enfermedades
neuromusculares, secuelas de tuberculosis y deformidades de caja toracica). 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 presion positiva (12). Poco més tarde, en el afio 1994 Legery cols.
demostraron los beneficios de la VMNI domiciliaria en términos de supervivencia en
276 pacientes (13).

El interés por la aplicacion de la VMNI en el hospital en pacientes con insuficiencia
respiratoria aguda de etiologia diversa fue creciendo, siendo en la agudizacion de
la enfermedad pulmonar obstructiva crénica (EPOC) en donde en el momento
actual ya hay una mayor evidencia cientifica de su eficacia (14-18). En el afio 1994
Brochard y cols. demostraron que la presion soporte aplicada a pacientes con
EPOC agudizados que cursaban con acidosis respiratoria reducia la necesidad de
intubacién, la frecuencia de ingreso en Unidad de Cuidados Intensivos, la
mortalidad hospitalaria y la estancia media, mejorando los gases sanguineos
durante el periodo de tratamiento. Unos afios después la Global Iniciative for

Chronic Obstructive Lung Diseases (GOLD) establecié los criterios para su



indicacion con un alto nivel de evidencia cientifica (grado A) (19). Posteriormente
han ido apareciendo evidencias de la eficacia de la VMNI en otras situaciones de
insuficiencia respiratoria aguda tanto hipercapnica como hipoxémica (20). En el afio
2001 la American Thoracic Society (ATS)publicé la Conferencia de Consenso
Internacional sobre VMNI en la insuficiencia respiratoria aguda, estableciendo unas
recomendaciones que han servido de guia para revisiones posteriores (21). De
esta manera, la VMNI ha demostrado ser un tratamiento eficaz tanto en la
insuficiencia respiratoria cronica como en el ambito del paciente agudo (22), y en
los ultimos 20 afios el numero de pacientes portadores de VMNI se ha
incrementado de forma considerable en toda Europa (23). En definitiva, en los
altimos 25 afios la utilizacion de la VMNI ha sufrido un crecimiento importante y ha
ido desplazando al empleo de la ventilacion mecanica 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 sincronia con el paciente y el reconocimiento del
mayor numero de complicaciones asociadas a la intubacion 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 reduccion de la necesidad de
intubacién y en disminucién 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
exacerbacion aguda de la EPOC un incremento del 462% en el uso de la VMNI a lo
largo de diez afios y paralelamente al aumento de uso de la VMNI se observé una
disminucién del 42% en el empleo de la VMI (27). Recientemente, Lindenhauer y
cols. demostraron, sobre un total de 25.628 pacientes hospitalizados por
exacerbacion de EPOC, que los pacientes con exacerbacion de EPOC tratados con
VMNI tenian una menor mortalidad, una menor estancia hospitalaria y un coste
menor por paciente comparado con aquellos tratados con VMI (28). Este beneficio
en la reduccién de la mortalidad se estima que fue debido a la prevencion de
complicaciones asociadas a la VMI. En este mismo estudio se detectd un subgrupo
de pacientes en los que se tuvo que cambiar la modalidad ventilatoria, de VMNI a
VMI, y en este subgrupo se observé un aumento de la mortalidad, posiblemente
debido a una mala eleccion del tratamiento con VMNI en pacientes que se habrian



beneficiado de una intubacion precoz, lo que enfatiza la importancia de seleccionar

adecuadamente a los pacientes candidatos a VMNI.
1.2. Tecnologia basica y modos ventilatorios

Desde el punto de vista tecnolégico, 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 mas utilizadas hoy en dia en VMNI, la modalidad limitada por
volumen (volume-targeted ventilation VTV) y la modalidad limitada por presion
(pressure-targeted ventilation PTV) (29). En la VTV la variable independiente es el
volumen o flujo y la variable dependiente es la presién (30). Esta presion
dependera del valor de volumen programado en el ventilador, de la compliance, de
la resistencia de la via 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
reduccion 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 presién y la variable dependiente es el
flujo o volumen entregado para mantener esa presion. En esta modalidad se
programa un nivel de presion positiva durante la fase inspiratoria (IPAP) y una
presion positiva durante la fase espiratoria (EPAP). La diferencia entre la IPAP y la
EPAP se denomina presién de soporte (PS) y es la presion que realmente va a
proporcionar el soporte ventilatorio al paciente. En esta modalidad el andlisis
constante de la presion genera las variaciones necesarias de flujo para mantener
una onda de presion cuadrangular. El volumen liberado dependera del esfuerzo y
tiempo inspiratorio del paciente y de la mecanica respiratoria (distensibilidad y
resistencia de la via aérea). Dentro de la modalidad limitada por presion la forma
mas utilizada es la llamada “presion soporte” o “modo espontaneo” en la cual el
ciclado o paso de inspiracion a espiracion 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 inspiracién) (29) (Figura 1).
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Figura 1. Ejemplo de ciclos ventilatorios en presion de soporte. Obsérvese la relacion porcentual

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

Recientemente se han introducido nuevas modalidades ventilatorias mas complejas
cuya utilidad esta aun por demostrar. Son los denominados modos de control dual
basados en la presién soporte (presion soporte con volumen asegurado) en la cual
el ventilador aumenta o disminuye el nivel de presion de soporte para asegurar un

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

1.3. Equipamiento de la VMNI
1.3.1. Ventiladores

En los ultimos 15 afios, los ventiladores han ido incorporando de forma gradual en
un mismo dispositivo diferentes modalidades ventilatorias, la posibilidad de regular
ciclado, trigger, fraccién inspirada de O, (FiO,) y garantizar volumenes. Mas
recientemente han incorporado a estas prestaciones herramientas de

monitorizacion. Los primeros sistemas de monitorizacion en dispositivos de presion



positiva (built-in software) aparecieron hace aproximadamente diez afos con
intencion de mejorar el control del cumplimiento del tratamiento y su eficacia en los
pacientes con sindrome de apnea del suefio. 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 llegé a
incorporar un pulsioximetro que permitia sincronizar los datos de mecanica
pulmonar con los de saturacion de la oxihemoglobina. Posteriormente, a raiz de los
primeros estudios realizados en UCIs, que relacionaban asincronias con un mayor
grado de disconfort (34), la mayoria de los software fueron capaces de
proporcionar ondas basicas de flujo y presion-tiempo respiracion a respiracion con
una resolucién de pantalla que permiti6 una lectura fiable de los trazados. No
obstante, aun hoy en dia, muchos de estos equipos tienen una frecuencia de
adquisicién de sefal de baja resolucién, lo que puede hacer que algunos detalles
de la grafica que tienen trascendencia clinica puedan pasar desapercibidos (35).

1.3.2. Sistemas de tubuladura

La mayoria de los ventiladores utilizados en VMNI domiciliaria son susceptibles de
ser conectados al paciente mediante diferentes sistemas de tubuladura (Unica o
doble), de valvula espiratoria (neumatica 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

Esta formado por una rama inspiratoria y otra espiratoria cuyos extremos
proximales estan conectados a un puerto inspiratorio y espiratorio
respectivamente en el ventilador (donde estadn las valvulas inspiratoria y
espiratoria). El extremo distal esta conectado a una pieza en Y que finaliza
en la interfase del paciente (24, 36). Al existir una rama para la inspiracion y
otra para la espiracion estos ventiladores miden con precision tanto el
volumen corriente inspiratorio como espiratorio y al mismo tiempo no
conllevan ningun riesgo de reinhalacion de CO,. Algunos modelos,
principalmente de uso hospitalario, pueden incluso ir equipados con un
sensor de flujo proximal, utii como herramienta de monitorizacion o de

control de algunas funciones del ventilador (Figura 2).



Figura 2. Esquema de VMNI con circuito de doble tubuladura

1.3.2.2. Tubuladura Unica o circuito Unico

Es el mas utilizado en la préactica clinica en VMNI por su simplicidad y un
mas facil manejo para el paciente. Al ser una rama Unica tanto para
inspiracion como para espiracion es necesario una valvula o sistema que
evite la reinhalacion de CO, (rebreathing) (37). Existen dos sistemas posibles
para ello, el circuito Unico con valvula neumatica y el circuito Unico con fuga
intencional o controlada (Figura 3). En el primero, la valvula neumatica
funciona como una verdadera valvula espiratoria mediante un sistema on-off
en base a la presion en el circuito, cerrdndose en inspiracion y abriéndose
en espiracion, y actuando ademas como valvula PEEP (positive end
expiratory pressure o presion positiva al final de la espiracion [EPAP]).En
este tipo de circuitos el ventilador suele estimar el volumen corriente a partir
de la inspiracion, dado que el volumen corriente espiratorio se exhala a

través de la valvula.
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Figura 3. Imagen de pagina anterior: esquema de funcionamiento de la VMNI con sistema de

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

con sistema de tubuladura Unica y valvula activa o0 neumatica.

En el segundo tipo de circuito el CO, 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 Ultima. En este caso, puesto que el volumen corriente
inspiratorio y espiratorio no son directamente medidos, los ventiladores aplican sus

propios algoritmos de célculo 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 mas 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 minimo, considerando espacio muerto instrumental como el volumen
de gas contenido en la tubuladura o interfase y distal al sistema de valvula
espiratoria. Funcionalmente, dicho espacio muerto instrumental debe considerarse

una extension del espacio muerto anatomico, y por lo tanto debe minimizarse en la



medida de lo posible. Asi, los filtros y demas piezas accesorias pueden aumentar
de forma indeseada este espacio muerto (38).

En relacion a la fuga intencional, esta es diferente para cada interfase. Los
diferentes fabricantes incorporan en sus paginas web niveles de fuga que son una
funcién del nivel de presion en el circuito. Asi, a una IPAP de 20 la fuga de una
mascarilla nasal ser4 de aproximadamente 35 L/min, mientras que a esa misma
presién una mascarilla nasobucal presenta una fuga de casi 60 L/min(39-41)(Figura
4).

Mask and exhalation ports — pressure vs. flow
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Figura 4: Relaciones presion/fuga de diferentes mascarillas comerciales de un mismo fabricante (40)

1.4. Monitorizacion en VMNI

Durante el suefio los pacientes portadores de VMNI nocturna pueden experimentar
eventos respiratorios complejos (asincronias, aumento de resistencia de via aérea
superior y fugas, principalmente) que pueden afectar tanto a la calidad del suefio
como al control de la hipoventilacion nocturna. La identificacién de estos eventos es
relevante para poder optimizar parametros y encontrar la interfase mas adecuada,

y para ello es necesaria una estrategia adecuada de monitorizacion (42).
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1.4.1. Monitorizacion clinica y gasométrica

Algunas herramientas sencillas pueden aportarnos informacion importante para la
monitorizacion del paciente, como la sintomatologia del paciente (existencia de
cefalea matutina, hipersomnia diurna, suefio no reparador,...), y los cambios en los

gases arteriales y en la pulsioximetria nocturna.
1.4.2. Monitorizacion mediante pulsioximetria

La pulsioximetria nocturna es una prueba sencilla y de facil interpretacion que nos
da informacion acerca de si existe una adecuada saturacion de oxigeno durante la
noche. Permite detectar posibles desaturaciones, pero su especificidad es baja, ya
gue no posibilita diferenciar la etiologia de las mismas (42,43). Por este motivo su
utilidad es mayor en la monitorizacion 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. Medicién de CO , transcutaneo

La determinacion de la presion parcial de dioxido de carbono en sangre arterial
(PaCOy) es importante en la evaluacion de una adecuada ventilacion alveolar y
hasta el momento la gasometria arterial sigue siendo el gold standard para valorar
la eficacia del soporte ventilatorio. Sin embargo, la realizacion repetida de esta
prueba resulta dolorosa para el paciente, y puede no reflejar el curso de la PaCO.
durante la noche al tratarse de una determinacién puntual. En los ultimos afos se
ha extendido la evaluacion no invasiva de la PaCO, mediante la medicién
transcutanea (PtcCOy).Esta forma de medicion utiliza un sensor cutdneo que
calienta la piel e induce hiperemia, lo que aumenta la permeabilidad de la piel al
CO,, arterializando la sangre capilar. El registro continuo de la PtcCO, guarda
buena correlacion con el valor arterial, incluso con valores altos de PaCO; (45).Una
de las principales limitaciones de esta técnica es que requiere una calibracién y
recambio periddico de la membrana para asegurar una adecuada precision de la
medicion. Los dispositivos mas recientes combinan sensores de presion
transcutanea de diéxido de carbono (PtcCO,), saturacion periférica de oxigeno
(Sp0Oy), e incluso el valor de PaO, transcutanea, validados para registros continuos

de hasta 8 horas sin requerir recalibracion, 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 relacion a la PaCO,, lo que los hace
inadecuados para medir cambios rapidos de la PaCO,. En resumen, a pesar de la
limitacion descrita, la evaluacion de la PtcCO, durante la noche puede mostrar
utilidad cuando se pretende una correcta estimacion de la hipoventilacién nocturna,
o la identificacion de periodos de hiperventilacion que dan lugar a inestabilidad
ventilatoria. Sin embargo, en aquellos casos en los que el paciente no alcanza la
mejoria deseada se recomienda una monitorizacion fisiolégica adicional de las

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

1.4.4. Monitorizacion de la mecanica pulmonar

1.4.4.1. Gréficas basicas de flujo-tiempo, presion-tiempo y volumen

corriente

Son la representacion grafica de los cambios en la presion y el flujo en el
tiempo durante el ciclo respiratorio. Para la obtencion de estas graficas el
ventilador dispone en su interior de un neumotacografo, un transductor de
presibn o manometro y de un microprocesador que transforma los datos
para su lectura. La sefial de flujo se obtiene a partir del neumotacdografo que
efectla la medicidon en base a la diferencia de presion 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 grafica flujo-
tiempo, mientras que en la fase espiratoria 0 pasiva la deflexion es en
sentido contrario (negativa). Asi pues, siempre debe interpretarse una onda
de flujo positiva como gas que va del ventilador hacia el paciente y

viceversa.

La curva de presion-tiempo, por su parte, se adquiere a partir de los datos
obtenidos del transductor de presion (que puede estar dentro del propio

ventilador o a nivel distal, proximo a la interfase con el paciente). La curva de
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presion-tiempo representa la modificacion de la presion en la via aérea
medida en el circuito del respirador durante el ciclo respiratorio. La presion
se representa en el eje de ordenadas y el tiempo en abscisas. Durante la
fase inspiratoria se alcanza la maxima presion, cuya morfologia y valores
pueden variar en funcion de la modalidad de ventilacion. En la fase
espiratoria, el valor de presion disminuye y se aproxima a 0 o al valor de
presién espiratoria positiva pautada (PEEP).

En esta misma linea, la sefial de volumen no es mas que una integracion de

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

P1-P2

=)

FRC + VT

Flow I ) " V: V dt
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Figura 5. Panel superior: neumotacégrafo y ecuacion de funcionamiento. Panel inferior:

representacién gréafica de onda de flujo y volumen-tiempo

Los ventiladores de udltima generacién incorporan software comercial que
aporta al clinico las mediciones en forma de curvas de presion-tiempo, flujo-
tiempo, volumen corriente, ventilaciobn minuto y estimacion de fugas, entre
otras, permitiendo descargar con posterioridad los datos almacenados
durante su uso para su posterior analisis (42,53). La informacion aportada

por este software deberia de ser un fiel reflejo de lo que ocurre en la via
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aérea del paciente y tener la capacidad de medir con precision el volumen
corriente, aun 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 mayoria de ventiladores
utilizados en VMNI domiciliaria son susceptibles de ser conectados al
paciente mediante diferentes sistemas de tubuladura (Gnica o doble), de
valvula espiratoria (neumatica o fuga controlada) y de interfase (nasal,
nasobucal, u otras). Todos estos factores pueden modificar la naturaleza de
las graficas basicas, pero también influye sobre ellas la posicion del sensor
de flujo o neumotacografo en relacion al puerto espiratorio, factores que
deben ser tenidos en cuenta por los fabricantes para generar una
presentacion correcta de las variables medidas (29, 35).

- Gréfica de flujo-tiempo. La modalidad ventilatoria mas utilizada en nuestro
medio es la modalidad de presion. En este caso, la onda de flujo-tiempo,
como variable dependiente, es la que proporciona mayor informacion acerca
de las interacciones paciente-ventilador. En caso de utilizar circuitos de
doble rama no aparecen inconvenientes en la presentacion de la onda de
flujo-tiempo, ya que en los equipos acostumbran a utilizarse dos
neumotacografos, uno para cada rama. La principal dificultad aparece
cuando se emplean ventiladores de rama Unica, con sistemas espiratorios
incorporados a la propia tubuladura o la interfase. Cuando se trata de una
valvula neumatica, la parte espiratoria de la curva de flujo refleja el volumen
espirado Unicamente cuando el neumotacografo esta situado entre la
mascarilla y el puerto espiratorio, pero no lo hace si el neumotacoégrafo esta
situado en el ventilador, apareciendo en este caso amputada la rama

espiratoria. Por otro lado, en caso de utilizar valvula 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 Unica y fuga intencional el
flujo que circula a través del neumotacografo colocado en el interior del
ventilador durante la inspiracion (V tot [i]),es la suma del flujo que va al
paciente (VC) y el flujo que se escapa por la valvula (V fuga). Por el
contrario, durante la fase espiratoria ocurre lo contrario: el flujo que llega al
neumotacografo 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 (VC¢) habria que afiadirle el que
se ha escapado por la valvula de fuga y no se ha monitorizado directamente.

Es decir,
- Eninspiracion V tot [i]= VC; + V fuga
- En espiracién V tot [e]=VC. — V fuga

La conclusion es gque en la onda nativa, sin corregir, el flujo inspiratorio, y por
tanto el volumen, estan sobreestimados, mientras que en espiracion el flujo y

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

espiratorio infraestimado (canal 2), y correccion a partir de la estimacién de fugas (canal 5).

Por tanto, en los sistemas de tubuladura Unica y valvula de fuga intencional
se dispone uUnicamente de un neumotacografo situado en el propio
ventilador, de manera que en el trayecto del aire desde el neumotacografo al
paciente y a la inversa se producen una serie de hechos fisiolégicos que
distorsionan la onda de flujo en su morfologia nativa y obligan a emplear
algoritmos para estimar el volumen de gas entregado al paciente (29,35).

- Gréfica de presion-tiempo: La onda de presion-tiempo ofrece menos
problemas técnicos que la de flujo. El principal problema que puede
presentar en su estimacion tanto en los sistemas de tubuladura Unica como
doble es debido a la pérdida lineal de presion 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 presion a ese nivel y obtener asi datos de mayor
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fiabilidad. Por ultimo, una opcién disponible en algunos ventiladores es la de
realizar una prueba de célculo de la pérdida de presién en funcion de la
resistencia y compliance de la tubuladura empleada previamente a su uso

en el paciente.

- Gréfica de volumen-tiempo. El volumen corriente es una de las variables
mas importantes que se deben monitorizar en el paciente con VMNI. La
onda de volumen se obtiene de la integracion de la parte positiva de la onda
de flujo, y el valor del volumen corriente en cada ciclo se corresponde con el
valor maximo de la onda de volumen. La onda de volumen-tiempo, al ser
una transformaciéon matematica de la onda de flujo presenta los mismos

inconvenientes que la mencionada grafica.

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

intencionales

El volumen corriente y las fugas deberian de ser dos variables principales
que se deberian monitorizar correctamente en el paciente con VMNI. En los
sistemas de tubuladura unica, como el ventilador monitoriza el total de gas
liberado en cada ciclo respiratorio (mediante un neumotacégrafo colocado
en su interior), debe distinguir cual es la cantidad de gas entregada al
paciente (volumen corriente), cudl es la cantidad que se escapa por el punto
de fuga (fuga intencional), y finalmente cual es la cantidad que se pierde

eventualmente por mal ajuste de la mascarilla (fuga no intencional).
Ello se especifica en la ecuacion 1
Vpn: Vpac+ Vet V acc

donde Vpn es el gas liberado en su totalidad (volumen medido en el interior
del ventilador por el neumotacografo), Vpac es el volumen corriente que le
llega al paciente, Vve el que se escapa a través de la valvula espiratoria, y
Vacc es el volumen de la fuga accidental aleatoria.

- Fugas intencionales. El primer paso para optimizar un software de lectura
seria la correccion del flujo en funcibn de las fugas por la valvula.

Técnicamente, se puede realizar de dos formas, la primera mediante un test
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de fugas, con la oclusion manual de la interfase conectada al ventilador, que
realiza un incremento gradual de la presion calculando la fuga por la
interfase para cada punto de presién. La segunda manera de corregir el flujo
por las fugas de la valvula es mediante la introduccion manual en el
software del tipo de interfase a utilizar, y de los datos de fuga que le
corresponden. Como es logico 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 estimacion del volumen corriente. La
correlacion entre el valor de presion y el flujo que se escapa por la valvula
esta disponible para cada interfase en la informacion proporcionada por los
fabricantes (39), y esta correlacion es transformable en una expresion

matematica.

- Fugas no intencionales. El segundo paso de optimizacion seria la
discriminacion de la fuga accidental, de manera que si se conoce la fuga

propia de la valvula la ecuacion pasa a ser:

Vpn: Vpac+ V ace

En esta ecuacion con dos incognitas aprovechamos que el flujo del paciente
en el punto del paso de inspiracién a espiracion es cero para concluir que en
este punto todo el flujo que circula por el neumotacografo 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 calculo de fugas puede aparecer cuando las fugas son
proporcionalmente mas importantes en una de las dos fases (fugas no

lineales).
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Figura 7. Transicion inspiracién/espiracion. En los puntos A y B, el flujo del paciente sera 0, por
tanto, una de las dos variables de la ecuacién serd 0, y el valor absoluto en esos puntos

correspondera al flujo de fugas.

A la vista de la complejidad expuesta en la monitorizacion de la VMNI vy las
multiples fuentes potenciales de interferencia parece necesario el desarrollo y
homogeneizacion de criterios a la hora de presentar la monitorizacion de la

mecanica pulmonar conseguida por VMNI, para su interpretacion clinica.

El presente trabajo pretende analizar los factores de variabilidad ligados a los
fendmenos fisicos que ocurren durante la VMNI y que pueden constituir fuentes

potenciales de error en la monitorizacion de la misma.
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2. Justificacién genérica del proyecto

En los ultimos afios, la VMNI ha adquirido un importante protagonismo tanto en el
ambito del paciente con insuficiencia respiratoria aguda como en la vertiente
domiciliaria para tratar al paciente con insuficiencia respiratoria crénica. Desde el
punto de vista tecnoldgico, la aparicion de nuevos modelos de ventiladores ha ido
acompafiada del desarrollo de herramientas de monitorizacion que proporcionan
informacion de gran utilidad clinica para facilitar la adaptacion del ventilador al
paciente. Esta informacion puede proporcionarse en tiempo real, o con
posterioridad, mediante el almacenamiento de las sefiales 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
informacion deberian ser contrastados en su fiabilidad antes de su uso en la
practica clinica diaria. Tanto el modo ventilatorio como la interfase, el tipo de
tubuladura o las caracteristicas de la valvula espiratoria utilizada, incluso el
predominio de las fugas durante una fase u otra del ciclo ventilatorio, pueden
afectar a la morfologia de las graficas, lo que consecuentemente afecta al calculo

de parametros importantes como el volumen corriente o las fugas.

El presente proyecto se centra en el andlisis de las consecuencias de los
acontecimientos relacionados con las fugas sobre la fiabilidad de los algoritmos
matematicos que utilizan los ventiladores comercializados. Para ello se ha
analizado el comportamiento de diferentes modelos de ventiladores usados
regularmente en la practica asistencial, en presencia de fugas, tanto lineales como
no lineales, en un entorno de simulacién 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 adquisicion de sefiales. Asimismo, e
intimamente relacionado con la monitorizacion, se ha evaluado el efecto de estas
fugas no lineales sobre el funcionamiento y fiabilidad de una modalidad ventilatoria

reciente, la presion soporte con volumen asegurado.
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3. Hipdtesis de trabajo

La existencia de fugas, tanto de caracter lineal (continuo) como no lineal (aleatorio),
interfiere en la fiabilidad de la estimacion del VC por el software de los ventiladores
comercializados de uso clinico habitual. Como consecuencia, en la modalidad
presion soporte con volumen asegurado puede verse comprometida la capacidad

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

1. Evaluar la fiabilidad de la estimacion del VC por el software de ventiladores
comerciales de uso asistencial frecuente, en diferentes condiciones de mecéanica
pulmonar, presion de soporte y nivel de fuga creciente continua y en un modelo de

simulacion en laboratorio.

2. Evaluar la fiabilidad de la estimacion del VC y fugas por el software de
ventiladores comerciales en un estudio experimental con introduccién de fugas no
lineales durante las diferentes fases del ciclo (inspiracion y espiracion),
comparandolo 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 presién soporte
con volumen asegurado inter-respiracion (presién soporte variable), mediante la
evaluacion de los cambios en el volumen asegurado entregado y en la modificacion

de la presion de soporte, en ventiladores comerciales de uso clinico habitual.
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5. Material y métodos
5.1. Disefio de los estudios

Los estudios se llevaron a cabo en condiciones de simulacién en el entorno del
Laboratorio de ventilacibn mecéanica del Servicio de Neumologia de la Corporacio

Sanitaria Parc Tauli. Se emplearon los siguientes dispositivos:

- Simulador. Se utilizé en el primer y segundo estudios un simulador de ventilacion
modelo SB2000® (Ingmar Medical, Pittsburgh, Pennsylvania) mientras que en el
tercer estudio se emple6 un modelo de simulador Hans Rudolph 1101 Series®
(Hans Rudolph Inc., Shawnee, Kansas).

- Sistema externo de adquisicion de sefiales. Se usé un poligrafo de sefales
Powerlab 16Sp® (ADInstruments, Sydney, Australia). La frecuencia de adquisicién
de sefial empleada fue de 200 Hz. Para el analisis de la sefial obtenida se empled

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

- Sensores. Para la determinacion del volumen corriente y las fugas se emplearon
dos neumotacdgrafos modelo S300® con un espacio muerto instrumental de 70mLy
resistencia de 0.0018 cmH,O/L/s (ADInstruments, Sydney, Australia). La presion se
monitoriz6 mediante transductores de presién modelo 1050® (ADInstruments,

Sydney, Australia).

- Sistema de tubuladura y conexion 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 (mascaras nasales o faciales) y el ventilador se
conecto directamente con el simulador mediante una tubuladura estandar de 2

metros.
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5.1.1. Particularidades del disefio en el primer estudio

La simulacion de fuga creciente continua se llevdo a cabo mediante una
valvula 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 coloc6 un
segundo neumotacografo al final de la valvula de fuga continua para medir el
flujo y volumen de fuga. La presion se monitorizé mediante un transductor de

presion colocado a la entrada del simulador. El disefio se esquematiza en la

Figura 8.
Valvula de fuga
intencional
geO INSPIRACION Neumotacégrafo propio
y sensor de presion
—>
< .
g 2 P2
Ventilador ESPIRACION Simulador
de pulmon

" Poligrafo |

— de sefiales
Datos Chart 5 "
ventilador -

PC
comparacion
de datos

Figura 8. Esquema de trabajo en el primer estudio
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5.1.2. Particularidades del disefio en el segundo estudio

El disefio se esquematiza en la siguiente figura (Figura 9).

L1-L2
‘ Pneumatachograph 2 (leak)
$SOLENOID Prieumotachograph 1
VN
Cantinuous ‘
Leak
Tested sc Lung
Ventilator Prieurnotachograph simulator
Polygraph

Comparison of
data

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 al de
una mascara nasal comercial. Una fuga adicional generada por una
valvula solenoide fabricada para los propodsitos 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 valvula generé
un nivel de fuga adicional (equivalente a la “no intencional”) durante la
inspiracion o durante la espiracion. El criterio mediante el cual se

controld la apertura y cierre de dicha valvula solenoide fue en funcién
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de la presion monitorizada mediante un transductor de presion en la

salida del ventilador (Figura 10).

Evert name: | apertura

Channel: | Charnel 1 v

cmH20

Trigger level:  On: | 8,000 ﬂ Trigger instantly if level starts above

30

25

20

15

10

()] channel 1 (emH20) (4]

5 -

it J [ Different end level

o

| A

I——
Show selected data

[ (] 8 ] [ Cancel ]

Figura 10. Grafico correspondiente a la apertura y cierre de valvula siguiendo el

algoritmo para apertura de la valvula solenoide en inspiracion

Asi, la sefal de presion generada por el transductor de presion actuo
como un trigger para la apertura o cierre de la valvula solenoide a
partir de un cierto valor prefijado, tanto para la inspiracion como para
la espiracion. La apertura y cierre mecanicos se efectuaron mediante
un cambio de voltaje (- 2 V, sobre un voltaje basal de 2 V) en la

tension eléctrica que recibia la valvula solenoide (Figura 11).
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Start Stimulator: | Manually

Cutput 1 | Qutput 2

off Marker Channel: |Charnel 1
Waveform Quiput
Mame: |Pulse » [ pifferential

Customize... Save... Output Range: 10 ~
Parameter Mame Walue
Baseling 2V T J =&
Start Delay 0 s J &
Repeats [==] J T 3
Max Repeat Rate 0,1 Hz J
Pulse Height 2 v -2 B il
Pulse Width 11 = ami T %) - — —

Figura 11. Programacion de voltaje de apertura y cierre de valvula solenoide

5.1.2.2. Metodologia propia para estimacioén de volumen corriente

y fuga en presencia de fugas aleatorias

- Dispositivo de captura y caracteristicas técnicas. Se utilizé un
neumotacégrafo desechable (CO,/Flow sensor®, Philips Respironics,
Murrysville, Pennsylvania, EEUU) para monitorizar flujo y presion de
forma continua. El neumotacdgrafo se situé en el extremo distal de la
tubuladura de 2 metros e inmediatamente antes de la fuga
intencional (“BC pneumotachograph” en la figura 9 de disefio global
del estudio). Dicho neumotacégrafo se conect6é a un monitor
comercial tipo NM3® (Philips Respironics). El método de trasmision de
datos en tiempo real consistio en la conexion fisica del monitor NM3 a
un dispositivo conversor serie a Ethernet multipuerto (Lantronix®,
Irvine, California, EEUU) mediante un cable cruzado tipo “null
modem”. La resolucion y frecuencia de adquisicion de sefal fue de

200 Hz.

Los parametros monitorizados de forma continua (graficas de flujo-
tiempo y presion-tiempo) se transfirieron en tiempo real a la
plataforma (software, ver mas adelante), mediante el protocolo de

comunicacién proporcionado por la empresa Philips Respironics (56).
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- Software de célculo y andlisis. En primer lugar, se efectué una
correccion por la fuga intencional al inicio de la evaluacion del
software externo, aumentando de forma progresiva la presion (con
valores crecientes de 4 a 20 cm H,0) y ocluyendo al mismo tiempo el
extremo distal de la tubuladura. Al estar el sistema ocluido, el Unico
punto de fuga era el de la valvula espiratoria, de manera que se
conocia la relacion instantdnea entre la presiéon y el flujo de fugas
continuo (curva presion-flujo de fuga). Se procedi6 a la
automatizacion del test y a su aproximacion a una ecuacion de
segundo grado. El test de fugas se considerd valido cuando el
coeficiente de regresién R? fue >0.99. Finalmente, se procedié a la
correccion de las graficas nativas mediante sustraccion de la fuga

intencional (Figuras 12 y 13).

Leak Test Result Form =

29,7 (I/m)

19,95 ¢cmH20

Brand

Mode

Cancelar

Figura 12. Automatizacion del test de fugas, con presentacion en la pantalla de la

ecuacion y de los valores de ajuste (R?)
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Figura 13. Introduccion de la interfase en el programa. Cada modelo va asociado a

su ecuacion particular presion /fugas

En segundo lugar, se procedi6 a la correccibn por fugas no
intencionales, mediante determinacion previa de las transiciones
inspiracion-espiracion a través de la transformacion matematica a
través de iteraciones (wavelets) de las ondas nativas capturadas por
el dispositivo en graficas con puntos maximos y minimos
identificables. Ello permitio determinar de forma continua los puntos

de transicion entre ambas fases del ciclo (Figuras 14 y 15).

\ i'; a
. f} v \\N«‘/‘;,-““‘ , - 4 .
ey b —

—FlwW'3

Figuras 14 (izquierda) y 15 (derecha). Transformacion matematica de las ondas
nativas de flujo (figura 14, en rojo) y presién (figura 15, en azul) en grafica de

maximos y minimos identificables mediante la iteracién 3.

Las fugas no intencionales (en este caso las fugas a través de la
valvula solenoide) se estimaron teniendo en cuenta los siguientes
factores: Se parti6 de un sistema matematico de dos incégnitas en

una sola ecuacion (se conoce el total de gas, pero no su distribucion
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=)

18-

|

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 inspiraciébn—espiracion
y viceversa, puntos estables donde la fuga no intencional es
conocida. Por tanto, en dichos puntos, todo el flujo monitorizado a
través del neumotacégrafo corresponde en su totalidad a flujo de
fugas. Se tom6 como valor de referencia la transicidn espiracion-
inspiracion, por considerar ese punto mucho mas estable que la
transicion inspiracion-espiracion, de pendiente mucho mas
pronunciada y en la que pequefios errores en la determinacion del
punto podrian provocar potenciales desviaciones de calculo. Como
Gnica concesion, se asumio que la fuga durante la fase espiratoria era
constante y se determino que el area bajo la curva delimitada por el
nivel constante de fugas correspondia al volumen corriente espiratorio
del paciente. Partiendo de este valor en cada ciclo se comparé de
forma retrograda dicha area bajo la curva espiratoria con su
correspondiente area bajo la curva inspiratoria. Asi, si el area
inspiratoria era mayor que el volumen corriente espiratorio, la
diferencia entre las dos areas se consideré fuga durante la fase
inspiratoria, y, a la inversa, cuando el area de la curva espiratoria era
mayor que la de la curva inspiratoria, la diferencia entre ambas se

consideré fuga durante la fase espiratoria (Figura 16).

-

15
10-
15-

10-

. . ., . . . X .
Figura 16. Determinacién de volumen corriente espiratorio (que coffesponderia a la

suma de las areas A + C + D) a valor de flujo de fugas 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
flujp medido durante la fase espiratoria o flujo monitorizado por el
neumotacografo en el ventilador y Vfuga es la fuga durante la

espiracion.

El area A se corresponde al flujo que llega durante la fase espiratoria
al ventilador y que es captado y medido por el neumotacografo del
ventilador, el area C se corresponde con el flujo (y por tanto, volumen)
de fuga (de magnitud n) durante la espiracion en la primera fase del
ciclo espiratorio (espiraciéon temprana). A partir de un cierto punto
(marcado con una x), el sentido del flujo de gas se invierte para
mantener la presion en el circuito. A partir de este punto, el area D es
la continuacion de la espiraciéon del paciente cuyo flujo se escapa por
la valvula, mientras que el area B corresponde al flujo anterégrado del
ventilador durante el final de la espiracion, que es necesario para

mantener la presion positiva espiratoria en el circuito.
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5.1.3. Particularidades del disefio en el tercer estudio

El disefio global fue muy similar al del segundo estudio, con la presencia de
dos niveles de fuga, uno continuo, simulado por una valvula de fuga continua
comercial (Swivel®, Philips Respironics, Murrysville, Pennsylvania, EEUU)
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 practica clinica en VMNI con tubuladura Unica. Para simular
las fugas no intencionales durante la fase inspiratoria se empleé una valvula
con una resistencia umbral de 7.5 cm H,O (Whisperflow®, Philips
Respironics) conectada a una pieza en T, colocada distalmente a la fuga

continua.

En el modelo de simulacién de fuga durante la fase espiratoria se empled
una valvula activa o neumatica acoplada a la pieza en T con su apertura y
cierre controlados mecanicamente mediante un tubo conectado al extremo

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

g Unintentional
Ventilator o random leak (Pn 2)
. Active Valve —
# pressure controller i
=
;?.—‘.\
2 m single tubing J, T piece
Distal pressure
Continuous Flow (Pn 1) Lung
intentional )
leak simulator
Proximal pressure
\
«— Polygraph —

Figura 17. Modelo de simulacién de fugas durante la fase inspiratoria
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Figura 18. Modelo de simulaciéon de fugas durante la fase espiratoria

5.2. Calibracion

Antes de cada sesion tanto el neumotacografo 1 como el 2 y el transductor de
presion fueron calibrados siguiendo las instrucciones del fabricante mediante la

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

Units Conversion for, Channel 1 |

|2 Point Calibration w | Units conversion: () OFF (3 on
Paint 1: = | T | » [0 | embzo  units:
Foint 2: = | ZB0 P | -» | 10 | cmH2O  Decimal places: | 2 £
= Set units For:

(%) all and new data

2O () New data only

§ O Selected blocks
£ 04
b g
20 4
=
QK l [ Cancel ] [ Preview

Figura 19: ejemplo de calibracion de presion mediante el método de 2 puntos
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5.3. Parametros 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 valvula correspondientes
a 4 niveles de fuga continua: 35,45, 55 y 65 L/min a presién continua
(CPAP) de 20 cm H,O monitorizada mediante el neumotacégrafo 2.
Se emplearon estos niveles de fuga porque son los valores aportados
por los fabricantes como flujo de fuga estimada para las interfases
gue se usan en la practica clinica. Asi, una fuga de 35 L/min con una
presién de 20 cmH,0 correspondia a la fuga de una mascarilla nasal
pequefia y una fuga de 60L/min a esa misma presion a la fuga de una

mascarilla nasobucal.

5.3.1.2. Parametros programados en el simulador

Se reprodujeron 3 condiciones diferentes de mecanica pulmonar:

- Patrén respiratorio normal con una compliance de 60 mL/cm H,O y
resistencia de 7.5 cm HyO/L/s.

- Patron respiratorio obstructivo con una compliance de 60 mL/cm
H,O y resistencia de 25 cm H,O/L/s.

- Patrén respiratorio restrictivo con una compliance de 30 mL/cm H,O
y resistencia de 7.5 cm H,O/L/s.

Ademas, se programo una frecuencia respiratoria de 10 respiraciones
por minuto con un esfuerzo correspondiente a una presion de -10 cm
H.O0.

5.3.1.3. Niveles de presion soporte

Para cada nivel de fuga y para cada patrén respiratorio se
programaron tres niveles de presion soporte: 5 cm de H,O (IPAP /
EPAP presién inspiratoria de 10 cm H,O y presion espiratoria de 5 cm
H,0), 10 cm de H,O (presion inspiratoria 15 cm H,O y presion
espiratoria de 5 cm H;0), y 15 cm de H,O (presién inspiratoria 20 cm

H,O y presion espiratoria de 5 cm H,0).
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5.3.1.4. Comparacion y lectura de registros ciclo a ciclo

Para cada condicién (cada nivel de fuga, nivel de presion soporte y
patron ventilatorio) se realizé un registro de 3 minutos comparandose
ciclo a ciclo sélo los ultimos 10 ciclos del ultimo minuto de registro con
el fin de evitar un periodo de inestabilidad del sistema debida a las
modificaciones de parametros. Los valores de volumen corriente de
las 10 ultimas respiraciones registradas por el software de los
ventiladores fueron comparadas ciclo a ciclo con el obtenido mediante
el neumotacografo externo (para ello se tomaron los valores maximos
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 ademas de la fuga basal intencional se emplearon
dos niveles de fuga aleatoria calibrada, simulados por dos niveles de
resistencia colocados distalmente a la valvula 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) = — 0.0443p? + 2.3943p + 7.659

- Fuga basal + Fuga adicional 1 (no intencional) = - 0.0737p> +
3.9472p + 12.225
- Fuga basal + Fuga adicional 2 (no intencional) = - 0.1107p® +

5.7015p + 16179

donde “p” equivale a la presién en la tubuladura
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5.3.2.2. Parametros programados en el simulador

Se utilizd un patrén de mecénica pulmonar normal con una
compliance de 60 mL/cm H,O vy resistencia de 7.5 cm H,O/L/s. Se
programdé una frecuencia respiratoria de 15 respiraciones por minuto

con un esfuerzo de -10 cm H,O.

5.3.2.3. Niveles de presion soporte

Para cada nivel de fuga (basal, basal + adicional 1, y basal +adicional
2), se estudiaron dos niveles de presion soporte programados en el
ventilador, 10 cm de H,O (correspondientes a una presion inspiratoria
de 15 cm de H,O y una presion espiratoria de 5 cm de H;0), y 15 cm
de H,O (correspondientes a una presion inspiratoria de 20 cm de H,O

y una presion espiratoria de 5 cm de H,0).
5.3.2.4. Comparacioén y lectura de registros ciclo a ciclo

Para cada condicién (periodo de fuga inspiratoria o espiratoria y
dentro de cada uno de estos, nivel de fuga y nivel de presién soporte),
se realizé un registro de 2 minutos. Al principio de cada registro, la
valvula solenoide se mantuvo cerrada para determinar las diferencias
en el volumen corriente basal y la estimacion de las fugas entre el
software de los ventiladores comerciales y las estimaciones externas.
En la segunda parte del registro de 2 minutos la valvula solenoide se
abri6 para reproducir la fuga en la fase deseada, inspiracion o
espiracion. Se analizaron los valores de fuga y de volumen corriente
de los ultimos 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 periodos de fuga

En este estudio, ademas de la fuga basal continua (correspondiente a
la de la valvula Swivel®), se utilizaron dos niveles mas 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 valvula umbral. EI modelo

de fuga espiratoria empleod Unicamente un nivel de fuga.

5.3.3.2. Parametros programados en el simulador

Puesto que la modalidad de presion soporte con volumen asegurado
se emplea con mayor frecuencia en pacientes restrictivos se utilizd
también un patrbn de mecénica pulmonar restrictivo con una
compliance de 25 mL/cm H,O vy resistencia de 7.5 cm H,O/L/s. Se
programdé asimismo una frecuencia respiratoria de 15 respiraciones

por minuto con un esfuerzo de -10 cm HO0.

5.3.3.3. Volumen asegurado y limites de nivel de presién

Se program0 para cada ventilador un volumen asegurado de 550 ml o
equivalente en volumen minuto (en Stellar 150%), y unos niveles de
presién inspiratoria maxima de 40 cm de H,O y de presién inspiratoria
minima de 8 cm de H,O. El nivel de presidn espiratoria se fijo en 5 cm
de H,0.

5.3.3.4. Lectura de registros

En este estudio se tom¢é para cada condicion un registro inicial de 10
minutos solo con la fuga basal intencional de la valvula Swivel®, con el
objetivo de alcanzar estabilidad en el volumen corriente asegurado.
Tras este periodo inicial de 10 minutos se registraron otros 10
minutos para cada condicion (fuga en fase inspiratoria baja y alta, y
fuga en fase espiratoria). Se analizaron los 4 ultimos ciclos de registro

del periodo inicial de 10 minutos (periodo sélo con la fuga basal de la
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valvula Swivel®), se sefialé el primer ciclo sin autotrigger tras la
apertura de la valvula (para asegurarse que no se trataba de una falta
de compensacion de fugas), y se analizaron de este segundo periodo
los 5 ultimos ciclos de cada periodo de 30 segundos (hasta el minuto

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

Primeros ciclos sin
autotrigger tras

Ultimos 5

ciclos de

referencia
G | 1 |
R T T I I | | |
=10 min 0 30simint.5min2min 3min 4min 5min 10 min
1 J T J

T B T
Sin fugas Con fugas
Fuga

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

En todos los estudios se programO un rise time o tiempo de
presurizacion intermedio (150-200 ms), un criterio de ciclado del 30%
del pico flujo. El trigger inspiratorio se fijo en todos los ventiladores en
el nivel de sensibilidad mas bajo para evitar autotrigger. Se

desactivaron las opciones de tiempo inspiratorio maximo y minimo.

5.4. Ventiladores analizados

Primer estudio

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

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

Tercer estudio

Vivo 50, Breas Medical/GE Healthcare, MéInycke, 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®, Drager, Libeck, Germany.

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

5.5. Obtencion de medidas y conversidn a condiciones BTPS

Para estandarizar el analisis del VC, el valor del mismo obtenido desde el
neumotacégrafo fue convertido de condicion ATPS (ambient temperature and
pressure saturated with water vapor, temperatura ambiente y presion saturada con
vapor de agua) a condicion BTPS (body temperature and pressure saturated with
water vapor, temperatura corporal y presion saturada con vapor de agua) aplicando

la siguiente formula:
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VC (BTPS) = VC (ATPS) x (presion barométrica —presion de vapor de agua/presion
baromeétrica — 47) x 310/(273 + temperatura en C°).

Donde 47 es la presion de vapor de agua a 37°C, 273 es la temperatura en la
escala Kelvin correspondiente a 0° en la escala de grados centigrados, y 310 es el
valor en grados Kelvin a temperatura corporal. La temperatura ambiente en este
estudio fue de 20° y la presion de vapor de agua a esa temperatura es de 17,5
mmHg. Sustituyendo los valores la conversion de ATPS a BTPS el volumen

corriente se incrementa un 10,2%.

5.6. Andlisis estadistico

Para el analisis estadistico se utilizo la version 19 de SPSS para Windows (SPSS
Inc., Chicago, lllinois, USA).

Primer y segundo estudios

Los valores de VC y las fugas se expresaron como media = desviacién estandar
(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

formula:
(VC ventilador — VC del neumotacografo) x 100/VC neumotacografo

La fiabilidad de las medidas estimadas por cada software fueron evaluadas
mediante el coeficiente de correlacion 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 condicion experimental se expresaron como
medias * desviaciones estandar. Para comparar el comportamiento de los
ventiladores en las diferentes etapas del protocolo se empleé el modelo lineal
general para medidas repetidas. Cuando la esfericidad del modelo no podia ser
asumida (test de Mauchly<0.05) la significancia estadistica del modelo era
evaluada mediante la correccion de Greenhouse-Geiser. Las diferencias inter-
sujeto entre los ventiladores se evaluaron mediante andlisis post hoc de Bonferroni.
Los resultados estadisticamente 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 +9.5mL 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 correccién
por la pérdida de presion en funcion de la resistencia de la tubuladura), se observo
una relacion directa entre el nivel de fuga y la infraestimacion del VC, tanto en
valores absolutos (mL) como en porcentaje con respecto al medido externamente.
Para la menor fuga (35 L/min a presion de 20 cm H,0) se observaron diferencias
significativas entre los valores aportados por los diferentes ventiladores. El Stellar
100° fue el ventilador con la menor desviacién en la monitorizacién del VC, con una
media de infraestimacion 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°
infraestimo6 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 mostré una infraestimacién de — 23.65 + 2.26 mL, que corresponde a
una desviaciéon de -5.56 + 0.36% en relacion al VC medido externamente para cada
incremento de fuga de 10L/min (con CPAP a 20 cm H,0). En el caso del Vivo 50°
firmware 2.0 fue el ventilador con una menor influencia del incremento de la fuga en
la estimacion del VC, que mostré una sobreestimacion de 1.65 + 0.44 mL, 0.3 £

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

En el analisis de regresion lineal multivariante el ventilador con el algoritmo de
correccion present6 una influencia (tanto de fugas como de patron) inferior al 1%
(0.3%) para cada incremento de fugas y cambio de patron mientras que en los
otros 4 ventiladores la infraestimacion 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 desviacion media en los valores de VC medidos externamente no
excedieron el 10% en ninguno de los ventiladores (con un valor de coeficiente de

correlacion 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 desviacion
se obtuvo con el software de disefio propio (BetterCare®), que en situacién basal
presentd una diferencia de 23 £ 20 ml, correspondiente a un porcentaje de + 3.06 +
2.6% del VC, y con fuga inspiratoria presenté 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 limitacion de estimar unicamente 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 disefio propio infraestimé ligeramente, sin
alcanzar significacion, 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 presién soporte y valores de
VC programado al final de los 10 minutos de registro en situacion basal (fuga basal
continua) y antes de 5 minutos en los periodos con fugas adicionales. Al final del
periodo 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

presién soporte alcanzado por cada ventilador.

En el modelo con fugas no intencionales inspiratorias se observd una caida
progresiva en el VC entregado y en la presion soporte. La progresion de la caida
fue diferente entre ventiladores, asi, el Carina® y el PB 560® alcanzaron estabilidad
antes del minuto 2, mientras que el Trilogy® y el V60® mostraron una caida mas
lenta hasta alcanzar estabilidad de los valores. La reduccion en el VC entregado
para las fugas inspiratorias mas altas oscil6 entre el 21 y el 40%, correspondiendo
a un descenso en la presion soporte entre 3.09 y 10.15 cm de H,O tras 5 minutos.
En cuanto a la influencia del nivel de fuga en el VC entregado por cada ventilador,
se observaron diferencias estadisticamente 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 estadisticamente 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%, asi como un
aumento en la presion soporte entre 2.7 y 6.5 cm de H,O. Al igual que en el modelo
inspiratorio, la progresion en el incremento del volumen entregado fue diferente

entre los ventiladores estudiados.
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7. Articulos publicados

7.1. Primer articulo

Lujan M, Sogo A, Pomares X, Mons6é 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 udltima generacion aportan datos de interés a
través de sistemas de monitorizacion on line. La monitorizacion del volumen
corriente (VC) es un punto clave en la evaluacion de la eficacia de la ventilacion
mecanica 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 mecanica pulmonar, presion de soporte y nivel de fuga intencional en un entorno
de laboratorio de simulacion 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 presion 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 neumotacdografo
externo. Se analizaron 10 respiraciones para cada condicion. 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 neumotacografo
externo). La infraestimacién 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 funcién de la fuga por la valvula (en funcién de la
pérdida de presion lineal en la tubuladura) se observdé un minimo efecto de las
fugas en la estimacion del VC (0.3%). En 3 ventiladores la infraestimacion estuvo
condicionada por el patréon de mecanica pulmonar (menor infraestimacién para el

patron restrictivo y mayor para el patron obstructivo).

Como conclusion la inclusion de un algoritmo que calcula la pérdida de presion en
la tubuladura en funciéon del flujo que sale del ventilador aumenta la fiabilidad del
calculo del VC corrigiendo la infraestimacion sistematica asociada a las fugas

incrementales.
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Effect of Leak and Breathing Patlern on the Accuracy

of Tidal Volume Estimation by Commercial Home Ventilators:

A Bench Study

Manel Lujin MDD PED. Ana Sogo MD, Xavier Pomares MD. Eduard Monsé MD PhDD.
Bernat Sales, and Lluis Blanch MD PhD

BACKEGROUNIY. MNew home ventilators are able to provide clinfclans dafa of interest threugh
balli-in software. Monitoring of tidal volume (V) i5 a key point In the assessment of the efficacy of
home mechanical venfilation. ORBIECTIVE: To assess (he reliability of the Vo provided by 5
ventilators im a bench lest. METHODS: Five commercial ventliators from 4 different manufaciuar-
ers were Lested In pressure suppont mode with the help of a breathing simulator onder different
condifions of myechanical respiratory pattern, inflation pressure, and mtentional lealkape. Values
previded by the bullt-in software of each ventilator were compared breath to breath with ths V.
mumnitored threagh en external ponenmotachograph. Ten breaths for each condition were compared
for every tested sitonation. RESULTS: Al tested veniilators nnderestimated Vo { ramges of —21.7 mi.
i —83.5 mlL., which corresponded fo —3.6% to — 4.7 % of the externally measured V. A direct
relationship between leak and andersstimaticn was found in 4 ventilators, with higher underesti-
matioas of the ¥V, when (he leakage increased, ranging between —2.27% and —5.42% for sadh
10 L/min increase m the leakage. A ventilator that included an alporithm that osmputes the
pressure loss throupn the mbe @ o function of the fow exiting the ventilator kad the minimal efTect
of leaks on the estimation of ¥V (0.3% ). In 3 ventilators the undersstimation was also influenced by
mechanical pattern (lower underestimation with restrictive, and higher with ohstroctivey COMN-
CLUSHINS: The inclusion of algorithms thal calculale the pressure loss as a nction of the Mow
exiting the ventilator in commercial models may increase the reliability of % estimatlon. ey words:
aonimvasive verilaion: Ndalvonime: leaks. [Respic Care 20133833 770-77T7.2 2013 Doaedalus Enterprizes]

Introduction

Moninvasive ventilation (NIV) has prover to be an ef-
fective therapy for bath acote and chronic respimtory fail-

D Ligean,_ Sopn, Pomaees, and Mons) ae aFifised with the Deparimet
of Poermology: el Or Blarch s offilated weh the Crilkeal Care Dy-
patment. Corpornzie danitania Poc Tl Instte: Univesitan Pane Taull,
Universital Avtomomz de Baroslons, Sabodell, Spain. Mr 2ales is affil-
mbd with BeterCare, Sohad=ll Spain. Drs Blanch, Monsd, aod Lujan
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Enermedsdes Respintonos.
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pre! The porablke ventilkors carrently gvailatle provide
acequate treatment for these clipical siwaions nd ae
relatively easy o use. As o resull their ase has exiended
from ICLUs to kospital wards and even to paients” omes.
Thus, the number of patients recelving domiciliary NIV
in thz last 20 years has increased considerably all over
Emrooe 2

In clinical practice, ventilatior mosde and paremeters ae
defined by the physician or respiratory therapis., based on
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EFFECT OF LEAK AND BREATHING PATTERN ON THE ACCURACY OF TiDAL VOLUME ESTIMATION

underlving pathology, the patient’s tolerance of the venti-
lation pattern, and the improvement sttained in arerial
blood gases.** In some cases. however, Lhe patient does
not achieve the desired improvemend, and additional mon-
itoring of the interactions between patient and ventilator
are required. Cerain veatilators have recently incorpo-
rated commercial sofftware { buili-in software) that provides
information on variables such as pressure and flow, also
allowing download of data stored in the internal memory
for later analysis. These data, however, must be validated
before they can be considered for use in clinical practice,
since ventilation mode, interTace, tvpe of tubing (single or
double}, and characteristics of the expiratory valve used
{active or intentional leak) may affect the basic monphol-
ogy of the praphs.3®

The buili-in software of commercial ventilators shoold
be able to measure accurately tidal volome (V). even in
conditions of increasing leak. A recent study” found that
currently available buill-in software underestimates both
leaks and mean Vo, without a clear-cut relationship be-
tween leak and accuracy of Vo measurement. The purpose
of the present study was to compare the V.. values calcu-
lated by built-in software of a wide range of commercial
ventilators with V.. measurad by a calibrated pneumota-
chograph breath (o breath, in bench simulation conditions
under increasing values of controlled leak, to determine
whather the incorporation of a mathematical algorithm that
compules leak-related pressure loszes through the tubing
during breathing may improve the refizbility of the V..
measure estimated by buill-in software,

Methods
Study Design

The experiment was conducted under simulation condi-
fions in a mechanical ventilation laboratory equipped with
4 breathing simulator (SB2000, Ingmar Medical, Pitisburgh,
Pennsyivania) that was vsed to test the ventilators. This
Jung simulator allows active inspiration with different lev-
els of pressure and duration of inspirstory effort; and is
able to modify the parameters of lung mechanics through
system changes in compliance and resistance. As a signal
acquisition system, an external polygraph (Powerlab 16Sp,
ADInstruments, Svdney, Australia), equipped with a pres-
stre ransducer{ model 1050, ADnstromenls, Svdney . Aus-
tralia), and a pregmotachograph (model 5300, instrumen-
tal dead space 70 ml. resistance 0.0018 cm H.O/LSs,
ADInstruments, Syvdney, Australia) was used. Sampling
frequency was sel to 200 Hz, and the polygraph was con-
necied to a computer equipped with data acquisition sofl-
ware (Chan 5.0, ADInstruments, Sydney, Aovstralia). To
avoid the influence of uncontrolled leaks, commercial NIV
interfaces {nasal or oronasal masks) between the ventilator

RespmaToRY CARE « May 2013 VoL 58 No 5

QUICK LOOK

Current knowledge

Moninvasive ventilation (NIV) is commonly delivered
using pressure support ventilation with a circuit with a
known leak. The ventilator estimates the tidal volume
delivered to the patient, bui the accuracy of that esf-
maide in the face of varying leak is unknown.

Whal this paper contributes to our knowledge
The software of the tested NIV ventilators underesti-
mated the actual tidal volume, and the greater the leak,
the oreater the difference between the estimated and
actual tidal volume. An algorithm that compensated Tor
the difference between the estimated leak measured at
the distal and proximal sides of the circuit improved the
ACCOracy.

dnd the simulator were not used, and the ventilator was
directly connected 1o the simulator through standard 2-m
tubing. A unidirectional valve with variable opening was
interposed in the tubing and connected to a T-piece, o
simolate continuous variable leaks between the ventilator
and the simulator, and a second poeumotachograph was
placed at the end of this valve to measure leak flow (Fig. 1).

Calibration

Before each session, both the preumotachograph and
the pressure ransducer wese calibrated following the man-
ufacturer’s instructions. using a 3-L syringe and against a
water column, respectively. The measurements of the sys-
tem with a 3-L syringe showed an error of about 1%,
displaying values between 2,970 mL and 3,030 mL with
the syringe.

Leak Levels

The ventilators were tested with 4 predetermined, cali-
brated leak flows (35, 45, 553, and 65 L/min) on CPAP of
20 cm H,0. The leak level was assessed before each step
and using each fested ventilator. This range was selected
because it includes the values provided by all the manu-
facturers as estimated leak flows for the interfaces osed in
the clinical setfing. Thus, a leak of about 35 L/min at a
20 cm H,O of pressure comesponds to a small nasal mask,
and a leak of over &0 Limin corresponds to oronasal
masks kY

Pulmonary Mechanics

For each leak level 3 different conditions of lung me-
chanics in the breathing simulator were programmed'™

Tl
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Fig 1. Design of the scpaimenta conditone.

s Normal eomplianes 80 mlim HO, resistance
7.5 em H,O/Lfs

« Obaimuctive: ecompliance &0 mlsem HoO, resistance
25 em HOVLis

= Bostictive compliance 20 mlfrm H,O. resistance
7.5 em H.O/LSs

Parameters in the Tested Ventilators

Foreach level of leakage and vendiladion patter, 3 dif-
farant lavals of prasuie suppoart (PS) weare programime d:

» & om HoOv inspimatory pressure 10 cm HoO. expiratony
pressure 5 cm H O

= 10 em HoO: irspisatory presse 15 em HLO, expiratory
presisure 5 cm HO

= 15 cm HoO: despiratery oressure 20 cm HoO, expiratory
pressure 5 cm H O

Other parameiers were fxed as follows, Rise time wes
sat at an intermadiate valae (200 ms), and the cycle-off
crilerion was at 30% of peak flow. Inspiratory trigger wes
set at a masimam effort with each ventilator o avoid
anto-triggering. Spontaneous breathing frequency was pro-
grammed in the stimalalor ab 10 breatnsimin, with an effot
laval of 505 of the maximum alowed by the simulator,
corresponding tc a messured peak flow of 492 Limin, and
1 sacond duraticn of effort.

Ventilators Tested

Five ventilators from< d-fferem menufactires withtheir
commarcial buili-in software ware ested:

Vivo 5C, Breas Medical/GE Healtheare, MOloycke, Swe-
can, fumware 1.3, buil-in software Vivo S0PC 2.0,
The accurazy oF tae messuied Vo with intentioral leak-
age is + 20%, ard the conversion factor 1o body tem-
ferature and pressure saursted (BTPS) is ambient tem-
rerature and pressure dry (ATPD) + 10%.

Puritan Bennelt 560 (PBSal), Covidien, Mansfie!d, Mas-
sachusetts, built-in scfiware Respiratory Insight 2.1. The
accuracy of the measured Vo with intentional leakage is
= 10%, and the conversion factor to BTPS i ATPD
— 0%

Tritogy 100, Fhilips Respironics. Murysville, Penasy!-
sank, built-in sofware DirectView ., The aconracy of the
measured Vo with inkent onal leakage is — 15%, and the
conversion factor to BTPS is ATFD + 12%.

Staliar 100, ResMad, Sar Disge, Califormia, built-insofl-
ware ResScan 3,14, The accumacy of the mzasured Vi
with inkentional leakage is = 155, and data about vol-
vme are displayed in ATPD conditions.

Modified Vivo 53, Breas-Genzral Ekctric, Molnycke,
Sweden, firmware 20, which includes & mathemsztical
algorithm desgned for the correction of the pressue
value at the end of mbing. in scccrdance with the flow
circulatng through the ventilatcr ppeumolachograph and
the values caleulsted for the resistance.
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These ventilators were selected due to their implemen-
tation in Europe, and because they had built-in software
that allowed the analysis breath by breath of estimatad V.
values,

Cycle to Cycle Vy Comparison

Each experimental condition was maintained for 3 min-
utes, and only the last 10 breaths (last minute) were ana-
lyzed, to ensure the stability of the system across the mod-
ification of settings (increasing leak, mechanical pattern
and pressure lavel). The Vi values of the last 10 breaths
were compared breath to breath, taking the highest value
of the volume-time curve both from the commercial soft-
ware registration and from the external pnenmotachograph.
The externally acquired volume-time curve was obtained
by imtegration of the flow-time curve in each cycle, re-
starting the integral when the flow value crossed the zero
point toward positive values. If the volume-time curve of
the extemal acquisition system presented any deviation
before the initiation of the inspiratory cycle, causing the
zero volume point not to coincide with the point of zero
flow, a second reinitiating criterion was selected, based on
the transition to inspiratory pressure in the pressure-time
graph. For the Trilogy 100 and Stellar 100, which do not
display volume-time curves, we took the value provided
by the software after each cycle.

Conversion to BTPS Conditions

To standardize the analysis of true 'V, entering into the
respiratory system, the V. obtained by the pneumotacho-
graph was converted to BTPS conditions!? by applying the
following formula:

Vo (BTPS) = V¢ (ATPD) x (barometric pressure —
water vapor pressurefbarometric pressure — 47) = 310/
(273 + temperature in “C)

where 47 is the vapor pressure of H,O at 37°C, 273 is the
ternperature in Kelvin scale comesponding to 0°C, and 310
is the value in degrees Kelvin at body temperature. Given
that the ambient temperature at which the study was per-
formed was 20°C and the vapor pressure of H.O at that
temperature is 17.5 mm Hg., substituting the values, the
conversion of ATPD 0 BTPS increased V.. an average of
10.2%.

Exclusion of Measurements

The cycles were discarded when excessive leakage of
the circuit induced auto-trigger.
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Table.  Difference Between Displayed and Measured Tidal Volume
With Wentilators

’ ! Intraclass
Ventilaioy  Difeeece, Difference conion  p
Coefficient
Wivn 30 —84 25 4T =33 054 =2 JI01
PR3A0 =50 +3h —126=45 0.08 = 01
Trilogy 100 -4l =46 —TExED 047 = 01
Stellar 100 =3B *x55 =71 x99 095 = i1
Medified ¥Vivo 30 =22 =0 —A6=x15 10,60 = i1

Statistical Analysis

Values for each experimental condition are expressed as
mean * SD. First, differences between Vo values pro-
vided by the built-in software and the external system
were calculated and expressed as absolute values (in mL)
and as a percentage of the extemally measured V.. con-
sidersd as the reference for the purposes of the study,
according to the following formula:

(Vventilator — Vo pneumatachograph) = 100/ pneu-
motachograph

Paired values of V. were compared by analysis of vari-
ance, with Bonferroni post hoc analysis. A reliability anal-
ysis using the intraclass correlation coefficient for individ-
nal measures was performed for each tested ventilator and
predetermined leakage.'2 Second, a multivariate linear re-
aression analysis was performed for each tested ventilator,
considering the accuracy of the Vyestimation by the built-in
software of the ventilator as the outcome, and introducing
in the model all values with P < .10 in the univariate
analysis as covariates. The percentage of the difference
from the reference in the displayed V. was selected as a
dependent variable. Categorical variables (ventilatory pai-
tern, leaks, and pressure level) were recoded into ordinal
variables, with the reference categories being the lowest
value of leak (35 Limin), pressure (5 cm H,O). and the
restrictive breathing pattern foreach ventilator. Results are
expressed as mean difference changes for each experimen-
tal step and 95% confidence intervals. The significance
level was set at P < .05, Statistical analysis was performed
using statistics software (SPSS 19, SPSS, Chicago, Ili-
nois).

Resulis

Paired values of V4 were compared breath to breath for
all the conditions mentioned, with up to 1,800 cycles an-
alyzed. As the Table shows. all the ventilators underesti-
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Fig. 2. Influence o level of lsak n the diference batwean maa-
aursd and displayed values i the built-in softwars of the 5 wnti-

latore etacied. The amount of leak e messursd at GRAP of
20 120,

mated V. measured by the pneumotachograph, the under-
esiimation ranging between —21.7 = 2.5 mL and
—83.5 + 253 mL, corresponding to —3.6 = 1.5% and
—14.7 + 3.25% of the externally measured V. All ven-
Llatuns showesd peliabiliies vaoging Detweenn 0,90 @l 0,99
the most reliable was the modified Yivo 50, with an in-
traclass corrclation cocificicnt value of 0.99,

Eegarding the differences in real deliverad Vo, we did
not find any statistically significant differences betwaan
the incressing leak levals for any ventilator (analysis of
variance i The mean differences found between the lowest
(35 Lémin) and the highest leak (65 L/min) wers:
28 = 13795 mL for Vive 50, 16,97 + 274 mL for Trilogy,
and 43.6 = 28.05 mL for Stellar 1090, Interestingly, neg-
ative differences (higher deliverad W in the steps with
highest leak) were found in the othe: 2 vertilators, indi-
caling a certain degree of overcompensation of the leak:
he mean Jifferences were — 1< = 30.73 mL for the PES60
and —3348 = 2655 nik for the modified Vivo 50,

Influerce of Incremental Values of Leakage

All ventilators exceptone (the modified Vivo 50) showed
a direct wlatiorship between leak and underestimation,
both in ar=olute values in mL and in percantage of the
exernally measured Vo Figure 2 displays the graphic rep-
resentation of the percentage of Vo deviaion tor each
veatilator and each level of ledk. At the lowest leak (35 L/
min on CPAF at 20 cm H.O), corresponding to a nasal
mask in clinical practice, significant differencas were found
bemveen values displayed by the different ventilators, The
Stellar 100 vennilator was the one with least deviation
in V. monitoring, with a mean andersstimaton of
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Fig. 2. Infuerzs of mechenical pettern used in the aimulaior in the
differencs betwesn measured vaues and displeysd valugs in the
Built-in software of the & ventilators ehudied.

56 %= 453 mL, corresponding to —0.23 + 8.23% of the
eiternal Vo values. Conversely, the Vivo 50 underesti-
mated ¥V by 6619 = [3.86 mL, thatis, by [1.51 £ L.281%

of the external reference. Anincreme in the leak had the
highest influence on the Stellar 100 veptilator. which
showed an underestimation of —23.55 *= 2.26 mL, corre-
sponding to a —5.56 = U360 deviation trom the exter-

nally measured Vo for each increase in the leak of 10 L7
win (e CPAF al 200 gn HoO, P <2 001), Conversely, the
ventilatcr with the lowest effect of l2akage on the estima-
tizn of Vo was the modificd YVive 530, wheh showed an
overestimation of 1.65 = 0.4 mL, 0.3 + 0.06% of the
reference, for each increase in 10T Smin. Thesa differances
remained after controlling for the Sreathing pattern and
level of PS: the mean degree of uncerestimation for each
ircremental lesk valve of 10 Lémin after adjusting for
mechanical pattern and level of PS were —2.27%
(95% CI —245 to —2.09) for Vive 50, —-2.82%
(95% CI —312 to —2.52) for PB560D. -32.06%
(95% CI —2.48 o —2.8) for Trlogy 100, and -542%
(95% Cl 5.96 to —5.2) for Stellar 100, The modified
Vivw 50, altbougls sull underestiueding Vo decieased (e
dfference between displayed Vi end measured Vo for
each 10 Limin of incrementel leak [0.3% for each incre-
mental 12ak valoe of 10 Limin, 95% CI 0.17-0.43),

Influence of Breathing Pattern in the Accuracy of V
Eatimation

The 'ISa0, Trilogy 100, and Stellar 100 showed sig-
nificant differences according to the breathing pattam pre-
determired in the simnlator [Fig. 3. Tn thase veatilator:

EEsPIRATORY CARE « BMay 2013 VoL 53 No 5

50



BEFFECT OF LEAK AWND BREATHINC PATTERN OM THE ACCURACY OF TDAL YVOLIME ESTIMATION

” & Stelar
N = Mudfied Vivo 30
= 0 Trikegy
a o PBGD

. * WRDOD
*1
:
- 0 —a
-
H ..... o v-—i-ud.___ | 175 3
£ -1 i i
% et B P
& | e TS iy ¥
]

20

5 10 15

Prassurg Support (cm HaO)

Fig. 4. Influencs of inflation preasurss prograrmmed in the wntila-

tor i the differencs iin percentege) betwasn measured and dis-
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the restrictive pattern presented low underestimation, with
the lowest percentage diffsrence in the PES60 ventilator.
The underestimation was higher whan the respiratory pat-
tern was obstructive in the Trilogy 100 ventilator, ap-
proaching 15% of the externally measured V. compared
with 3-5% for the restrictive pattern. Finally, in the Stel-
lar 10C ventilator the 3 faterns presenied major difrsr-
ences (1.6%, 5%, and 15% for the restrictive, normal, @nd
ochstructive breathing patterns respestively).

Influence of Inflatinn Pressores

All ventilators showed significant differenzes between
displayed and externally measured Vo in absolute valuzs.
Three ventilators showed an effect on the percentage of
the reference 'V, when the pressure was incréasad. In the
Wivo 50 ventilator the underestimation with PS 15 cm H.O
was —.5.62 = 2. 7% of the externally measur2d Vo, com-
pared with —1462 + 3.24% with PS 10 cm HxO, nd
=129 L 2.52% with P55 cm H,D (F - .L01). For the
Stellar 100 ventilator the values weee —9.36 = 11.1% for
P8 15 em HO, =741 = 0.75% for PE 10 cm H, O, and
—4.41 = 2.24% for PS 5 cm HoO, respectively (P = .001).
Convesely. in the modified Vivo 50 the undzrestimation
was lower with higher inflation pressures (—3.09 + 4 5%
for PS 15 cm H,O, —23.52 + 3.21% for PS 10 cm H.O,
and —2.08 = L44% for P5 5 em H:O, P = .01} (Fig. 4.

DHscussion
In this NIV bench simulation model with sngle mbing

and coatrolled leaks, significant differences in the accu-
racy of the Vo estimation provided by the buil-in software

REspmATORY CARE » May 2013 VoL 58 No 5

were found in the 5 commercial ventilaiors tested. All the
devices nrderestimsted Vo to different degrees, mainly
due to the increases in the coatrolled leaks. In scme ven-
tilators the underestimation reached velues near 209 of
the externzlly measured Vo when the lraks were high. In
3 ventilatoes the underestimaiion was also influenced by
the breathing pattert and was higher when the pattern was
chstructive, Finally, and periaps mos. importaatly, the
introduction of a mathematical algorithm in one wentilator
that calculates the difference of estimated pressures be-
Laeetn Uie distal aod e prosioal side ol e abing sig-
nificantly improved the accuracy of the measurement of
the softaace,

Few studies have comparec data monitored by ventila-
tore with twose obtwned through an exiemal capiire sye.
term. Lyazidi and coleagues!? recently published data com-
paring displaved ard real 'V, in contnuous mandatory
ventilation mode, obtained from 9 commercial 121 ven-
tlators equipped with compensaticn algorithms (hat take
into accouat the fact that par of the delivered volume is
compressed in the circuit when the ventilator 1s working in
walume control ventilation. The authors demonstrated clin-
ically impartant differences between the 2 values, which
differad from one venrilator w another. In some cases the
error was a5 high as 17% of eal V., afigure that was in
woeoidance with vwr ndings in pressue support e,

In a bench model #ith an experimental design similar to
the approach uszed in our etudy, Contad and colleagnas.”
studied the correlation between displayed V. and leaks in
Teommercial ventilstors, comparing thess valnes wirh data
chtained by an external system signal acquisiticn. Their
results showed also a systematic undesestimation of Vo,
which ranged betwesn 66 and 236 mL, and incressed with
higher inflation pressures, but the underestimation was
related to incremental l2aks inonly one ventilator, whereas
in the present study this linear relationship was found in all
ventilators but one.

To interpret the findings of our study it is necessary to
Lear i v the powdiGuations el e pes Doned oo Ve
“pative” waveforms captured by the pneuwmotachograph
placed inside the veatilator by the built-in softease. When
systems with single tubing with intentional leak are used,
the instantaneons total flow captured by the pneumotacho-
graph during inspiradion is the sum of the flow core spond-
ing to Vo plus the flow escaping through the velve, Ac-
cordingly, the equation to be applied is as follows:

Vo=V pay ™V

poiii e

where Vp,q, is the total flow captured by the preumata-
chograph curing the inspiratory phase, T».-’P;,,,,, coresponds
0 the pariant’ s Mow, and V., COMesponds o ma flow
that simultanecusly escapes twrough the valve, This sec-
ond term kas a lincar behavior, and when the pressure is
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Fig. £ Simulation of the cakulation of inspired tidal webarms W)
using 2 models of kkak cormputation. In the top pansl, the calou-
lation of leakags was performed accorzing to the monitorsd pres-
aurs leval at the cutput of the vantilator. In the lowver pangl, the

cakzulation of leaege was calculated usirg the pressurs grephic
rrznitored gt the and of a 2-4meter tubs. In both casas the squation
ussd was squivalkrt to a leak of 45 Limin on SPAF at 20 crm HoO
Mleak = 1.67 » pressurs + 15.1) As a conssquancs, the Vy s
alightly largarin the lower panel; the whibs amows point to the zones
of differmncs, which i abow 45 mL in this particuar cass,

higher, the leakage through the valvwe increases. In fact, the
flow that cscapzs through the commercial valves operates
in an almost linear pattern in the range of pressures be-
tween 4 and 20 cm H,O, the range we used in this sindy.
This means that leakage through the valve may be esti-
mated as a linear function of pressure, and se the equaticn
can be transformed to

Vs =V gy H AP P+ B

where Py, is airway pressure, Pyypg, s atmospheric pres-
sure, the erm Pr, — Pap i5 the difference in pressure on
aither side of te valve, & i the eoafficien of linear re-
gression, and B is an independent term. This means that if
the built-in sofiware captures pressure inside the ventila-

tor, the second term of the equaion (leak) is overssti-
mated, due to the loss of pressure througn the tubing,
which narrows the difference between the pressures inside
the tubing and atmospheric pressure. Moreover, this loss
of pressnre is greater when the flnw cirenlating throngh
the preumotachograph is larger (the Polseuille law). Fig-
ure 5 illustrates the difference mentioned.
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Fig. &. Sirmulation of potential conssquences of undersatimation of
leaka whan explrators tlal volums (v B monlored. I enplratory
leaks are n agreament with eno-sspiratory flow [EL = EEF lins)
e anplratory wolurne s accurately monitorsd, Gormerssly, if leake
ars undersatimeted (EL = EEF), or ars monitored  before the ex-
piration io somploted. for example in the proccnoe of air trapping
(enchecpiratory flow < 0), the wolurne of sxpired Vi underesti
rated & gueater in the second cycle {obetructive) thar in the firs:
[restrictivel, W, = flows’volume cormmepand g to the patient’s ex-
niratrry o ".l'f:" = frwshunlime crrmaperding o the sspiratrery
leak. AVy = difference of moniored Wy woen expiraory leak
undereatimated.

The data for the Trilogy 00 ventilator should be ana-
Iyzed separately, because it is the only ventilator in which

the manufacturer sates that expiratory Vo is monitored
This situation is quie differcat from the systems that mon-

itor inspiration, because when monitoring the inspirators
W the tolal flow is directly captured by the pnecmotacho-

graph and the main problem is how o distribute it betwearn
estimated V. and leaks. With this appmach the amount of

expiratory leak carnot be monitored directly and must be
estimated with the help of the expiratcey flow carve, This
approach is represented in the cquation:

W v

e

p:l.n:e:|+vwnl.;m

where Vo is the total flow exiting through the expiratory
valve during expiration, ‘i-’PL.Lm is the expiratory flow of
the patient, and V.. represents the flow deliverad by
the ventilator (o maintiin exmpratory pressure level and to
compensste for lesks, In this setting, small underestima-
tions of the total flow exiting through the valve might alsc
canse nncerastimations of expiratory ¥V Moreover, these
underestimations would be higher whan expiralory resis-
tance increases, dus to 2 potential mechanisms. First, if the

expiration 1s incomplete, the flow monitored at end-expi-
ration may be lower than in a restictve mode. Sacond.
the underzstimated fraction of expired ¥V as a function of
time would also b2 higher in an cbsiructive model. See
Fignre & for forther derails

This model may explain some of the findirgs of the
present sudy. In fact, the correction of the instantaneous
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pressure graph with a mathematical algorithm that takes
this approach into account in one of the ventilators exam-
ined improved the accuracy of the estimated V., measure-
meat in our study, The influence of ventilatory patiern on
this estimation may be accounted for by the same hypoth-
esis, under the assumption that the increased elastance of
the system will shorten the inspiratory time.

The results of this stody have important implications for
climical practice. If we consider that there may be differ-
ences of up to 20% in the controlled leak berwesn the
different commercial interfaces, this means that, even with
a perfectly fitted mask, Vo estimation provided by the
built-in software will be more underestimated when a fa-
cial mask is used by the patient. Furthermore, a systematic
underestimation of V. can induce the clinician to increase
the support, which may worsen the patient’s lung hyper-
inflation. Finally. the highest lavel of leakage used in our
study is not far from what may be found with a standard
facial mask. Then the underestimation of V. with higher
leaks would be = 25-30% of the V.

The present study has some limitations. We tested 3
ventilators: the proposed correction of the algorithm may
not be applicable © all commercial ventilators, and even
some differences in the estimated values might be found
betwean differant units of the same brand and model. Ad-
ditionally. in this model, leaks were considered as a linear
variable, whereas in clinical practice there are certain sit-
nations {eg. poorly fiting mask, and expiration through
the mouth in a patient wearing a nasal interface ) in which
the behavior of leaks may ke noalinear, as pointed out by
Oliveri et al.'® Finally, our veatilation model is simpler
than those designed and used by other authors, because we
decided to avoid the interference of undetected additional
leaks that more complex models might have produced.

Conclusions

In summary. this bench simulation model showed that
the built-in software of commercial ventilators unde resti-
mates real V. with increasing leakoge as the main factor
that influences this effect, The introduction of a mathe-
matical algorithm in cne ventilator, which compensates for
the difference between the estimated leaks measured at the
distal and proximal sides of the tubing, significantly im-
proved the accuracy of the measurements.
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7.2. Segundo articulo

Sogo A, Montanya J, Monso E, Blanch L, Pomares X, Lujan 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 evallan la fiabilidad de la estimacién 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 estimacién del VC y de las fugas no
intencionales en un estudio experimental que introduce fugas aleatorias y no
lineales (no proporcionales) durante la inspiracion o la espiracion. Se estudiaron
cuatro ventiladores equipados con software comerciales (Puritan Bennett
560®, Trilogy 100® Stellar 100®° yVIVO 50®) y un quinto software de disefio propio
(BetterCare® S.L.). Se introdujeron dos niveles de fuga de diferente magnitud para
cada fase del ciclo. (inspiracion y espiracion) mediante un sistema de valvula
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 desviacion 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
+6.32y-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 conclusion, la presencia de fugas no intencionales no lineales puede ser una
fuente de error en la estimacion del VC y de las fugas no intencionales por el
software de los ventiladores comerciales. La introducciéon de un algoritmo que
analice de forma separada las fugas durante la inspiracion y la espiracion puede

reducir esta fuente de error.
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Effect of dynamic random leaks on the
monitoring accuracy of home mechanical
ventilators: a bench study
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Alrstract

Bacoground: 5o Fan the acouracy of Lidal volurme (V) and leak mmeesunes prosvided by the Duilin sofllwane of
commescial home ventilatos has only been tested using bench linear models with fixed calibrated and continucus
leaks. The ohjecive was to assess the reliability of the estimation of tidal volume (VT) and cnintentonal keaks in a
single tubing bench model which infroduces randarm dynamic leaks duning inspiraony of expinton phase:.
Methods: Thee budllin sollwane of Bur cormmsecial bome vendilaions and a Gth ventilaior-independent oo foc
desgned external software ool wee testad with two levels of leaks and two different maodels with excess leaks
[inspir atn o expiration). The edemal softeeare znabzed separataly the inspliatory and espiratony unintentional leaks,
Results: In hasal cordition, all ventilstors but one underestimated tidal velume with values rangirg between =15+
3539 to =870 £3 270 Inthe model with eacess of inspratory leaks, WT was overestimated by all ‘our commencial
softeeane tocks, with valuss ranging from 1827 4 7.05% to 3592 417 M, wheweas the ventilator independent-softwane
gave a smaller difference (303 +26%). Leaks wemr urderstimated by two applications wih wvalues of =1147 = 632
and =594 052 LAimin. With axpratary leaks, ¥ T was ovemstimated by The softwae of oné venlilaies and the ventilato-
incte penden” solbwae and significantly underestirmatad by the other fhoee wdth deviations anging fram = 1019447 1
I =48 4 2308% The four commerdal tooks tested overestimated unintenticnal leaks, with vabies between 2,19+ 085

Iz 308 4 043 LAmin.

expraticn separately may reduce this source of enor

Concluskoms: e bench rmoded, the presence ofurdnbeniions] rancdorm kaks ey be oo sooce ofemos in b
mezsurernent o VT and leaks provided by the softwane of home wentilators. analvzing ledks duning inspiration and

Keywords: kondnvasiee vertilation, Tedal voume, Unintenticnal keaks, Bench

Background

Mon-nvasive hore mechanical ventlation montoring is
an area o in@easing interest. Built-in software has been
designed for home ventlators, featuring on-line moni-
wwing and dbownluading of date stoved in e it
memory for later analysis. Although experts ackaow-
ledge that built-in software may srovide important iafor-
mation [I], few cata on ts eccuracy are avilable m the
liwrature [25] and hench dudies have showr a wids

* Comepandenoes rmbupangtadic

\Cetrasrnert af Pasurradogs Corponacd Saithds Pase Taull retinit
Unreerafen Parc Toull, Lrovesatst susiramme de Baceone, Sekbaddl, Spam
YWRRFS, (v cbs Frdornslaclem Dinpisitonat Taretees Tole e 17
Buripciy, Spmin

Full et o anrbie efamratior o eatlbl o8 #e owl cddhe ozl

heterogenety in the resuls ootained with the saftware
designed by dffersnt manufacturers [4.5]. One of che
man fzctors that may affect the reliakility of monitoring
in this setting is the presence of lezks n the system.
Comtal el <l vepured Ual wederstinsativos of e Loe
volume by the veatilator are common o commerdial
software, with addtioral variability dae to leak estira-
tion [6l. Another study demonstrated a linea relation-
ship hetween the presence of ircraasing leakage =nd
volume underestimations [7].

To date, the relationzhip between leakage and monitor-
ing in Fome veatilators has only been studied wsing linear
madelsin which the leak & simulated by an orifice with a
calibrated flow. Ths approach mav nat be representative

03023 Soge o al; lioresaBotded Conmal Lid Thi ls ar opor s anide dimrbarad uncer tha e of tha Crarsve

( ) Biﬂm Cen‘n‘al Common; Smibua onbioeree (hap e veoomerons.ongd ic o b A O, which pemais umesiced wie disnbusion; and
=

ek i (mary ek o, ek e eyl vl = pperly e

55



Sege ef al BME Pulssnay Madidre 2013, 1375
bt wewrs bl adca ntm Leamy | 7 1-2466.°3/75

of the leaks that cocur in clinical practice [B], doe o
poody fiting masks or to mouth exhalation i petients
wearing naszl masks, hecanze the magnitude of the leak
may vary wicely depending on the phaseof the respicatory
cyde [inspiration or expiratien).

The present study aims to asess the accuracy of leak
end tidal velume estimations srovided by commercil
home ventibtors in a bench modd designed to epro-
duce the clinical practice situation. We hypothesized
that excess leaks only during mnspiration or expization
frandom dynamic leaks) may have an important effect
e Ui eslinabivos of unintentiong lecks aad lidal -
ume provided by the ventilator.

Methods

Study design

The experiment was conducted under simulation cond-
ton: In a mechanical ventlaton laboeratory equipped
with a breathing simulator (Medical Ingmar SE AW,
Fittsyurgh, PA, USA) which wes used to test the home
ventilators. As a1 signal accuisition system, arn external
polygraph (165 Powsrlb, ADIastraments, Sydney,
Australia), egquippec with 1 pressure ransducer (1060
model, ADIrstruments) and a pnevmocachograph (5300
model, instrumenta. dead space =70 ml, resistance =
(L0018 emH 200 L s, Al nstruments) was wsed. Sampling
frequency was set to 200 Hz and the polygraph was con-
nectad to a sersona. computer equipped with Chart 7.0
software for Wirdows [ADIastraments),

Page 2 o 10

The tested ventiators were connected to the simulator
through singlestandard 2-m tubing, and a continucus kak-
ape wes placed at the distzl end (Figuee 1) A Topiece was
inserted afer the contiwioas leakage, and, in order to on-
trel the phase of the respizatory period in which uninten-
tional leakages appeared, a solenoid vahee [ADInstruments,
Sydney, Aastralia) was attached to ths T-piece. Opening
and chsing of the solenod was electronicallr contrelled
through veriatons in the cutpat valtage by the same soft
ware vsed to monitor leaks and fidal volume. The pres-
sure wave generated by a trarsducer placed between the
venlibabon anad the tubing atad = a Ligger Lo open
clese the =oleroid (Pl in Figuse 11 The tidal volume was
manitored wich a calibrated pnematachograph at the
simulator entrance { Freumotachograph 1 on Flgure 1.

Similarly, a second calibrated pnevmotachogrzph was
pleced (Preumotachograph 2 in Figuee 1) distally to the
solenold valve In crdes to monltor leakage.

Calibratior

Betore each session, both the pneumotachagraphs 1 oand 2
(Figure 1) and the pressure transducer were cilibrated
following ~he mamufacturer’s nstructions using a 3-liter
syringe and against a water column respecively

Paramaters usad in the study

2} Lewvel of lak: In addition to the baselne intentional
keak, mrresponding to a standard nasal mask leak

Fgure 1 Desgn of the experiment jsee jext lor more detals)

— Poygraph

L1-12

l Inmumnrarbngraph 7 {leck)

L1-12: leak levels (level 1, low leak, level 2, high leak)
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value, the ventilators were tested with two

predetermined, calibrated leak flows (additional leaks

1 and 2 [low and high leak]) placed after the

solenoid [8]. The levd of haseling leak and

additional leaks 1 and 2 are shown in Figure 2. The

equations for the leaks used in the model were the

following (B2 = 0995 for all of them):

# Baseline {intentional) leak : Leak {in L/min) = -
0.0443p7 + 23943p + 7459

w» Baseline leak + Additional funintentional) leak 1 :
Leak (in L/min) =— 0.0737p" +3.9472p + 12225

» Baseline leak + Additional funintentional) leak 2 :
Leak = — 0. 1107p* + 5.701 5p + 16.179

b) Perinds of leak: Twao periods of leak were scheduled

in the protocal: 1) a leak during the inspiratory

phase, generated when the pressure reached & cm

F2O, followed by the closure of the solenoid when

expiration began; and 2) a leak during expiration,

generated when the pressure fell o 6 cm H20, and

including the transition point towards inspiration,

followed by the closure of the sdlenoid at the

beginning of inspiration.

c) Parameters of the ventilator tested: Two different

levels of pressure support (PS) were predefined:

o 10 cmHO (IPAE-15, and EPAP.S)

» 15 cmHLO (IPAP-20 and ERAP-5)

Page3 o 10

(ther parameters were fixed az follows: rise time
was set at the intermediate value of 150 msec and
cycle-off criterion at 3% of peak flow, The inspira-
tory trigger was set at the lowest sensitivity predeter-
mined in each ventilator &0 as to avoid
autotriggering. Minimum and maximum inspiratory
time in the ventilators in which this parameter can
be sdected were switched off.

d) Parameters in the simulator: Spontaneous
respiratory rate was programmed in the simulator at
15 breathsimin, with an effort level of 5% of the
maximum allowed by the device, and corresponding
to a pressure of —10 cm Hz(O and a duration of 50%
of the inspiratory cycle. Compliance of 60 ml/cm
Mz and resistance of 7.5 cm HzO)/ Lisec were the
mechanical patterns selected for the simulation.

Software tested

Four cammercial ventilators with their commercdial built-
in software from different manufacturers were tested a)
VIV 50 (V5D (Firmware 2.0 General Electric, Molnycke,
Sweden); b) Puritan Bennett 560 [PBS0) (Covidien,
Manstield. MA, USAY o) Trilogy 100 (1) {Philips Respironics,
Murrysville, PA, USA) and d) Stellar 100 (5t (ResMed,
tarth Ryde, Australia).

"
1 Baselne & Additionsl Leak 1
] Baseine + Addilional Leak 2
100— * Baselne ieak
o
oo
=]
80~ oo
o
Dﬂnﬂ
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Figure 2 Pressure-leak plot of the basal and additional leaks.
. J
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A fifth ventilator-independent software develeped ad hac
for the present study was also tested [BetterCare, Sabadél,
Saain — BC). The design of the ad foc designed software
iz hased on the following issues [4]:

— Acquisition of waveforms: The used extemal
software is based o the acquisition of pressure and
flow signals from a disposable pneumotachograph
(CO2/flow sensor, Philips Respironics) connected to
a commercial monitor (MM3, Philips Respironics),
which processed the data provided regardess of the
ventilator used. In the model used in the oresent
study, the pneumotachograph was placed after the
Z-m tubing and immediately prior to the ntentional
leak {BC pneumotachograph in Fgure 1)

— Transference of waveforms: The acquired
waveforms, pressure—time and flow-time were trans-
ferred to the softwere by means of the communica-
tion protoml of the MM3 monitor. Sampling of raw
data was set at 200 Hz.

— Estimation and corection of flmeftime graphs for
the intentional leaks: A test to calibrate intentional
leaks through the leak valve was performed at the
heginning of the evaluation of the external software,
at rising valies of CPAF from 4 to 20 cmaH 20,
increased manually by occlusion of the distal end of
the expiratory valve A pressure-leak plot was con-
structed by the software approximating the system
to a second degree equation. Leak testing was con-
sidered successful when the regression coefficient B*
was = (1949, [ntentional leaks through the valve were
automatically subtracted from the flow-time wave-
form and did not compute in the leal: waveform [7].

— Estimation of non-intentional leaks: Non-ntentional
leaks (for this particular case, leaks escaping through
the solenaid) were computed as follows: a) haseline
expiratory leaks were captured from the Low wave-
form in the transition point from expiration towards
inspiration. This transition point, and ako the op-
paosite point from inspiration to eepivation, was de-
termined by means of an automatic analysis of the
pressure and flow graphs baszed on advanced iter
ation mathematical processing, that detected
changes in the direction of the analyzed graphs. In
this transition poin: the flow of patients is consid-
ered to be zero, and the entire monitored flow
through the pneumaotachograph belongs theoretic-
ally to the leaks. The expiratory negative area under
thiz point is considered as the expiratory ddal
volume (ETV). After that paint, the inspiratory
phase 15 analyzed backwards, comparing the area
under the inspiratory phase (Ai) and the zrea under
expiration. If Ai=ETV, the difference hetween the
two areas is considered to be the leak during the
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insairatory phase. Conversely, f Ai< ETY, the differ-
ence was considered to be the leak during the ex-
piratory phase. In both cases, the excess of volume,
calmlated as the difference between the areas under
Ll Oos-Lineee wavelfonn, was corrected by e -
spitatory or ecpiratory time. The leaks were thus
disdayed as a hiphasic waveform: mean leak during
insyiration and during expiration (Figure 3). As the
cycles were analyzed baclwards, a time delay of

10 seconds was programmed between the acquisi-
tion of waveforms and their display on the screen, to

prevent potential problems associated with oycles of
different length.

Measurement protocol

Two conditions were programmed for each step, with a
scheduled duration of two minutes, In the first period
the solenoid was kept closed, determining baseline dif-
ference: in tidal volume and leal measurement found
between the built-in software of the commercial ventila-
tors and the external measuements. In the second 2-
minute period, the solenoid was opened in the desired
phase of the oycle, inspiratory or expiratory, generating a
leak during inspiration or expiration.

Leaks and VT values of the last five breaths in each
step were collected for analwsis. Conversion to ETPS
conditions: To standardize the analysis of true VT enter-
ing the respiratory system, the V1T obtained by the
pneumctachograph was converted to BTPS conditions
[10] by applying the followin g formula:

VT (BTPS) = VT (ATPD] = (harometric pressure
— waler vapun pressuie; Daroel i
pressure — 471 = 3100273
+ temperature in “CJ.

Whers 47 is the vapor pressare of H2O0 at 37°C, 273 is
the temperature in Kelvin scale corresponding to 07 in
centigrade seale; 310 i the wlue in degrees Kelvin at
body temperature. Given that the room temperatuce at
which tie study was performed was 20" and the vapor

pressure of H20 at that temperature is 17.5, substituting
the valves the conversion of AIFPD to BIFS increased
tidal volume by an average of 10.2%. As exclusion ariteria,
when the predefined leaks induced a continuous autctrig-

ger the measures obtained were considered invalid.

Statisticsl analysis

Statistical analyses were performed using SPSS version 19
for Windows (5P55 Inc, Chicago, 1L, USA) VT and leak
values for each experimental condition were expressed as
means + standard deviations (50). Differences between es-
timated and measured leaks were expressed in absalute
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Figure 3 Display of the flow-time, pressere-time, volumedime graphs asd unintentiosal leaks by the BCseltware in the modelwith
expiratoy leakage afler coarection of the Tlowdime grash for the imentional (by meand of @ bak test) and enints ntional kabks [following
themethd of retrograd e comparison of areai).

values in I'min, and diferences between VI values pro-
vided by each saftware wested and the extemal system as
absdute valwes m mL, and as @ percentage of the exter-
nally measnred VT, which was considered as the reference
for the purpsses of the smdy, with the formula:

(VT ventilator—¥T pneumotachograph)
# 100Vt pnevmotachagraph.

The reliahility of the measure provided by sach so3-
ware tesod was evauated using the intracliss coefficient
correlation 1CC) for individual messures, for both base-
hne and leskage steps [1IL The extzrnaly messured
Vs in the different predefined conditions baseline and
leak, were compared by means of non-paired Student’s
t tests. The compariscn between the scitwre tested
under the s:me control'ed conditions was performed
s ol AMOWA  esting wille Boolerowi post les
wnaksis. The significance level was set at p <005 for all
nsed tess,

Results
Paired values of leas and VT were enmpared hreath ta
breath. Owesall, 300 cycles were included for analysis
1150 cycles with baseline lzak and 150 with addtoral
leak). D¥fferences in estimated VI 2t baseliae intertioral
leak between different comumercial ventihtors are reflectad
in Table 1. As shown, mean deviation from the externaly
measured values never exceeded 10%, with an intraclass
coeflicient vilue of =~ 04975 for al tesed softvware.
Regarcing leas estimation, values of the cycles with
the solenmd valve closed and baseline leak were for
software displaying totz] leak, 27.48 +247 Lf min (1),
ind 27.81 £ 1L.5% L (V50 ror software displaying anly
wnintentionz] leakage, haseline valves were 205 £0.8 L/
min (PB 564) and 0 Limin (5tL A measure of 0 L/min
was alsc proviced by the ventilbitor indesendent soi
ware tesed [BCL

Muodel with an inspiratory additional leak

Accurccy of VT estimation

When comparing the VT values provided by the built-in
sotware of the commercial ventilators with the externally
measured vahes in cycks with inspirtors additianal
lezks, 1t was jound that the commerclal software tested
significantly overestimated VI, As shown in Figure 4
significant difiererces were detecoed when analyzing the
five combinations of pressure support vales and levels of
contrdled leak; woen the software were individually ana-
lyzed, the owerestmation was greates when higaer lealk
levels wers predetermined for all but one (BC) software
[pe 0L AMUCYA test, Orverall mean abselute differences
(irchiding all cycles with excess of inspiratory leak) ranged
fram 137 ml (1827 £7.05%, %) to 264 m (3592 +£17.7%
PE 5601 The ventilator-indepencent software (EC) pre-
sented a difference of 23 + 20ml from the exernal meas-
wee, wrresponding w308 £ 2.0% ol baseline V7, and 4
difference of 29 +28 ml corresponding to 331 £3.%% of
the externally measured V1 with inspiratory leakage
COrveral, no diferences regarding oversstimation were de-
tected between T, 5t and V5, whereas mearn differences
wiere detected hetween BC and the other fran ventilasnes

Table 1 Difference in values displayed and measured
[WT displayed VT measured) ir absolute values and
percertagas, and intraclas correlation cosffident (WOC)
Mo ivmdivichual measures For e Tve sofiware Dosls stoubed
| baseline conditiors with intentional leak)

Softwme  AWinmL A% 1oC 9% O p valus
Ty —l2e24 -13EL33 (885 0%509%92 <0001
PE 560 =55 24 —ATEEF (873 04530933 <000
Sela 10 <23£323 —290e 24 (830 09580991 <0001
WA =31 1A A5 099% NREES TN
Bomercae ML6 I4GEIT CRE2 020996 <0001

A ml = ventilanor - Vi mesimed.
% ¥ = 0 vendlator - VErmeasamesd ) 1007 Vi measwred.
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(p =001 ANOVA test for the comparison between differ-
en: software). Tale 2 reflecs the reliability analysis of the
Wt estimation in the cycles with inspiratory leaks tor all
softurare tested

Accuracy of leak estimation

The mean amount of unintensional phase and entire
cycle leaks through the sdenoid vave are reflected in
Tasle 3 When compaced with the estimated vales pro-
viced by the commerdial scftwase, as shown in ligure 5,
twa of them (V50 and T and the vertilator-indeperdent
software (BC) presented a oycle to cycle mean difference
Lduw 1 L7 o when congpaael with the extanal -
surement for thei estimation of leaks (p =nsl. The other
twa commercial software {PE 560 and St significantly
underestimaked the ledk, wrh overall values of -1147 =
632 | and 5.9 +0.52 Limin. Figure & displays the mean
difference of estimation in each step of the protocal. As
shewn, a progressve underestimation of the uniatentional

Tabxle 2Reliability analysis intraclass correlation
coeffickent for individual measures) for the Vi estimation
in cycles with exczss of leaks during inspiratory and
expiratory cycle

Cxcess of Insplratory keak  Excess of expirstory kak

Software 100 95% CI pvalue 100 95% 0 o value
Triogy 0938 0852095 <0001 0843 0431-098 <000
4560 0637 Q362085 <001 05973 0S53509% <000
edar 083 37093 <0001 08563 035240992 <0001
Wi 50 A3 0306 03 01 Q713 Q£ AT <l
GererCare 0872 030099 <0001 08957 0536-95¢ <000

leaks with increasing values s found in one of the sofi-
ware. With the commercial software toos [V 50 and T)
that display leakage on the screen as a biphasic wave with
inzpiratory and expirstory leaks both externall measured
inspiratory and expimatory valves were higher altwough
the true urintentional lediage ocowrred only in the in-
spiratary port of the cpcle, as idenfified by the externcl
measuement usad in the study. Mean increases in expira-
tory leakage were 24435 for T and 2.8+ 4 Vmin for ¥
50. The ventilator-incependent softvare (BC) did not de-
tect any adcitional exairatory leak, as it only identified the
inspiratory leakage.

Model with expiratory leaks

I'he addition of a high expiratory kak corresronding to
level Z in twe bench experimental model Induced aura-
trggenng in all the commercal ventilators tested Far
this reason, only cydes with = leak at level 1 were in-
cluded in the analysis.

Aczcuracy of VT estimation

The acdition of expitatory leaks decreased the measured
tidal vohume from 6654 125 ml o 585 2+ 102 ml {p < 00010,
Mo diferences were found between the commercizl
ventil ators cested.

When comparting YT velues provded by built-in sofi-
ware with externally measured values in cycles with ex-
piratory additional leaks, three softvare tools (T, FB 56]
and W) significanty underestimated VL with values
renging from —48 £ 467% 'T) to 22+ 75% (V 501 The
remairing builtin saftware [5t) overedimated VT by
1004 2 7.1%, and a similar overestimatlon (8,53 £ 226%)
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Table 3 Mean unintentional leaks (in Limin) registered after the solenoid valve at each stage of the study

Inapirstory phase lask Cyela laak Esipiratony phase sk Cyela lask
7590 ok 1 13844 087 %41 062 EETRE" A21 010
7515 lagk 1 163 L 101 AL 0A] 2L 116 05 109
7590 lagk 2 BT £33 1242204
7515 lagk 2 W57 14744 384

Cycle hmk = Prose leak Total opcke tme

was found with the ventilitor-independent software
(BC). Figure 7 represents mean values with and without
expiratory leakage. Significant differences were found be-
tween stages for each individual software tool {p <005,
AMOVA). The addition of expiratory leakage decreased
the reliability of the measures, as reflected in Table 2.

Accuracy of leak estimation

As shown in Figures § and 9, all software tools signifi-
cantly overestimated the leaks, with values ranging from
219 £0.85 Limin (V50) to 3408 £ 043 Limin {PB 560). As
in the case of the inspiratory model, software displaying
leaks as a biphasic wave on the screen increased the valies
of inspiratory and expiratory leakage. The ventilator-
independent external software slightly underestimated
valies of leakage with a difference of —0.38 + 103 Limin
with respect to the reference value used {p = ns ).

Discussion

T'his study shows that, in a bench model, the presence of
random dynamic leakage may be a source of error in the
estimation of VT and leaks, which are two of the most im-
portant variables required for monitoring non-invasive
ventilation. This error emerged to be more important for

o
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Tikgy  Debews  POSS0  Gwler  WWO4D
Boftware st G
Hgll'f.rl- MTH'.)' of the meaturamant of the axpess of the

Inspiraton leakage for aach software tested, with points
displaying the mean deviation in L'min and bars the 95% CL

&
i

Mean diferencs on leak estmaian i Lisin]
i

3

Sgnifican differances (oo Q001) wers detactad fof i and 58 580

Vit estimation. Moreover, when results obtained with the
built-in software of four commerdal ventilators were com-
pared with a ventilator-independent external software de-
signed ad foc for this purpose, the ventilator-independent
external software estimated both VT and leaks more ac-
curately, suggesting that the bias identified in the four
commercial ventilators was attributable to the built-in
software.

A similar model of leakage, which & greater during in-
spiration than during expiration, were used by Carteaux
et al., using a water column of variable height to study
the frequency of asynchronies at different leak levels
[12]. The impact of these models on monitoring reliabil-
ity, however, has not been evaluated to date. Interest-
ingly, in their study Carteaux et al. found an increased
incidence of autotriggered breaths with continuons leak-
age. In our model, although not designed for this pur-
pose, we also found autotriggering in the presence of
leaks, with a clearly higher inddence in the model with
expiratory leak. This phenomenon prevented us from
completing the tests with the highest expiratory Jeak.

Studies of the reliability of parameters provided by
built-in software of commerdial ventilators have used a
calibrated orifice to simulate the leak [13,14], and have
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Figure 6 Effect of inspiratony additional leakage on the
accuracy of enintentional leaks estimation in the different

steps of the protocsl.
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demanstrated a systematic underestimation of VT with  These authors also found significant differences in the es-
this design. For example, Confal et al. demonstrated  timated leaks between differen: built-in software. Follow-
high'y variable levels of underesimation with different  ing a very similar modd, our group demonstrated that in
ventilators, which ranged between -89 and -328 mland  this setting the relaticnship between incremental vilues of
were independent of the magnitude of the leakage [6].  leakage and the undecestimation of volume shows a linear

!

Mean difference on leak estimation (in
L/min)
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pettemn. This phenomenon czn be explaned by the lnesr
less of pessare aloag the ubng, and may be corrected by
incorporating algorithms thas cilouate the loss of pres-
sure z5 a function of the exiting fow [7]

I'he reasons for the patential scurce of erros in the
exdinpativne of ¥ o keehage woadar e asaostion of
nen-linear rancom dynamic leakage should e anabyzed
in dezail In a single--ube system with intentioral ‘eak-
age, the pneumotachograph inade the ventiator mon-
tors totd  gas flew, which correspond: o VT and
unintzntonal and mtentiona’ leaks. In each cycle it must
discern the amount of gas correspondng to VT and the
avwunl covespoieding o unintentoml Teaks, asoaniog
that the intentional leak m the circuit is known [15]. In
our sudy, in the mocel with inspiratory eak, which we
censider more reliable from the caimical pomt of view,
the four ventilators with bult-in software, contaariy to
the data provided by previous articles (6.7), significanthy
overestimated VT, suggesting that = portion of the iden-
Liliza] Teak, was envoneusly consdewsd by D sulwa e o
volume delivered to tie patient This hypothesiz is sup-
ported by che finding chat, although with variatiors
batween ventilators, the erros increases with hugher eaks
ard kvel of pressure suppert [Figure 4] This finding
also accounts for the underesimation of the lediage
olserved in twa of the commercia’ ventilators zssessed.
Thee Luil-ine sollware of Cee otler bvo conuercial vend-
lazors, however, showed onlv a minimal deviation rom
the external'y monitored values in the leakage. This may
be because these softwae tools detected 1crases in
bath the inspiratory :nd expiracory phases of the opcle,

T 1
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when the lmk was simulated oaly in the inspiration. In
fact, if we consder only the venation in mspratory leakage,
the software of these cum weatilator also underestimated
the leak. In the same model, using vendilator-ndeperdent
extemal software that separates nspiratory and expiratory
leabages, sumlle. eums in e esinatioons of ity aml
leakage were found

We found an underestimation of VT in the model
with expiratory leaks in thres of the commeraal ventila-
tors studied. This suggests that the software gave a
higher estimation for the leakage than the extemaly
meazired reference and for this reascn underestimated
e W Humsever, Ui Lyppalisis dues ot [elly asount
for the findings during the assessment of the Stellar ven-
tilator; although its leak overestimaticn was in a range
simular to the other ventlators tested it alse showed a
slght tendency to pverestimate VT in che measures pro-
vided The use of ventilatorv-independen: software sep-
arating inspiratory and ecpicatory leakages in this case,
Loy, tedeoed e e i Uee estineabed ¥T el leaks.

T'he findings of our stady may have clinical implica-
tions, because an excess of leaks exclusively during the
insparatary phase 15 a comman situation i chnoal prac-
tice. In this settirg, all commercal softarare overesti-
mated V1 and some vnderestimated the real leas. These
inaccarades may ‘eac the dinician to misinterpres the
winiker lying wauses of patient-ventilaton i levaclions,

The model ased for the design of che wventilato:-
independent external measuring system, despite i
higher rehability with this model of lezkage as shown by
the bench test, may ako have some limitations. The first
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Is that It assumes the kakage flow to be constant during
the expiratory phase. a situation that may 2ot haspea in
all patiencs. Accordingy, this model must be validated in
clinical practice, epecialy inosituaticns with satient-
ventilstor asynchrony  For esemple, double-triggered
cycles may overestimate leakages transiendy in the first
oycle, hecause expization = incomplete. The model may
also need adjustments in breaths preserting aiv-trapping,
in which inspiratory and expimtory aress may differ
Firally, this is an experimentz] modzl and the picture in
clinical pracice may e much more comples. For ex
ample, patieats with active expiration, fighting against
the ventilato: or with an shrept upper airways coclusion
mey present difierent patterns of leaks.

Conclusions
Random dynamic leaks can be 1 source of eoron in the
estimztlon of the YT and uninentdonal leaks provded

by the built--n saftwars in commercial home ventilators,
Aralying leaks during inspiration znd ecpiration sear-
ately may reduce this source of error.
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7.3. Tercer articulo

Lujan M, Sogo A, Grimau C, Pomares X, Blanch L, Monso 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 presién soporte con volumen asegurado
s6lo 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 Unica y con una mecanica pulmonar programada de tipo
restrictivo. La fuga no intencional fue introducida mediante un sistema mecanico,
tanto durante la inspiracion (valvula umbral con dos niveles de fuga) como en la
espiracion (valvula activa). Los resultados del VC entregado y de la presion soporte
se recogieron mediante un sistema de registro externo. Se programdé un VC
predeterminado de 550 mL con un amplio rango de valores de presion soporte.
Todos los ventiladores mostraron una desviacion del VC entregado en relacion al
VC programado por debajo del 10% en el periodo sin fugas no intencionales. En el
modelo con fuga no intencional inspiratoria se observé una caida progresiva en el
VC entregado y en la presién soporte en todos los ventiladores estudiados. La
reduccion en el VC entregado para las fugas inspiratorias mas altas oscilo entre el
21 y el 40% correspondiente a un descenso en la presion soporte entre 3.09 y
10.15 cm de H,0 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%

asi como un aumento en la presion soporte entre 2.7 y 6.5 cm de H,O.

En conclusion, en la modalidad de presion soporte con volumen asegurado, en un
sistema con tubuladura Unica, la presencia de fugas aleatorias o no lineales puede
alterar la capacidad de dichos ventiladores para garantizar un volumen corriente

minimo programado.
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Noninvasive Ventilation: A Bench Study

Manel Lujan MD PhD, Ana Sogo MD, Carles Grimau MD, Xavier Pomares MD,
Lluis Blanch MD PhD, and Eduard Monsé MD PhD

INTRODUCTION: The effect of leaks on volume-targeted pressure support noninvasive ventilation
mode has only been tested with continunouns simulated leaks. The objective of the study was to assess
the influence of random leaks occurring either during inspiration or expiration. METHODS:
Analysis of the volume-targeted pressure support mode in & commercial ventilators with single-limb
circuit: and intentional leak in a bench study (restrictive model). Unintentional leaks were intro-
duced through a mechanical system during inspiration (threshold valve with 2 level: of leaks) or
during expiration (active valve). Results of delivered tidal volume (V) and pressure support were
externally recorded. A pre-szet Vo of 550 mL was programmed, with a wide range of pressure
suppert valuez, RESULTS: All the ventilators showed a deviation of delivered versus programmed
V1 below 10% in the period without unintentional leaks. In the model with unintentional inspira-
tory leaks, a progressive drop in delivered Vi and pressure support was obzerved for all ventilators,
The reduction in the delivered Vi for the highest inspiratory leak ranged between 21 and 40%,
corresponding to a decrease in pressure support between 3.09 and 10.15 em H.O after £ min.
Conversely, in the expiratory model, increases in delivered V. and pressure support were obzerved,
ranging between 16 and 33% and between 1.7 and 6.5 cm H, O, rezpectively. CONCLUSIONS: The
introduction of random leak: influences the performance of commercial ventilators with single-limb
circuits and intentional leak, The decreasze in delivered Vo with inspiratory leaks reaches a mag-
nitude that may have clinically important impacts. Ksy words: dual-conirel mode; neninvasive vem-
tilation; leaks; volume-targered pressure support. [Respir Cara 2015;60(2):1—. @& 2015 Daedalus Entfer-

Influence of Dynamic Leaks in Volume-Targeted Pressure Support

prises)

Introduction

Modem noninvasive ventilators for demieiliary and in-
hospital use provide the climician with a wide spectrum of

Dirs Lujan, Sogo. Grimay, Pomares, and Monsd are affiliated with Servei
de Poeumiologza, Corporacid Sanitarsa Parc Tauli, Hospifal de Sabadell,
Umiversitat Autbroma ds Barceloma, Parc Taull, Sabadell; Dirs Lujan,
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en Fed Enfermedades Respiratonas, Instiuto de Salud Carles I Ma-
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Care. a ressarch apd developmen: subsidiary of Corporacid Samiraria
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ventilation modes for the treatment of patients with respi-
ratory failure. BManufacturers have intreduced dual-contrel
ventilation modes based on pressure support (velume-tar-
geted pressure support), i which the ventilator increasas
or decreases the level of support as a functon of the far-
gated fidal volume (V) sat by the clinician.
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In clinical practice, the use of volume-targeted prassure
support in noninvasive ventlation NIV} has produced con-
troversial resuitc. Imifial reportt demonstrated a benefit
mainly m patients with ebesity-hvpoventlation syndrome, !
but later analyvses m which pressure support was carefully
titrated and monitored did not show this effact® Other
studies foensing on patents with COFD®® also demen-
strated modest benefits for this dual-control mode.

To simplify the management of ventilators by both cli-
nicians and patients, single-limb civcuits with exhalation
leak port have been the most frequantly used systems for
providing a gas muxturs from the ventilator to the patient
and for preventing rebreathing from the patient’s exhalad
gas. One of the mamn drawbacks of this system, howesver,
15 that certamn essential values (for instance, V. and unin-
tentional leaks) are estimated rather than divectly mea-
sured. Focusing on this issue, several bench studies have
demonstrated that the estimation of Vi by home ventila-
tors mav be modified by the leak. In a model of continuons
leaks smaulated through a calibrated onfice, 2 studies have
shown underestimations of V. of different magnimdes by
commercial devices 57 and, in 2 dynamis leak model, with
excess leaks during imspiration or expiration. Sogo and
celleagnes® found that the increase mn mspiratory leaks lad
to an overestimation of the V... Inaccurate V. estimations
mav also manifast in the volume-targeted pressure support
modes. In a model of continuous leaks, 2 studies have
demonstrated that single-limb circuits with an exhalaton
leak port provided the targeted V.., even when continnous
additional unintentional leaks were introduced in the eir-
cutt. 1" However, Fauroux and colleagues!! demonstratad
that some ventilators were not able to puarantea the pre-set
WV when unintentional leaks were introduced, a phenom-
enon that the authers attributed mainly to the development
of asynchronies (autotriggering) rather than to an inaccu-
rate estimation of V.. The behavior of leaks may be dif-
ferant in clinical practice, however, in which poorly fittad
masks may gensrate leaks enly during inspiration, or dur-
ing axhalation m patients wearing nasal masks whe axhals
through the meouth. In this setting, we performed 2 bench
study with a model of dyvnamic leaks (predominant m n-
spirafion or expiration) to determine their influence in vol-
umea-targetad pressure support modes.

Methods
Study Desizn

This study was performed m the Hosprtal de Sabadell,
Sabadell, Barcelona, Spain. The expeniment was conducted
under simulation conditions m a mechamical ventilation
laboratory equipped with a breathimg simulater (series 1101,
Hans Eudolph, Inc., Shawnee, Kansas), which was used to
test the ventilators. As a signal acquisition system, an ex-

QUICK LOOK

Current knowledge

Leak compensation durmg nommvasive wvenfilation
(MIV) 15 essential to assure patient comfort and toler-
anee. The ability to trigger and eyela the breath in the
face of a leak avouds asynchrony and improwves NIV

SUCCess.

What thiz paper contributes to our knowledze

The presence of dynamic, umntentional leaks during
NIV using a single-limb circwit with a leak port cirenit
interferes with venfilator performance m the volume-
targeted pressure support mode. Inspiratory leaks result
in a reduction n pressure support, with no guarantes of
deliverad tidal velume. A mimimal level of pressure
support may be required to avoid msufficient support.

temal pelygraph (165p Powerlab, ADInstruments, Svd-
ney, Australia), equipped with 2 pressure transducers (1050
medel) and 2 preumotachographs (2300, instrumental dead
space = 10 ml, resistance = 000138 em H.O/L/s) was
used. Sampling fraquency was st to 200 Hz, and the
polyzraph was connected to a personal computer equipped
with Chart 7.0 software for Windows.

The ventilators tested were connected to the simulator
through z single standard 2-m tube with a commercizl leak
port (Swivel, Fhilips Respironies, Murrvsville, Pennsylva-
ma) placed at their distal end. The equation defining the
mathematical relationship between pressure and baszeline
mtentional leak for this port was as follows: leak
= —0.034p" + 2253p + 6264 (R* =0.999). The leak
port was maintained during the entire experiment, simu-
lating the intenticnal leak used in clinical practice m NIV
with single-limb confizuration. A T-plece was nserted
after this leak port to simulate the dynamic unintentional
lezaks during the inspiratory or expiratory phases.

In the model for inspiratory leaks, a 7.5 cm H.O FEEP
threshold valve (Whisperflow, Philips Respironics) was
attached to this T-piece. Three levels of leak were added:
(1) no leak, with the distal end of the T-piece occludad,
mamtaining only the port leak (Swivel valve) m the ecir-
cut; [2) baseline leak (Swivel valve) + additional leak 1,
a calibrated hole with 2 diameter of 2 mm at the distal end;
and (3) baseline leak (Swivel valve) + additional leak 2, 2
calibrated hols with a diamster of 3 mm (Fig. 1)

In the medel for expiratery leaks, an active valve (Philips
Fespironies) was attached to the T-piece, with their open-
mg and closure mechanically controlled by 2 standard fube
connectad to the proximal end of the tubing (Fiz. 2).

FEespmaTORY CARE « FEBRUARY 2015 VoL 60 No 2
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Fig. 2. Design of the expedment in the ewplratory modal.

In both cazes (inspiratory and expiratory leaks), a sec-
ond pneumotachograph monitored the mspiratory wunten-
tional leaks.

Befors sach session, both pneumectzchegraphs 1 and 2
and the pressurs transducers were calibrated following the
manufacturer’s instructions, using a 3-L symnge and agamst
2 water column.

Parameters Uszed in the Study
Parameters of the simulator. Spontaneous breathing

fraquency was programmed at 15 breaths'mm m the sim-
ulator {—6 om H.oO of effort level20% of the 1espwatory

ResmraToRy CaARe e FEBRUARY 20135 Voo 60 No 2

cyvele). As volume-targeted pressure support 15 most fre-
quexntly used in restrictive patients, compliance was set at
25 ml/em H,O, and resistance at 7.5 cm H QL5 12

Parameters of the ventilator. Parameters selectad for
each ventilator are summanzad in Table 1.

Ventilators Tested

5ix commerciz]l ventilztors were tested: (17 Vive 50
{General Electric, Molnlycke, Sweaden), (2} Stellar 130
(BasMed, North Byde, Australia), (3) Trnlogy 100 (Philips
Respirentes), ¢4} Puritan Bennett (PB) 360 (Covidien,
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Table 1. Parameters Selacted for Each Vertilator for the Banch Study
; Minimum Mamimum ; . ’ Cycle-off Maxinmm
Vemsilatar E‘“ eied IPAD AT Epap I'EIPEDE,:P) ?.J-“a 1“_-"1’-‘:"?5‘ Criterion  Inspiratory
a-me (em .0 fem HaO) (em H,O) 1o -hEze () Time {5}
Viwo 50 530 B 40 5 af 8z T1 (3 15
Stellar 150 5.5 B 40 5 1305 Vary low Low 15
Trilogy 100 330 g M4 3 1z B 30 NA
BB 360 530 B 40 5 1z 51 30 15
Carina 530 NA WA 5 2005 Mormal WA 15
K11 530 B 40 5 af WA WA NA
Fasdengy luathing Eegueray wes | 40 12 bomatiaiin is the vestilidon.
* Bleasuranents se gven i el for tegeted volire, except for Stelle 150, which & given in Lisin {misue ventis)
# Iipisilory e wis 551 al the Jowest sereilivity 26 weind auekiggenng
£ Tn assdigic sule.
§ hisorehents sbe gEVER 0
| Measrement s given in Lenin
IFAP = apuwhny siative aifway prasme
FFAF = aspisalory poakive rerwy preasae
PE = Fuites Beneet
HA = et anslusle
First non-autetriggered
breath afler eaks
Last 5 breaths I
reference
V | e O | 1 | 1 |
e 5. ) Py (s e | 1
Mwa B MgimeiBendme loe dmn Son 1B
I . ] ! J
No unintentonal Ieaks ] ‘With unirtentional leaks
Leak

Fig. 3. Messurerment protocol,

Mansfiald, Massachusatts), (3) Carina (Driger, Lubeck,
Germanyv, and {6) V60 (Philips Feaspironics).

Measurement Protocol

To reach stability with targeted velume and only the
leak port cirowt, an indtizl peried of 10 min was recordad.
After that, a 10-min period was scheduled for each testad
cendifion (lower and higher inspiratory leak, and expira-
tory leak). The 4 last breaths of the imitial 10-min period
with only the leak port cireuit {stabulity peniod), the first
non-autotriggerad breath after valve opening (to ensure
that the results were not influenced by a lack of compen-
sation of unmtentional leaks and labeled as “after leaks™),
and the 5 last breaths of each 30-5 period (until minute 2)
and l-min peried (unil minute 3) were recorded. If the
varlation in Vi or pressure support was < 3% after min 3,
only values unt:] this minute were analyzed. The meazure-
ment protecel 15 summarized i Figure 3.

To standardize the analysis of true V. entering the re-
spiratory system, the Vo obtained by the pneumetacho-
graph was converted to BTPS (body-temperature-and-
pressure-saturated) conditions'® as detailed elsewhera.” At
the same time, dynamic (unintentional) leak values were
menitored (ponenmetachograph 2) and registerad.

Statistical Analysis

Statistical analyses were performed using SP55 19
(SP55%, Chicago, [llineis). Quantitative valuas for sach ex-
perimental condifion were expressed as means + 5D, To
compare the behavior of the ventilators at different steps
of the protocel, the generzl model for repeated measuras
was usad. When the sphencity of the model could not be
assumead (Mauchly's fest with P value = 053], the signifi-
cance of the model was assessed with the Greenhouse-
(Geizser comrection. Inter-subject differences betwaesn ven-

FEespmaTORY CARE « FEBRUARY 2015 VoL 60 No 2
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Fig. 4. Changss in the pressurs support kevel after the infrocduction of unintertionsl kkaks (lower repirstory lsak). Significant intra- and
intar-aubject differences wars found for all ventilators (P« (1), Data are shown as mean = S0

Table 2. Mean Level of Leak: (Measured [Unintentional] and Esimated [Ietentional]) at 30 5 After te Valve Opening
Eslé.u:a‘l_:e_d rit:;fm
Excess of Inspiratary Leaks Excess of Inspiratory Leaks P aseline Ledkst
Ventiamr (Lower Leak)* (Higher Leak)* Encess of &‘ﬂ;}m Leak: (L/mim)
(Limiz) (L) Inspirtary Expiratory
(pek) (meaz)
Vivo 50 WTE 172 3063 317 10.12 = 206 L 162
Stellar 150 1471 £ 088 3186 188 1341 £257 17.05
Trlogy 100 2166 = 0.4 1196 = 283 7. 17.1
FB 360 1148 £283 13.08 =209 3837 168
Carina 10.20 £ 2.06 11.05F =205 3619 17.2
V0 16T £ 143 1480 =115 s 16.6

® Lorwes i highas leaks waie simiubnad bough il holes (2 and 3 s, ssxpectivls), plaoed afisr e rshold viive.

FErimued s the pevical il usintentonal ks
TE = Picike Heisstl

tilators were aszessed by Bonferroni post hoc analyas.
Slalslival sigoiliance was sel al o P ovalue ol -2 05

Results

The protocel was completed for all tested ventilators,
which reached stability in pressure support and predeter-
mined V. value: at the end of 10 min with the leak port
cirentt, and before minute 5 in the periods with dynamue
unintertonzl leaks. Differsnces in targeted and measmed
volume at the erd of the perted with basalme lezk (ounly
the exhalation pot) were below 10% for all the ventilaters
studied, although there were some differences betwean the
prassurz support levels reached by sach ventilator (Fiz. 41

In the period with dynamie leaks (valve open), the amount
of leaks varied according o the level of pressure support

FesoraTory Care  FErruARyY 2015 Voo 60 No 2

atained by the devices. Mean level of leaks (measured
[nzeissbeantivonal] and ssiimabed [oieoiional]} al 20 5 alles
the valve cpening are dizplaved in Table 2. As shown in
the higher leak, leaks during the mspiratory phase aec-
countad for up to 70 Limin.

The results of the model with mspiratory leaks are dis-
plaved in Figure 4 (for presswe support) and Figwe 5 (for
Wy for the lower lzak, and in Figures & and 7 for the
higher leak. As can be observed, the addition of inspira-
tory dynamic leaks causaed z progressive decreass both in
the pressure support and m the daliverad V., falling clearly
balow the programmed targeted values. The progression of
the dacrease differed betwreen the devices, with some ven-
tdators {Carmna and PB 560) reaching stability before min-
ute 2 and ethers (Trilegy avd VEQ) showing o slower
decrease. At the end of the 5-min period differences in the
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mean delivered V. companng the peneds with :nd with-
out dynamic leaks ranged fom 21 te 31% for lower leak
and from 21 to 40% for higher leak. Fegarding the pres-
sure suppart level, the differences ringed between .82
and 7.28 cm H.O for lower leak and between 3.05 and
10.16 em HoO for higher leak. Interestingly, 2 ventilaiors
(Carina and V&0) showed an increase both mn pres:ure
support levels and in delivered V. immediately atter valve
openng. The other 4 ventlators showed minimal differ-
ence: (Stellar 1530) or enly medest decrezses (Vive 50,
Trilozy, and FB 360) in these 2 wvanables. Statistically
significantintrasubjact (veatilater) diferences were found
as a fimetien of time for al tested vertilators (P = 01 by

Greenbouse-Gratsser test). Smalarly, sigrificazt differences
between the diffsrent ventilator models wers obsarved
(Bonfarront post hoe test << _01). The influsnce of the level
of leak in tha delivered V.. v each ventilator 15 shown in
Fizure . As displayed, all ventilators presented significant
d-fferences (P < 1) when the 2 levels of dynamec leaks
were compared, with the smception of Vive 50

In the modal with expiratory leaks, as observed in Table
3. the addition of the leaks caused an increass mn both the
delrversd Vi and pressare suppeit. As in the inspivatory
waodel, the progression of the mcrease differed tetwaen
the vertilators studied, and, at the end of the j-min period,
the increase in V. rangad berween 16 and 33%, compared
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with the volume delivered at the end of the stability peried
withow unintentional leaks. Finally, the mecreass in pres-
sure support level ranged between 2.7 and 6.5 cm H.0. As
ooomred with the mspiratory medsl, significant iwtra-sub-
ject differences i V. as a finction of fme were found for
all the devices studied (P < .01 Gresnhouse-Geisser test),
and inter-subject differences were found also for all ven-
tilators, with the exception of the comparison between
Vive 50 and Stellar 150 vertilators.

Interestingly, the rasults of V.. displayed by the venti-
lators able to download this fermation from mternal mem-
ory {all of them with exceptien of Carina and V&0 showed
a fransient overestimation wien inspiratory leaks were in-
troduced and a underestimation when expiratory leaks were

introduced (Fig. 9).

Discussion

The most impertant findngs of the study are that, in
MWIV and with single-limb and lezk port cirenit, the pres-
ence of dynamic unmtenticral leaks altered the deliversd
Vo durng volume-targeted prassure support meds in both
mspiratory and expiratory phases. From the elinical point
of view, the mest feasible modsl is the excess mspivatory
leak model: m this condition the delivered V. fellbw 40%
compared with the values without unmtentional lezk. Thas
decraaze may lead to significant hypoventilation in cliniezl
practice.

The mfluence of leaks in dual-control modes has bean
assessed 1n 2 studies. Carlueni and colleagues® studied the
mfluence of the configuration of bi-level ventilator civeuits
on the compensation of leak: dunng volume-targeted ven-
tilation. In their study, wher unintentional leaks wera in-

FesmraTory Care « FEBRUARY 2013 VoL 60 No 2

troduced, the ventilators wers able to compensate for them,
but culy when a vented cirewit (leak port ciremit]) was nsad.
When : non-vented (active expiratery wvalve) cirout was
used, the authors observed a decrease in deliversd V.
Similary, Khirani and colleazues'? studied 3 double-limb
cirouit ventilators and 2 wventilators with 2 single circut
and exhzlation leak port and demonsirated that these de-
vices were unable to maintain the pre-set minimal V. dur-
mgz unintentional leaks; however, the same ventilators stud-
1ed with a single-limb circutt and leak port were zhble to do
so. Both studies inttoduced unintentional leaks a: a con-
tinuous parameter through : calibrated hele of vanable
diameter. Based on the results of these previous studies,
the volume-targeted pressure support mode was suggasted
to be szfe with a single-lmb and leak port civewd.

The medsl with excess leaks during inspiratorr or ex-
piratory phases was first explored by Stomre et 2 in z
patient model and generating excess leaks in the corout
with manual ocelusion of a T-place inserted i the circuit
In a similar way, Carteawx et al'® designed a model of
excess of mspmatory mnintenfional leaks using 3 water
column of variable height to study the frequency of asvn-
chromie: at different lezk levels. However, the mplica-
tions of this kind of leak in volume-targsted pressure sup-
port mode have not been addressed.

We Iypothasize that the findings in our study are more
probably dus fo monitoring maceuracies than to alack of
compensation of the umintestional leaks. Even with the
highest inspiratory leak, cnlv a2 modest decrease (<0 10%)
in delivered V.. immediately after the valve’s opening was
detected in some of the wvextilators; in faet, 2 of them,
froquently used m climical practice for the acuts setting
(Carnz and V&0), showed a fransient overshoot phenom-

=]
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Table 3. Changes in the Delivered Tidal Volume and Pressare Support Afier the Infroduction of Unintentional Leaks (Expiratory Leak)
¢ Vivo 50 Seeliar 150 Trilagy PB 30 Carina 6
tage
Mean V; MeanP5 Mean V, Mean P55 Mo V; Mean P2 Meap WV, Mean PS5 Mean V. Mem P5 Mean Vo Mean PS5

No Leak 543 153 361 150 533 141 338 157 513 138 544 163
Afier boaks 530 144 500 111 495 106 514 135 513 147 525 139
s 608 168 548 143 i 116 05 k4 633 182 536 139
1 min 440 185 637 170 526 128 718 113 634 18.1 532 121
L5 min 560 14 651 176 360 14.5 T2 258 [ 178 2 155
2 min 670 2.6 653 1746 387 158 723 o0 ] 130 507 130
3 min e Ing G586 17 660 18.6 | ne 632 178 04 1232
4 min Wi 19.6 654 1746 T4 206 718 s 647 185 722 30
5 min G658 HUE G54 1T o5 203 718 220 a7l 193 604 121
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Fig. 9. Estimated tidal wolurme the ventilators displeyed, downloaded from intemal memory.

enon with increzses both in the pressure support and in the
delrvered WV after the sudden mtroduction of nmntentional
leaks. This overshoot has been described by other an-
thors, " and, although it sugzests that the level of compen-
sation of the leaks was adaguate, 1t mught be uncomfor:-
able for some patients '%

In z previous studv by cur group.® introducton of un-
intentional dynamic leaks only durmg one phaze of the
respuratory oycle affected the accuracy of the estimation of
leak and V', values. Thoze findings zeem to suggest that
the estmation of leak and Vi by bmlt-in softwars, or by
the ventilators themsalvas, 15 bazed on the assumphon that
there 1z a2 proportional relationship betwesn laaks during
expiration and mspiration; m climeal practice, however, 1t
mayv be that leaks ocour only m cne phaze of the respira-
tory cycle, mostly during imspiration. The alzonthms based
on thess assumptions overestimated dalmered Vo in the
unintentional leak settmp, and underestimated it m the

RespiraToRY CARE « FEBRUARY 2013 Voo 60 No 2

case of expiratory leaks. These previous findings remforce
the hypothesis that the changes chserved in delivered V',
after miroducing snmtentronal leaks zre probably a con-
saquence of 2 daviation in 1fs eshmation. !’

Another interestmg remult derived from the present study
was the differant period of time elapsed by the vennlators
to reach stability after the mtroduction of dynamic leaks
In zome ventlators, the stability is reached after a few
bieaths, whereas, m others, 1t was attamed later. This ob-
servation might be explamed by the different alzonithms of
mereases and decreases in pressure m Tesponse to the
change: mw estimatad V. Whereas in some ventilators (=g,
Canna, Stellar 150, or PB 360} the changes in prassure
support 10 ensure the targeted volume are achieved mn few
breaths, m others (V&0, Tnlegy, and even Vivo 50}, these
changes are more progressive {maximum changes batween
1 and 2 em H.O of pressure support/'min) for improving
the patient’s tolerance. The metial overshoot observed m
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some ventilators after the infroduction of unintentional in-
spiratory leaks may ba also related to the features of n-
ternal algonthms m sach modsal

The findings of the present study mav have mmportant
chnical mplications. Forst of all, of the clinician choosas a
volume-targeted pressure support mode, It seems Isason-
able to et 2 minimum pressure support lavel, correspond-
mg o 2 minimum safe volume, Our data confirm that, in
the presence of large leaks and a wids range of pressures,
delivered Vi may fall by up to 40% 1in 5 mun, placing the
patient at rizk of severs hypoventilation. Second, the n-
fluence of leaks has not been addreszed in chinical studies
of the efficacy of dual-confrol modas, and the potential
benefits of these hvbrid modes have not been consistently
demonstrated in the literatura.!®

Some lmitations of the study sheould be pomted out
Even after infroducing unintentonal dynamie leaks during
an entre phase of the cycle, the design may not reflect the
wide spectrum of possibilities of patient-interface inmterac-
tions, because leaks mav appear only during small periods
of time 1n each cvele {only at end mspiration, or during the
sacond half of the mspiratory cvele, for example). Simi-
larly, patisnt-ventilator mteractions mav be much more
complax than the present medel allows for, with changes
m respiratory drive, compliance, and ventilatory patterm.
Finally, the evaluation was performed 1n a restiictive model,
and it may be questionable whether these findmgs ars of
application 1n an chstmctive modsl.

Conclusions

In WIV using a single-limb with leak peort coowmt, the
prasence of dvnamic nnintentional leaks mav mterfare with
the performance of the ventilators in volume-targeted pres-
sure support modes. The obssrvation that inspiratory leaks
mayv reduce pressure support values, with no puarantes
that the pre-set valuas of Vi are deliverad, may have clin-
1cal relevance. In this situation, it seems rsasonable fo
recommend a minmum pressure support level correspond-
ng to a mmimum safe V.
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8. Discusion

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
monitorizacion en ventilacibn mecanica no invasiva. Asi, en el primer trabajo se
evalla la influencia de la existencia de una fuga continua creciente en la fiabilidad
de la estimacién del volumen corriente. En el segundo trabajo se evalla la
influencia de la existencia de una fuga aleatoria 0 no lineal de diversa magnitud,
analizandose las repercusiones en funcion de la fase del ciclo en la que aparece la
fuga. Es decir, ambos estudios hacen referencia a fenOmenos fisicos que se
producen entre el punto de medida de flujo/presion y la entrada de la via 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 ventilacion dual de presién soporte con volumen

asegurado.

De una forma genérica, el software de los ventiladores comerciales deberia 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 tedrico se
convierte en complicado desde el punto de vista practico ya que el ventilador
monitoriza la presion y el flujo dentro del propio dispositivo y se producen una serie
de fendmenos fisicos que ocurren entre la salida del ventilador y la via aérea del
paciente, como son las fugas derivadas de un mal ajuste de la mascarilla y las
fugas de la valvula, que hacen que la sefal obtenida de dentro del ventilador tenga
que ser modificada mediante algoritmos matematicos para intentar reflejar la
cantidad de volumen de gas real que entra en el paciente. Esta transformaciéon va
intimamente relacionada con el sistema de tubuladuras empleado. Asi, es mucho
mas simple en los sistemas de doble tubuladura comunmente utilizados en areas
de criticos o0 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 Unica y fuga intencional complica el desarrollo de algoritmos
matematicos que cubran todo el espectro de posibilidades que pueden producirse

en la practica clinica.
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Asi, los principales hallazgos del primer estudio son las diferencias significativas en
la fiabilidad de la estimacion 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 infraestimaciéon de los valores del VC
cercana al 20% para los niveles de fuga mas altos. En otras palabras, existe una
relacion de proporcionalidad entre la magnitud de la fuga continua y la desviacién
de la estimaciéon del VC por parte del software comercial. Se pudo observar
también que la introduccion en uno de los ventiladores de un algoritmo matematico
que calculaba la diferencia de la presion entre la porcion proximal y distal de la

tubuladura mejoraba la fiabilidad de la estimacién 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 adquisicion de sefales. En 2010 Lyazidi y cols. (57)
compararon el VC real con el VC proporcionado por el software de 9 ventiladores
en modalidad de ventilacion mandatoria continua, ventiladores con algoritmos de
compensacion que tienen en cuenta el hecho de que una parte del volumen
entregado queda comprimido en el circuito cuando el ventilador esta en modalidad
volumen control. Estos autores encontraron diferencias clinicamente 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 disefio experimental la correlacion 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 adquisicion de
sefales. En este estudio se observo también una infraestimacion sistematica del
VC entre 66 y 236 mL pero esta infraestimacion sélo se relaciond con el nivel
incremental de fugas en un ventilador. En nuestro estudio una relacion lineal entre
el nivel de fuga y la infraestimacion 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
transformacion de los valores de VC a condiciones BTPS lo que habria facilitado la
interpretacion de sus resultados, puesto que la mayoria de los software de los

ventiladores actuales incorporan algoritmos de transformacién a condiciones BTPS,
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lo que implica un incremento en los valores de VC de aproximadamente el 10%,
con la consiguiente repercusion a nivel de infraestimacién. De forma adicional, en
sus resultados muy probablemente influyé el procedimiento de lectura empleado,
que consistié en un sistema automatizado mediado por una integracion de la parte
positiva de todas las curvas de flujo de 10 minutos, y dividido por el nimero de
presurizaciones. Este sistema tiene la desventaja de que minimas desviaciones en
la parte positiva de la onda de flujo pueden dar lugar a falsos incrementos de
volumen que reducen la fiabilidad en la estimacion del VC. Como se puede apreciar
en la figura 21, que intenta reproducir el sistema de calculo empleado por Contal,
ante una desviacion minima positiva de la onda de flujo, existe un incremento falso

de volumen durante la espiracién (flecha) que falsea el calculo del VC global.
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Figura 21. Falso incremento de volumen por flujo positivo absoluto durante la espiracion

En la justificacion de los hallazgos del primer estudio hay que tener en cuenta que
el flup de fuga que circula a través de la valvula espiratoria tiene un
comportamiento proporcional al nivel de presién, que puede transformarse en una
ecuacion 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 presién (por ejemplo, entre 4 y 20 cm de H;0). Siguiendo la
ley de la Poiseldille a lo largo de la tubuladura se produce una pérdida de presién
de manera que si se toma la determinacion de la misma dentro del ventilador, la
presion es mayor en ese punto que en el punto de fuga, y teniendo en cuenta la
ecuacion el flujo de la fuga esta siendo pues sobreestimado, e infraestimado el
valor del VC. Ademas, por efecto de la misma ley, a mayor nivel de flujo que sale
del ventilador mayor diferencia de presion entre el punto de monitorizacion (dentro
del ventilador) y el puerto de fuga espiratorio. Este fendmeno puede dar lugar a una

sobreestimaciéon progresiva de la fuga y una infraestimacion progresiva del VC a
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valores incrementales de fuga. Es decir, tedricamente, seria necesario introducir un
factor corrector que calcule esta pérdida de presion a largo de la tubuladura en
funcion del flujo de salida del ventilador. La magnitud de este factor corrector
dependera primordialmente de la resistencia de la tubuladura y del flujo de salida. A
nivel practico, el algoritmo de calculo introducido como modificacion de uno de los
ventiladores consisti6 en una prueba de calibracion 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 asi en la practica clinica
habitual. EI 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 inspiracion o de forma inversa un paciente con mascarilla nasal

puede exhalar solo durante la espiracion).

Esta reflexion llevé a la realizacion del segundo estudio, en el cual se analiza como
puede influir la presencia de fugas dinamicas aleatorias (no lineales) durante la
inspiracion o la espiracion en la estimacion del VC y las fugas. Para ello se disefié
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 disefiado ad hoc para
este proposito, este Ultimo estimé con mas precision tanto el VC como las fugas
sugiriendo que la desviacion observada en los cuatro ventiladores comerciales era
atribuible precisamente a la transformacion mateméatica efectuada por los

fabricantes.

En el afio 2012 Carteaux y cols.(59) estudiaron la frecuencia de asincronias 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 inspiracion era mayor que durante la
espiraciéon, mediante una columna de agua de altura variable. En ese estudio se
analizé la frecuencia de asincronias 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 monitorizacion, 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
gue se obtenian en el primer estudio. Esto lleva a pensar que cuando la fuga ocurre
solo durante la inspiracion se infraestima la fuga real, es decir, una parte de la fuga
es erroneamente 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 util hacer referencia nuevamente a la figura 16 de la
pagina 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 correspondera a flujo de fuga.
Estos dos puntos son el paso de inspiracién a espiracion y el paso de espiracion a
inspiracion siendo este Ultimo mas estable, al ser menos abrupta la pendiente de
flujo. Por tanto, Unicamente 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 desviacion observada en los software
comerciales lleva a pensar que la estimacion se hace siguiendo un modelo basado
en la linealidad, que puede no ser real en diversas situaciones clinicas. Asi por
ejemplo, si se toma un modelo en el que existe Unicamente fuga inspiratoria, con
un valor de fuga de O L/min espiratorio (en la transicion espiracion-inspiracién que
corresponde al punto de referencia),puede no ser detectado por los software en

caso de que realicen la estimacion de fugas basandose en un modelo lineal.

De forma analoga si la fuga tiene lugar Unicamente durante la espiracion, al
extrapolarse siguiendo un supuesto de linealidad se dara por hecho que durante la
inspiracion la fuga es mucho mayor, por haber presiones mayores que en
espiracién, y se estara sobreestimando la fuga global, con las consiguientes
repercusiones contrarias a nivel de estimacion de VC. Los resultados obtenidos con
el software externo diseflado ad hoc utilizado en este segundo estudio parecen

avalar esta hipotesis. Los supuestos en los que se basa dicho software serian pues
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los siguientes: en primer lugar, la medida de fuga en el punto de transicion,
asumiendo que ese valor es constante o lineal Unicamente durante el ciclo
espiratorio pero no extrapolable al ciclo inspiratorio. El area negativa o por debajo
de dicha linea corresponde al volumen corriente espirado real (A) (Ver figura 22).
Segundo, a partir del punto anterior se realiza una comparacion retrograda y
compensacion matematica de areas con la fase inspiratoria previa. Ello nos lleva a

tres posibilidades, siempre tomando como referencia la misma figura:

- El area bajo curva inspiratoria y espiratoria (A vs B) son iguales: el unico nivel de

fuga constante es n, tanto inspiracion como espiracion.

- El area inspiratoria es mayor que la espiratoria: existe un nivel de fuga superior

durante la inspiracion (x), siendo x

X= area bajo curva () — area bajo curva (E)

Ti

- A la inversa, el area inspiratoria es menor que la espiratoria: existe un nivel de

fuga superior durante la espiracion (y) siendo y

X= area bajo curva (I) — area bajo curva (E)

Ti
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Figura 22. Relaciones matematicas entre area 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.
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Finalmente, en el tercer estudio, y a la vista de los resultados de los dos previos, se
decidié evaluar las repercusiones a nivel de funcionamiento de los sistemas de

control dual inter-respiracion sometidos a fugas aleatorias.

Los resultados méas destacables del mencionado tercer estudio son que en
ventilacion con tubuladura Unica y con valvula 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 presion soporte con volumen
asegurado en seis ventiladores comerciales de uso clinico habitual . En el caso del
modelo con exceso de fuga inspiratoria el VC entregado cay6 un 40% comparado
con los valores sin fugas no intencionales lo que hipotéticamente podria en la
practica clinica conducir a una hipoventilacion significativa, a no ser que se
seleccione un nivel minimo de presién 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 introduccion de las
fugas no lineales. En algunos ventiladores, la estabilidad fue alcanzada tras unas
pocos ciclos respiratorios mientras que en otros ocurria mucho mas tarde. Esta
observacion se podria explicar por los diferentes algoritmos de incremento y
descenso de la presion de los ventiladores en respuesta a los cambios en el VC

estimado.

El modelo con exceso de fugas durante la inspiracion o espiracion fue explorado
también por Storre y cols.(62) en pacientes, generando el exceso de fugas en el
circuito mediante la oclusibn manual de una pieza en T insertada en el circuito.
También como se comento anteriormente, de manera similar, Carteaux y cols. (59)
disefiaron 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 presion 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
configuracion de los circuitos en ventiladores de presion binivel sobre la
compensacion de fugas en modalidad de ventilacién con volumen asegurado. En
su estudio cuando se introducian fugas no intencionales los ventiladores eran

capaces de compensarlas pero sélo cuando se utilizaban circuitos con valvula de
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fuga. Cuando se utilizaba un circuito con valvula neumatica 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 Unico y
valvula de fuga, y demostraron que los primeros eran incapaces de mantener un
minimo VC programado si habia fugas no intencionales, aunque los mismos
ventiladores con tubuladura Unica y valvula de puerto de fuga si que eran capaces
de compensar las fugas. Ambos estudios introdujeron fugas no intencionales como
un parametro continuo a través de un orificio calibrado de diametro variable. Es
decir, que, aunque los resultados de estos estudios previos sugieren que la
modalidad de presidn soporte con volumen asegurado podria ser segura en
circuitos Unicos con valvula de puerto de fuga, los resultados del tercer estudio
confirman que existe asimismo riesgo de no alcanzar el VT prefijado con dicha

configuracion.

Es importante resaltar que los resultados obtenidos en este tercer estudio son
debidos a una inadecuada monitorizacion y no a una falta de compensacion de
fugas pues los cambios en el VC entregado que se producen inmediatamente
después de la introduccion de la fuga no intencional son inferiores al 10% e incluso
en dos de los seis ventiladores se produce un fenomeno de sobrecompensacion de
fugas inicial con aumento transitorio tanto de la presion soporte como del VC
inmediatamente tras la apertura de la valvula. Por otro lado, los resultados
obtenidos parecen ser consecuencia directa de los fendmenos 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 interrespiracion 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 situacion real de interaccion entre el paciente y la interfase, las
fugas pueden ocurrir solo durante un periodo pequefio de cada ciclo y no durante
todo el ciclo. También posiblemente las interacciones entre el paciente y el
ventilador son mucho mas complejas en la préactica clinica que el modelo que se

reproduce en laboratorio. Por ultimo este estudio se evalué con un patron
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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 simulacién en laboratorio la existencia de fuga continua
disminuye la fiabilidad de la estimacién del VC por el software de varios
ventiladores comercializados. La inclusion de algoritmos que estimen la caida de la
presién a lo largo de la tubuladura en funcién del flujo que sale del ventilador puede

corregir esta fuente de error.

2. En un modelo de simulacion, la existencia de fugas aleatorias o no lineales
disminuye de forma importante la fiabilidad de la estimacion de VC y fugas. Es
posible la creacion de un algoritmo matematico que estime con mayor precision

ambos parametros en caso de producirse dicho tipo de fugas.

3. En un modelo de laboratorio, el funcionamiento de la modalidad de presion
soporte con volumen asegurado inter-respiracion se ve alterada por la presencia de
fugas aleatorias, de forma que puede no garantizar el volumen corriente minimo

programado.
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10. Implicaciones clinicas

Los resultados obtenidos en los tres estudios confirman una repercusion
potencialmente importante en la practica clinica de la monitorizacion 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 sefales para la estimacion de
parametros de ventilacibn no directamente medidos. Por otra parte, ponen de
relieve que las diferencias de estimacion de parametros entre fabricantes pueden
ser debidas a la aplicacion de diferentes algoritmos matematicos de tratamiento de

senal.

A partir de estos hallazgos, es posible disefiar un sistema de monitorizacion de
VMNI mediante la integracion de diversas sefales biomédicas, tanto de parametros
biolégicos del propio paciente (ECG, saturacion de oxihemoglobina y onda de
desplazamiento respiratorio mediante pletismografia de inductancia), como de
interaccion con el ventilador (graficas de flujo y presion-tiempo). Evidentemente, la
heterogeneidad de tratamiento de sefiales evidenciada en el laboratorio imposibilita
la captura de dichas graficas del propio ventilador.

Asi pues, el sistema propuesto para la monitorizacion de la VMNI y que constituye
el resultado final de los trabajos expuestos, estd compuesto por:

1. Sefial de mecéanica respiratoria (ondas de flujo-tiempo y presién-tiempo)
capturadas directamente de la rama del ventilador por un neumotacografo con un
protocolo de comunicaciéon compatible. El tratamiento de dichas sefales nativas
debe incorporar una correccién de la fuga intencional mediante test de fugas y una
nivelacion adicional del punto cero de flujo en caso de utilizar neumotacografos
desechables que puedan presentar una cierta desviacion del punto cero de flujo. Al
tratarse de una sefial no proveniente del respirador, la informacion sobre deteccion
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 calculo de fuga no intencional, siguiendo los criterios expuestos en el
segundo estudio . Dicha fuga no intencional es posible visualizarla en pantalla a

tiempo real.

86



2. Sincronizacion con la sefal de electrocardiograma y de saturacion de
oxihemoglobina, capturados por un monitor con un protocolo de comunicacion

compatible.

3. Seial de desplazamiento toracoabdominal del paciente, mediante bandas de
pletismografia inductiva. La sefial analogica de dichas bandas se procesa mediante
un dispositivo amplificador, filtro y conversor analogico-digital disefiado para tal

motivo.

Finalmente, la informacién proporcionada por los tres sensores es reprocesada
mediante algoritmos de inteligencia artificial para deteccién de las asincronias
paciente-ventilador mas prevalentes (esfuerzo ineficaz, autociclado, doble ciclado,

ciclado corto, ciclado largo y apnea) (65).

La figura 23 muestra la sefial de los tres sensores mencionados sincronizada en

tiempo real.
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12. Abreviaturas

ATPS: ambient temperature and saturated with water vapor;temperatura
ambiente y presion saturada con vapor de agua

BTPS: body temperature pressure saturated with water vapor;temperatura
corporal y presion saturada con vapor de agua

CO,: dioxido de carbono

EPAP: expiratory positive airwaypressure

EPOC: enfermedad pulmonar obstructiva cronica

FiO,: fraccion inspirada de O,

IPAP: inspiratory positive airwaypressure

PaCO, : presion parcial de dioxido de carbono en sangre arterial

PEEP: positive endexpiratorypressure

PS: presion soporte

PtcCO,: presion transcutanea de didxido de carbono

PTV: pressure-targeted ventilation

VC: volumen corriente

UCI: unidad de cuidados intensivos

VMI: ventilacion mecanica invasiva

VMNI: ventilacion mecanica no invasiva

VTV: volumen targetventilation
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