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Resumen de la Tesis Doctoral

“ANALISIS DEL SISTEMA DE CONTROL RESPIRATORIO ANTE
ESTIMULOS Y PATOLOGIAS VENTILATORIAS”

Realizada por: Alher Mauricio Hernandez Valdivieso

Dirigida por: Miguel Angel Mafanas Villanueva

El conocimiento de las patologias que en fases avanzadas conducen a la insuficiencia
respiratoria aguda (IRA) al igual que estimulos ventilatorios asociados como la
hipercapnia, resulta fundamental en la toma de decisiones en el momento de brindar
ventilaciéon artificial a los pacientes que padecen episodios de IRA. El problema
planteado por los especialistas en el tratamiento de enfermedades respiratorias en etapas
cronicas consiste en la enorme dificultad que enfrenta el personal clinico para utilizar
modos ventilatorios parciales sin prescindir de la sedacion del paciente con insuficiencia
respiratoria debido a la falta de informacién en cuanto a la utilidad de dichos modos
ventilatorios y al desconocimiento del estado especifico del paciente. Se sabe que la
demanda ventilatoria esta incrementada, pero en la mayorfa de los casos, se desconoce el
nivel de severidad de la patologia que origina dicho estado, pues en un primer instante,
cuando el paciente es ingresado en la unidad de cuidado critico e intubado, se desconoce
su historial clinico, y por tanto es dificil saber qué patrén ventilatorio (modo

ventilatorio) es el mas adecuado para su condicion.

Dicho problema da origen a la linea de investigacion dentro de la cual esta tesis
corresponde a su fase inicial y cuyo objetivo principal es el disefio y la evaluacién de
nuevas herramientas que permitan simular y predecir apropiadamente la respuesta del
sistema respiratorio cuando es sometido a diversos estimulos y es afectado por
patologias con el fin de analizar en el futuro la interacciéon con diferentes modos
ventilatorios suministrados por un ventilador mecanico simulado. Para alcanzar este

objetivo principal se definen, entre otros, los siguientes objetivos especificos:

* Analisis del patrén muscular y ventilatorio a diferentes niveles de demanda
ventilatoria para la obtencion de los parametros més sensibles al estimulo

respiratorio.



w Resumen

" Modelos del sistema respiratorio para la prediccién de la respuesta ventilatoria ante

diferentes estimulos en sujetos sanos.

®»  Introduccién de caracteristicas no lineales de la mecanica ventilatoria en los modelos

completos del sistema respiratorio.

*  Obtenciéon de un modelo del sistema respiratorio para la prediccién de la respuesta

ventilatoria bajo el efecto de patologfas obstructivas y restrictivas.

* Disefio e implementacion de un laboratorio virtual, para la ensefianza del

mecanismo de control respiratorio en estudios de Ingenierfa Biomédica.

En esta tesis se estudian datos experimentales de sujetos sanos y pacientes con
patologias respiratorias comunes (enfermedad pulmonar obstructiva cronica, EPOC y
enfermedad pulmonar restrictiva, EPR) en situaciéon basal y durante demanda
ventilatoria incrementada. Se estudia el patron respiratorio de sujetos sanos a partir de
medidas no invasivas y se formulan y estudian diversos parametros (musculares y
ventilatorios) con el fin de identificar cuales de ellos son mas sensibles al estimulo
ventilatorio hipercapnico. Adicionalmente se estudian diferentes modelos del sistema
respiratorio, se realiza ajuste de parametros, un estudio comparativo y se introducen
modificaciones con el fin de predecir adecuadamente la respuesta del sistema
respiratorio en sujetos sanos y pacientes respiratorios durante demanda ventilatoria
incrementada. Esto dltimo constituye la principal aportacion de esta tesis, pues en la
actualidad no se tiene conocimiento de modelos completos del sistema respiratorio
capaces de predecir, durante ventilacién espontanea, el patron respiratorio de pacientes

con EPOC o EPR.

En el primer capitulo se presenta una descripcion del sistema respiratorio desde un
punto de vista funcional, los métodos de evaluaciéon de la funcién respiratoria, las
variables medidas para caracterizar los subsistemas de mecanica ventilatoria, intercambio
de gases y la actividad muscular. También se describen las sefales biomédicas de origen

muscular y ventilatorio, los estimulos y las patologias respiratorias mas comunes.

El siguiente capitulo describe el problema al cual responde la linea de investigacion
en la cual se inscribe esta tesis y el sub-problema particular al que da solucién. Se discute
la motivacién desde los puntos de vista cientifico y social, y se realiza una revision del
estado del arte en cuanto al modelado de diferentes procesos del sistema respiratorio.
Dichos modelos seran la base del estudio posterior. Se presenta el objetivo principal y

los objetivos especificos de la tesis, la poblaciéon de sujetos y pacientes respiratorios
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estudiados, la metodologia empleada y el marco bajo el cual se desarrolla la presente

tesis.

En el tercer capitulo se presenta un analisis del patron respiratorio de sujetos sanos
estimulados mediante inhalacién de CO, para inducir hipercapnia. Inicialmente se
describen las sefiales registradas, el protocolo de experimentacion y la instrumentacion
utilizada. Posteriormente se definen diferentes parametros ventilatorios y musculares a
partir de sefales electromiograficas del Diafragma (DIA), Esternomastoideo (SMM) y
Geniogloso (GEN) con el fin de identificar cuales son los mas sensibles al incremento
de demanda ventilatoria mediante regresiones lineales normalizadas. Desde el punto de
vista de su activacion con estimulos elevados, y a pesar de la elevada variabilidad entre
sujetos, se puede identificar un orden de importancia decreciente en los musculos
respiratorios: DIA, SMM vy finalmente GEN. Mediante una metodologia basada en
analisis de conglomerados, se han encontrado claramente dos estrategias para aumentar
la demanda ventilatoria. Adicionalmente se ha encontrado que diferentes patrones
musculares estan asociados a cada estrategia: Unos tienen un incremento mayor del
volumen circulante a costa de una frecuencia respiratoria mas estable (respiracion mas
profunda a un ritmo respiratorio similar) y, por el contrario, el resto presentan un fuerte
aumento de la frecuencia respiratoria manteniendo un volumen similar (respiraciéon mas
rapida y superficial). En los del primer grupo, en promedio, la actividad del SMM
durante la inspiracion aumenta de manera mas lineal, mientras que la del diafragma lo es
mas en el segundo. De todas formas, es en el primer grupo donde el ratio de las
actividades entre inspiracion y espiracion del DIA y SMM incrementa en mayor medida
con el aumento de la ventilacién. Finalmente, también en el primer grupo existe una
mayor sincronizacion entre musculos SMM y DIA a medida que la ventilaciéon aumenta
y que es encontrada gracias a parametros de retardo medio calculados a partir de la

funcién de correlacidon de valores cuadraticos de las sefiales EMG.

El capitulo cuarto presenta diferentes fases del proceso que permite determinar
modelos completos del sistema respiratorio que mejor predicen la respuesta de sujetos
sanos ante estimulos que incrementan su demanda ventilatoria. Inicialmente se analizan
los datos experimentales disponibles para obtener constantes y parametros utiles en la
posterior configuraciéon de los modelos. Se describen tres modelos completos del
sistema respiratorio que se basan en dos tipos de controladores: Por un lado, aquellos en
los que el controlador ajusta el patrén respiratorio y la ventilaciéon con base en la

minimizacién del trabajo respiratorio, es decir, que su controlador esta basado en un
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principio de optimizaciéon y funciona como un regulador adaptativo y autoajustable
basado en medidas de eficiencia (modelos denominados en la tesis MSR7 y MSR2). Por
otra parte, los que el controlador respiratorio es visto como un generador central de
patrones, en el cual la actividad respiratoria ritmica se produce como respuesta
proporcional a la realimentacion sensorial aferente (modelo MSR3). De ambas filosofias,
en la tesis se han propuesto modelos hibridos (MSR4 y MSR5). Posteriormente se
propone la utilizacién de un clasificador estadistico que basado en el patrén respiratorio
en situacion basal consigue predecir el patrén ventilatorio de cada sujeto cuando por
efecto de un estimulo incrementa su demanda ventilatoria. Se demuestra cémo la
inclusién de dicho clasificador consigue mejorar la capacidad de predicciéon de los
modelos que lo incorporan. Finalmente, se realiza un estudio comparativo de los
modelos desde el punto de vista de la potencia predictiva del patrén ventilatorio y
teniendo en cuenta la frontera de predicciéon impuesta por el analisis de variabilidad
inter-sujetos (14.6%), se encuentra que los modelos que mejor predicen la respuesta
respiratoria son los basados en el controlador éptimo propuesto por Poon, pero que

son sensiblemente modificados:

" Se seleccionan adecuadamente parametros del modelo mediante una metodologia
efectiva para el ajuste y la validacion de parametros en modelos fisioldgicos
profundos (doble optimizacion anidada) cuya aplicabilidad puede extenderse a otros

sistemas biol6gicos.

* Se modifican las expresiones de trabajo mecanico utilizadas en la fase espiratoria,
sustituyendo las que dependen del producto presion por flujo (que generan un

trabajo negativo) por las que dependen de la aceleracion del volumen.

* Se introduce un clasificador estadistico que identifica el patrén ventilatorio de un
sujeto a partir del valor basal del volumen circulante V7, frecuencia respiratoria f; y

la estimacion teodrica de su ventilacién maxima.

El menor error de prediccion que se obtiene es de 11.5%, muy bajo para tratarse del
sistema de control respiratorio pues la variabilidad intra-sujeto que se calcula en los
datos experimentales es de 6.9%. Por variables, el error se reparte bastante
uniformemente entre las variables de interés: 12.5%, 10.7% y 11.3 % para el intervalo

inspiratorio T;, el periodo respiratorio Ty, v V;, respectivamente.

En el quinto capitulo se proponen modificaciones a los modelos que como se

muestra en el capitulo 4 predicen adecuadamente el patrén respiratorio de sujetos sanos
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durante estimulo ventilatorio. Dichas modificaciones, permiten predecir adecuadamente
la respuesta del sistema respiratorio cuando es afectado por patologias obstructivas y
restrictivas ante diferentes demandas ventilatorias. En la primera seccién se realiza un
analisis exploratorio de los datos experimentales, analogo al realizado para la poblacion
de sujetos sanos, con el fin de configurar de forma apropiada las simulaciones. Se
obtienen unos nuevos modelos con errores de prediccion de alrededor del 12% vy el
16% en pacientes con EPR y con EPOC respectivamente. El menor error se comete
con V; y Tpor, pues ademas, 7, es la variable que presenta mayor dispersion en los
datos experimentales. Cabe destacar que se calcula la variabilidad inter-sujeto del patron
ventilatorio y es del 21% para el caso EPOC y 18% para el caso EPR. Las

modificaciones que se introducen para adaptarlos a las patologias son las siguientes:

* Introduccién en el modelo completo de una planta mecanica completa y no lineal
utilizada anteriormente para simular patologias respiratorias en espirometria forzada.
Para ello, se evalia el efecto no lineal de la resistencia de la via aérea superior debido
al efecto de la turbulencia del aire y que resulta despreciable. La relacion sigmoidea
entre presiones y volimenes para la elastancia pulmonar se aproxima mediante
funciones lineales validas en el rango ventilatorio bajo estudio. Finalmente, se
aproxima la resistencia y elastancia equivalentes (R, y E,,) mediante regresion lineal

multiple en funcién de la ventilacion alveolary la f;.

» Para obtener el patréon ventilatorio con el nuevo modelo (V; y f; entre ellos),
resulta necesario minimizar una funciéon de coste que depende de R, y E,, que a su
vez dependen de las variables a encontrar V; y f;. El problema se resuelve
mediante un procedimiento iterativo que converge considerando unas restricciones

que permiten obtener una solucién interpretable fisiol6gicamente.

* El clasificador del modelo en sujetos sanos no puede utilizarse para predecir el
patrén respiratorio con patologias, porque en tal caso la estrategia ventilatoria, que
permite utilizar el clasificador, depende principalmente de la enfermedad y nivel de
gravedad y no del patréon a nivel basal. El clasificador que se desarrolla e introduce
en este caso es capaz de, a partir de una muestra del patrén respiratorio para una
demanda ventilatoria dada, asociar ese paciente a un nivel de gravedad que permitira
predecir su respuesta para cualquier nivel de demanda ventilatoria en el rango en
estudio. Hay que tener en cuenta que en muchas ocasiones, cuando un paciente con
IRA ingresa en la UCI o en la Unidad de Semicriticos de un hospital, no se dispone

de su historial clinico (que informa de su grado de enfermedad) ni se puede utilizar
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un clasificador que dependa de sus variables respiratorias a nivel basal (pues cuando
ingresa en el hospital, ya se encuentra con una demanda ventilatoria alterada). Por
ello, que el clasificador disefiado se base en una muestra cualquiera del patrén del
paciente que corresponde a su estado al ingresar en el hospital, resulta lo mas
conveniente. Los diferentes niveles de gravedad se han determinado modificando
adecuadamente parametros de la planta mecanica no lineal, que después es

linealizada, asociados con alteraciones fisiolégicas dependiendo de la patologfa:

1. Para EPOC: se ha aumentado la resistencia de la via aérea inferior e intermedia,
se han reducido la elastancia de la via aérea y el volumen de la via aérea

intermedia o central.

2. Para EPR, se ha aumentado la elastancia pulmonar y se han reducido el volumen

de la via aérea intermedia y la capacidad residual funcional.

Finalmente, se desctibe el proceso de validacién de los modelos y se presentan los
resultados obtenidos al predecir el patréon ventilatorio de un paciente obstructivo o
restrictivo. Hay que destacar que el nuevo modelo basado en MSRS5, al contar con una
mayor complejidad, nimero de variables y la interacciéon cardiovascular resulta el
adecuado para ser incluido en trabajos futuros dirigidos a predecir el resultado de la
interaccién entre un ventilador mecanico y el sistema respiratorio afectado por

patologias durante episodios de IRA.

El sexto capitulo describe una aplicacion practica del conocimiento y la experiencia
adquiridos en modelado del sistema respiratorio mediante el disefio de un laboratorio
virtual (Respilab) y sesiones practicas de laboratorio orientados a la ensefianza del
funcionamiento del sistema de control respiratorio humano con aplicaciéon en estudios
de Ingenierfa Biomédica en el marco del Espacio Europeo de Educaciéon Superior
(EEES). Si bien este laboratorio tiene un fin inicialmente docente, su aplicabilidad se
puede ampliar al campo de la investigacién y aprendizaje de terapeutas y fisidlogos,
constituyendo la base para el desarrollo de nuevas y mas complejas herramientas con
aplicacién en el ambito clinico. La interacciéon con el cuerpo humano resulta muy
complicada, peligrosa y cara (la realizaciéon de experimentos requiere buscar voluntarios
y pacientes, disponer de equipamiento especifico y seguro, y la aplicaciéon de un
conjunto de normativas con fuertes componentes legales y éticos). El laboratorio virtual
que se describe en el capitulo sexto tiene el objetivo de minimizar esta problematica y

permitir la interaccién con el sistema respiratorio humano de forma sencilla, barata y
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segura. En la primera seccién del capitulo 6, se describen los aspectos fundamentales del
laboratorio virtual, sus componentes, caracteristicas y su alcance. Posteriormente, se
presentan algunos ejemplos del funcionamiento de la herramienta, y finalmente se
describe la utilizacién del laboratorio virtual, junto con las sesiones de laboratorio
disefiadas en el marco del Sistema Europeo de Transferencia de Créditos (ECTS) para
facilitar su incorporacion en cursos Ingenieria Biomédica de segundo y tercer ciclo
educativo oficial. En los anexos I, II y III se presentan el manual de utilizaciéon de
Respillab, la gufa de laboratorio y los formatos de reporte de laboratorio

respectivamente.

Finalmente, en el ultimo capitulo se describen las conclusiones de la tesis y

extensiones futuras, asi como las aportaciones mas relevantes que son las siguientes:

* Analisis del Patréon Muscular y Respiratorio ante incrementos de la demanda

ventilatoria:

1. Definicién de dos nuevos parametros respiratorios a partir de la ventilacion
espontanea mas sensibles y con un crecimiento mas lineal que los utilizados
habitualmente en estudios clinicos y de investigacioén (sitven como indicadores
del estado del paciente, prescindiendo de maniobras obstructivas que en muchos

casos son dificiles de realizar).

2. Determinacion de dos patrones respiratorios como estrategia para aumentar
dicha ventilacién y su relaciéon con diferentes patrones musculares procedentes
de senales EMG del Diafragma y Esternomastoideo (mediante parimetros

basados en potencia y grado de sincronizacién entre musculos).

3. Capacidad de predecir la estrategia de un sujeto para alcanzar una mayor

ventilacién a partir sélo de la informacién a nivel basal.

" Modelos completos del sistema respiratorio para la prediccion a diferentes niveles de

demanda ventilatoria:

1. Disefio de un modelo con muy bajos errores de prediccién basado en el control
optimo de la minimizacién del trabajo respiratorio, incorporando un proceso de
linealizacién y computaciéon numérica de la planta mecanica para las patologfas,

e introduciendo un clasificador estadistico que esta basado:

- En variables respiratorias en condiciones basales para sujetos sanos
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- En una muestra cualquiera del patron respiratorio ante una cierta demanda
ventilatoria para pacientes con enfermedad pulmonar obstructiva crénica o

restrictiva.

2. El nuevo modelo, al contar con una mayor complejidad, nimero de variables y
la interaccion cardiovascular resulta adecuado para ser incluido en trabajos
futuros dirigidos a predecir el resultado de la interaccién entre un ventilador
mecanico y el sistema respiratorio afectado por patologias durante episodios de

IRA.

3. Disenio y desarrollo de un laboratorio Virtual completamente grafico e
interactivo y con sesiones de trabajo asociadas para el aprendizaje del Sistema
Respiratorio ante estimulos y patologias ventilatorias con estudiantes de

fisiologia e ingenierfa biomédica.

La utilizacion de estos modelos en futuras investigaciones permitird crear
herramientas utiles en la configuracién de los ventiladores mecanicos y en la verificacion

y prueba de diferentes modos ventilatorios.
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Capitulo 1

Introduccion

La funcién primordial del sistema respiratorio es dar soporte al metabolismo celular
aportando oxigeno a los tejidos del cuerpo y eliminando el diéxido de carbono
producido por las reacciones metabdlicas. Dicha tarea es posible gracias a la
participacion de diferentes subsistemas con funciones especificas que garantizan el flujo

de los gases respiratorios entre el medio ambiente y las células.

El sistema respiratorio es un sistema neurodinamico complejo compuesto por una
planta encargada de la ventilacion, el transporte y el intercambio de gases y por un
controlador respiratorio que ajusta la ventilacién como respuesta a los cambios en las
seflales emitidas por receptores quimicos y mecanicos. La ventilacién también se ajusta
segin cambien las condiciones del medio ambiente, se alteren las demandas metabdlicas,
o se modifiquen las caracteristicas fisicas del aparato ventilatorio debido al crecimiento,
la vejez, o la enfermedad. Este mecanismo de control constituye la base del
mantenimiento de la homeostasis sanguinea y durante las ultimas décadas ha sido

modelado con diferentes grados de complejidad.

Con el propésito de analizar el sistema respiratorio y en particular su mecanismo de
control, se suele utilizar como estimulo la inhalaciéon de didéxido de carbono para
producir hipercapnia. Otro estimulo también utilizado y atun maés complejo es el
ejercicio, que ademds de modificar notablemente el metabolismo celular produce

alteraciones en las constantes mecanicas del sistema respiratorio.

El analisis y la evaluaciéon de la funcién pulmonar en situacién basal o bajo
estimulacién se efectda a partir de la medida de diversas magnitudes mecanicas (presion,

flujo, volumen), y de la medida de presiones parciales de gases en sangre. Dichas
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medidas forman parte de pruebas diagnosticas comunes como la espirometria, la prueba

de ejercicio o el analisis de gases arteriales.

La ventilacién pulmonar se consigue con la accion de la musculatura respiratoria que
actia como generador de presion. Esta actividad muscular provoca la expansion y
compresion ciclica de la caja toracico-abdominal y de los pulmones y en consecuencia el
gas circula a través de la compleja red de vias aéreas. El estudio de las sefiales
relacionadas con la actividad muscular es muy importante en el analisis del patron

respiratorio.

Las patologfas respiratorias generalmente afectan a uno de dos subsistemas: al del
intercambio de gases o al sistema de control y bombeo. Sin embargo en los casos mas
complejos, como en la exacerbaciéon de la Enfermedad Pulmonar Obstructiva Crénica
(EPOC) pueden coexistir fallos en los dos subsistemas. Los fallos en el intercambio de
gases pueden ocurrir tanto en la oxigenacién como en la eliminaciéon del didxido de
carbono. Cuando la enfermedad pulmonar inhabilita al paciente para mantener una
respiracion adecuada se debe realizar una sustitucion total o parcial de la funcién
pulmonar y por tanto el sujeto debe ser asistido mediante Ventilacion Mecanica (I'M).
Esta sustitucion artificial de la ventilacion es la intervencion terapéutica mas importante
de las que se realizan en la unidad de cuidados intensivos. El objetivo de la "M es
mantener la ventilacién alveolar adecuada, y los niveles de oxigeno y diéxido de carbono
en limites fisiol6gicos normales, estableciendo las condiciones 6ptimas para recuperar la
ventilaciéon espontanea. Sin embargo, la "M conlleva el riesgo potencial de
complicaciones graves, generalmente debidas a la falta de herramientas que faciliten la
caracterizacion y prediccion del patrén respiratorio en condiciones patologicas para
configurar adecuadamente los ventiladores mecanicos. Por tanto, el disefo e
implementacion de herramientas que permitan simular y predecir el patron respiratorio
de sujetos sanos y de pacientes afectados por las principales patologias respiratorias,

constituye un campo de interés social y tecnolégico.

1.1. Sistema respiratorio

Analizar el sistema respiratorio desde un punto de vista funcional permite distinguir
cuatro subsistemas con tareas especificas: ventilacion pulmonar, intercambio de gases,

transporte de gases y el sistema de control de la respiracion.
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1.1.1.

La ventilacién pulmonar (V,), renueva el gas alveolar aportando oxigeno (0,) y

Sistema de ventilacion pulmonar

eliminando diéxido de carbono (CO,) en las cantidades requeridas por el estado
metabolico del sujeto. El gas se mueve desde y hacia los pulmones valiéndose de
gradientes de presion creados por la contraccion y relajacion de los musculos
respiratorios.

Durante la inspiraciéon el diafragma y los musculos intercostales se contraen,
causando un aumento del volumen de la cavidad toracica (ver Figura 1.1). Esto hace que
la presion intrapulmonar sea inferior a la presion atmosférica, y el gradiente de presion

produce un flujo de aire desde el exterior hacia los pulmones.

1 14

1 1 E.8

Figura 1.1:  Inspiracion en  reposo. La Figura 1.2: Espiracion pasiva. La relajacion

contraccion de los  milsculos  respiratorios
aumenta el volumen de la cavidad tordcica. 1.a

presion  intraplenral (Pp,) se hace mds

negativa y la presion transpulmonar (P,p) se

de los miisculos respiratorios reduce el volumen
de la cavidad tordcica y como consecuencia la

presion  intraplenral (Pp,) se hace menos

negativa, cansando un descenso en la presion

hace mayor, lo que produce la expansion de los transpulmonar (B,) que contrae los pulmones

pulmones. pasivamente expulsando el aire.

La espiracion en condiciones de reposo se produce por la relajacion del diafragma y
de los musculos intercostales (ver Figura 1.2). Dicha relajacion reduce el volumen de la
cavidad toracica y como consecuencia la presioén intrapulmonar se hace mayor que la
atmosférica. De esta manera un nuevo gradiente de presiéon causa la expulsion del aire

fuera de los pulmones.

La ventilacién (¥ ), definida como la cantidad de gas movilizado por los pulmones
por unidad de tiempo, se ve afectada de manera importante por dos factores: la

resistencia del sistema respiratorio al flujo (R,) y la distensibilidad del sistema
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respiratorio, cuantificada por la compliancia (C,,), también conocida como su inverso,
elastancia respiratoria (E,, =1/C, ). R, aumenta debido a la reduccion en el didmetro de
los conductos respiratorios. Si bien R, es normalmente baja, la estimulacién nerviosa y

agentes quimicos pueden alterarla.

Multiples factores afectan el diametro de las vias respiratorias (via aérea). Por
ejemplo, contrayendo o relajando el tono muscular de los conductos de la via aérea se
consiguen cambios de resistencia, especialmente en los bronquiolos. Algunas neuronas
del sistema parasimpatico liberan el neurotransmisor acetilcolina, que causa la
constriccion de los bronquiolos incrementando la resistencia de la via aérea (R, ). Otras
sustancias como la Histamina, que es liberada durante reacciones alérgicas, también
contraen los bronquiolos. La Epinefrina en cambio, liberada por la médula adrenal,

dilata los bronquiolos reduciendo la resistencia de la via aérea [1].

La compliancia del sistema respiratorio esta compuesta por la compliancia pulmonar
(C)) y la compliancia de la pared toracica (C,,). C, esta relacionada con la elasticidad de
las fibras pulmonares y cuantifica la facilidad con la cual se expanden los pulmones. Un
valor elevado de C; (baja elastancia), indica que los pulmones se expanden con facilidad,
mientras que si C; es baja, significa que se requiere un muy elevado gradiente de presion
para expandirlos. Los pulmones sanos se caracterizan por una compliancia alta, mientras

que en condiciones patologicas como fibrosis pulmonar, la C, es baja [2].

1.1.2. Sistema de intercambio de gases

El intercambio de gases es el proceso mediante el cual el oxigeno y el didéxido de
carbono se difunden entre los alvéolos y los capilares pulmonares (respiracion externa,
ver Figura 1.3) y entre los capilares sistémicos y las células del cuerpo (respiracion
interna). Este proceso ocurre en sentidos opuestos. Los gases se difunden debido a los
gradientes en las presiones parciales, desde regiones de altas presiones hacia regiones de

bajas presiones [3].

La eficiencia en el intercambio de gases depende de varios factores, entre ellos: el
area superficial de la membrana hematogaseosa, los gradientes de las presiones parciales,

el flujo sanguineo y el flujo de aire.
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Figura 1.3: Sistema de intercambio de gases en los pulmones, respiracion externa.

Reproducido de [4].

Durante la respiracién externa el acople entre ventilacién y perfusion mantiene los
flujos de aire y sangre en proporciones adecuadas para un eficaz intercambio de gases.
Las arteriolas responden a cambios en la presion parcial de oxigeno (P, ) y los
bronquiolos a cambios de la presién parcial de didxido de carbono (B¢, ). Si por algin
motivo se reduce el flujo de aire en un bronquiolo, inmediatamente el nivel de P,
también se reduce y entonces las arteriolas localizadas en ese lugar son vasoconstraidas
para redirigir el flujo de sangre hacia alvéolos en los cuales el flujo de O, sea mayor. Si
por el contrario el flujo de aire es muy elevado con respecto al de sangre, las arteriolas
son vasodilatadas para aprovechar esta situacion y capturar la mayor cantidad posible de
O,. En el mismo sentido, cuando el flujo de aire por un bronquiolo es mas bajo de lo
normal, la P, sube, y entonces el bronquiolo se dilata para permitir la eliminacién del
exceso de CO, del alvéolo. Cuando el flujo de aire es mas elevado de lo normal, la P,
baja, y el bronquiolo responde contrayéndose para conseguir un flujo de aire

proporcional al sanguineo [5].

1.1.3. Sistema de transporte de gases

El transporte de oxigeno y diéxido de carbono entre los pulmones y otros tejidos del
cuerpo es realizado de diferentes formas segun el caso: disueltos en el plasma, en

combinacién quimica con la hemoglobina, o convertidos en una molécula diferente.
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Resp.
Externa

Tejidcn_sis'tn.émic:n

Figura 1.4: Transporte de gases en
la circulacion sanguinea, la sangre
oxigenada se ilustra en rojo y la
sangre  con  CO, en  azul.

Reproducido de [4).

El oxigeno es transportado por la circulacién sanguinea (Figura 1.4) de dos formas:
disuelto en el plasma (3%), y combinado con la hemoglobina (97%), formando
oxihemoglobina. El diéxido de carbono es transportado de tres maneras diferentes:
disuelto en el plasma (7%), combinado con la hemoglobina (23%) formando

carbaminohemoglobina, y convertido en iones de bicarbonato (70%) [0].

El transporte del CO, tiene un profundo efecto en el estado acido-base de la sangre
y del cuerpo en general. El pulmén excreta 10.000 mEg de acido carbénico por dia,
comparados con los 100 mEq  procesados por los rifiones. Por lo tanto una pequefia
modificaciéon en la ventilacién alveolar permite controlar adecuadamente el balance

acido-base.

1.1.4. Sistema de control de la respiracion

Basado en el principio de la homeostasis, el sistema de control respiratorio ajusta la
ventilaciéon ante cambios en las concentraciones de los gases arteriales. Estd formado
por tres componentes principales: Receptores, Centros de control y Efectores. Los

cambios en B, , P,

a

o, ¥ PH son monitoreados por receptores sensoriales llamados
quimiorreceptores que envian seflales hacia los centros respiratorios en el tallo cerebral.

A partir de dichas sefiales se determina la respuesta apropiada para cambiar las variables
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afectadas. Estos centros a su vez envian impulsos neuronales hacia los efectores para

controlar la frecuencia y la fuerza de las contracciones musculares.

El ritmo basico de la ventilaciéon es controlado por centros respiratorios localizados
en el cerebelo, la medula oblongada y la protuberancia. En la médula se encuentran dos
grupos de neuronas implicadas en la ventilacion, el primero, conocido como el centro
inspiratorio, se encarga de iniciar la inspiraciéon automaticamente enviando impulsos
neuronales hacia el diafragma a través del nervio frénico y hacia los musculos
intercostales a través de los nervios intercostales. Dichas contracciones inician la
inspiracién y cuando los impulsos nerviosos cesan, los musculos se relajan y gracias a las
propiedades elasticas del pulmén se produce la espiracion pasiva. El segundo grupo de
neuronas es conocido como el centro espiratorio y actia cuando es necesario realizar
espiraciones forzadas enviando impulsos neuronales hacia los musculos intercostales y
abdominales [4]. No se conoce exactamente el rol que el tercer grupo de neuronas,
ubicadas en la protuberancia, cumple en la ventilacién. Aunque se sabe que suavizan la

transicion entre las fases de inspiracion y espiracion.

Los quimiorreceptores centrales estan ubicados en la médula y monitorizan el pH
asociado con el nivel de CO, del fluido cerebroespinal. Los quimiorreceptores
periféricos, ubicados en dos lugares diferentes, en los cuerpos adrticos dentro del arco
adrtico y en los cuerpos carotideos de las bifurcaciones de las arterias carétidas,

monitorizan lo niveles de P, , P,

a

o, ¥ PH arteriales. La informacion capturada por los
quimiorreceptores periféricos viaja hacia los centros respiratorios via el nervio vago y el

glosofaringeo.

El control de la ventilaciéon puede ser influenciado por otros factores como el
control voluntario (corteza cerebral), el dolor y las emociones (hipotalamo), los irritantes
pulmonares (propioceptores de la via aérea) y la hiperinflacion pulmonar
(mecanorreceptores ubicados en la pleura). El efecto que algunos de estos factores
tienen en el control de la ventilaciéon ha sido modelado por [7] y [8]. El primero describe
los cambios en el tejido vascular debidos a las sefiales sensoriales enviadas por los
mecanorreceptores pulmonares y el segundo, la influencia del control voluntario y las

emociones en la regulacion de la respiracion.

La estrategia empleada por los centros de control respiratorio para generar el
impulso nervioso que contrae los musculos respiratorios es un tema de estudio en la

actualidad, algunos autores como [9] y [10] han propuesto mecanismos de optimizacion
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que minimizan el trabajo respiratorio, otros como [11], [8], [12] consideran que la
conduccién neuromuscular se produce como un reflejo proporcional a las senales
enviadas por los receptores quimicos y mecanicos y modulada por la autorritmicidad, en
donde la duracién de las fases inspiratoria y espiratoria son aproximadamente constantes

en reposo.

El estimulo mas importante en el control de la ventilacién es el cambio en el CO,
asociado a variaciones en el pH . Los cambios en el pH debidos al 4cido lactico
también afectan la ventilacion durante la respiracion anaerdbica. Si bien los cambios en
la presion arterial de oxigeno afectan la ventilacion, su efecto sélo es notable cuando los

niveles de P,, son muy bajos (inferiores a 70 Torr) [13].

Michael C. K. Khoo ha modelado con diferentes grados de complejidad el sistema
de control respiratorio. En la Figura 1.54 se presenta el esquema general de un modelo
simplificado formado por dos componentes: El intercambio de gases y el controlador
respiratorio. El intercambio de gases depende de varios procesos que tienen lugar en los
pulmones, el tejido vascular y los tejidos del cuerpo. Sin embargo esta aproximacion
solo tiene en cuenta el intercambio que ocurre en los pulmones. Las caracteristicas de su
funcionamiento se obtienen a partir de las ecuaciones de balance de masas del CO, vy el

0,.

v Ve :
E::;::::r?; Pulmones v, Vo 1 v, Fo, |
I Bzoz P; i I [ il
Frco, ! VC()2 i I}Oz

(a) () (¢)

Figura 1.5: Modelo de la regulacion guimica de la ventilacion en régimen permanente en (a),
intercambio pulmonar de CO, en (b) y de O, en (c). Adaptado de [13].

El intercambio de CO, es representado esquematicamente en la Figura 1.55, en
donde Vcoz es la tasa de producciéon metabodlica de CO,, es decir, la cantidad de CO,
entregada a los pulmones por la sangre que perfunde la circulacién pulmonar. En

régimen permanente debe ser igual al flujo de CO, existente en los pulmones en fase
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gaseosa. Se puede calcular como la diferencia entre la fracciéon volumétrica de gas que

entra (Fcp, ), y sale de los alvéolos (Fc,, ) multiplicada por la ventilacién alveolar (VA)lz

Vcoz = kVA (FACO2 - F1c02 ) (1'1)

La constante k£ permite convertir los volimenes y flujos medidos en unidades BTPS
(Body Temperature Pressure Saturated) a unidades STPD (Standard Temperature
Pressure Dry) en las que usualmente es expresado V,, . El valor de la constante & , que
permitird convertir voliumenes y flujos medidos en unidades BTPS a unidades STPD, se
puede obtener utilizando la ecuaciéon de gases ideales a una presion de 760 Torr (nivel
del mar) y una temperatura de 273 K (0°C):

VSTPD760 _ VBTPS (PB _47)
273 310

(1.2)

En la anterior ecuacién se asume que la temperatura del cuerpo es de 37°C 310 K) y
que la presion parcial de vapor de agua saturado es 47 Torr. P, representa la presion
barométrica a la cual se lleva a cabo el intercambio de gases (760 Torr al nivel del mar).
De la ecuacién (1.2) se puede obtener el valor de & :

k:nWD:(&—4ﬂ (13
Vares 863 '

Las fracciones volumétricas Fje,, vy Fy0, pueden convertirse en sus
correspondientes presiones parciales:

Plco2 = Flco2 (PB _47) (1-4)
PACO2 = FACO2 (PB _47) (1-5)

Utilizando las ecuaciones (1.3), (1.4) y (1.5) en la ecuacién de balance de masa para el

CO, (1.1), se obtiene la relacién siguiente entre Py, y V,:

863V,
Pico, = Beo, + 7 S (1.6)

A

Empleando el mismo analisis de balance de masa para el consumo de oxigeno se

obtiene la expresion:

863V,
PAO2 = P]o2 - V & (1-7)
A

! La nomenclatura sigue la norma utilizada en los articulos originales, se omite hacer referencia a la

variable independiente (¢) por simplicidad. Las constantes se destacan en negtita.
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El signo negativo en la ecuacién anterior refleja el hecho de que el O, es removido
de los pulmones por la perfusion sanguinea y por tanto, el contenido alveolar de O,

(P,o,) sera siempre inferior al contenido inhalado (B, ).

Las ecuaciones (1.6) y (1.7) dan la impresién de que el intercambio de CO, y O, es
independiente el uno del otro. Esto ocurre porque en esta aproximacion simple, se ha
considerado que el intercambio se lleva a cabo unicamente en la fase gaseosa [13].
Modelos mas realistas incorporan las relaciones de disociacién sangre-gas para el CO, y
el O,, asi como el intercambio de gases en los tejidos del cuerpo [11][14] [10] [9] [15].
Sin embargo, al considerar estas relaciones, el efecto en la prediccion de las presiones

parciales alveolares o arteriales es muy pequefio [13].

La ventilacién alveolar representa la porcion de la ventilacion total (V) que participa
en el proceso de intercambio ya que parte de V; ocupa un sector de las vias aéreas
pulmonares en el que no se realiza intercambio de gases. Este flujo es conocido como la

ventilacién de espacio muerto (¥7,), y esta dado por la expresion:
Vo=V:-V, (1.8)

Segun [13] (ver Figura 1.54), el controlador respiratorio incluye los
quimiorreceptores, los circuitos neuronales de la parte baja del cerebro encargados de
generar el ritmo respiratorio y los impulsos neuronales hacia los musculos respiratorios.
A nivel del controlador hay una fuerte interaccion entre el CO, y el O,. Cunningham
[16] ha modelado la salida del controlador ventilatorio (V) como la suma de un término
independiente relacionado con el O, y otro que considera la interacciéon multiplicativa
entre hipoxia (déficit de O, en el organismo) e hipercapnia (niveles crecientes de CO,

en sangre):

v, :(1.46+Lj([;% =37),  Peo, >37 (1.9)

P, —38.6 a
V. =0, P, <37 (1.10)

a

Debido a la realimentacién en lazo cerrado, la salida del controlador, V., debe ser
igual a la ventilacién, V;, que interviene en el intercambio de gases. El punto de
operacion del sistema en lazo cerrado en régimen permanente, se puede obtener

igualando las ecuaciones (1.10) y (1.9) con (1.8).
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1.2. Evaluacion de la funcidn respiratoria

1.2.1. Introduccion

Con propositos diagnoésticos y de investigacion se realizan diferentes tipos de
mediciones en el sistema respiratorio. La funcién pulmonar se evalia mediante
espirometria bien sea en situacioén basal o en ejercicio. En los dos casos las principales
variables registradas son presion, flujo y volumen, y a partir de dichas variables se
definen parametros relacionados con las funciones o patologfas respiratorias. La
eficiencia del intercambio y el transporte de gases se evalian mediante la medicion

CO, P

a

directa o indirecta de las concentraciones sanguineas de P,

a

o ¥ PH. la
evaluacion de la accion muscular se realiza mediante el registro de sefiales
electromiograficas en los musculos respiratorios. Con fines investigativos se utilizan
otros tipos de mediciones basadas en sonidos musculares y respiratorios, impedancia, e

imagenes, que no se tienen en cuenta en esta tesis doctoral.

La capacidad de los pulmones para inhalar y exhalar aire se ve afectada por los
distintos componentes de las vias respiratorias, la caja toracica, los musculos
respiratorios y las caracteristicas propias de los pulmones. Aunque en la practica clinica
se utilizan habitualmente diferentes pruebas para comprobar cada uno de estos factores,
no se conoce una medida unica y totalmente fiable que permita evaluar de forma
adecuada y completa el funcionamiento del mecanismo de la respiracién. La funcion
respiratoria se estudia clinicamente desde un punto de vista estatico mediante
volumenes, presiones y capacidades pulmonares, y desde un punto de vista dinamico

considerando la evolucion del flujo respiratorio.
1.2.2. Variables respiratorias

1.2.2.1.  Volumenes pulmonares

La mediciéon de los volumenes pulmonares estaticos se realiza mediante espirometria
simple. Esta maniobra consiste en registrar en un espirometro (Figura 1.6), el ciclo
inspiracion/espiracion completo, tanto a volumenes normales como haciendo
maniobras de inspiracion y espiracion maximas. De esta forma se obtiene la grafica de la
Figura 1.7, en la que se pueden apreciar los volimenes respiratorios y las capacidades
pulmonares de un sujeto adulto sano. Algunos volimenes y capacidades como el

volumen residual, la capacidad residual funcional y la capacidad funcional total no se
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pueden obtener mediante espirometria simple, en estos casos se utilizan métodos mas
precisos como la diluciéon de gases y la pletismografia corporal. Los volumenes y
capacidades pulmonares dependen de las caracteristicas fisicas de cada individuo y del

estado de su mecanismo ventilatorio.

Volumen Capacidad
Capacidad de reserva pulmonar
inspiratoria (IC) inspiratoria (IRV) fotal TLC)
5.000 A A z A
Capacidad
4000 Vit VC)
3.000 3
Volumpen
WcirCLlanfe (V1)
2.000 4 Volumen 4 J
de reserva
espiratoria (ERV)
1.000 Volumen Capacidad residual
residua (RV) funcional (FRC) v
Figura 1.6: Espirometro  reproducido  de Figura 1.7: Volimenes  y  capacidades
[Micro Direct — Microlab 3500 pulmonares

A continuacién se definen los diferentes volumenes y capacidades pulmonares, se

utiliza la nomenclatura anglosajona que es mas habitual en el ambito clinico:
O Volumen circulante (Vy)

También conocido como volumen corriente (Tidal Volume), es el volumen que entra y

sale de los pulmones durante la respiracion espontanea.
S Volumen de reserva espiratoria (ER1)

Es el volumen maximo de aire adicional que se puede exhalar después de una espiracién

normal.
S Volumen residnal (R1)

Es el volumen de aire que queda en los pulmones al final de una exhalacién forzada
maxima. Esta cantidad de aire residual sirve para evitar el colapso de las vias aéreas y

ademas permite el intercambio de gases entre dos respiraciones.
S Capacidad residnal funcional (FRC)

Es el volumen de aire que durante la respiracion normal permanece en los pulmones al
final de la espiracién. Esta compuesta del volumen de reserva espiratoria y del volumen

residual (ver Figura 1.7).
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S Volumen de reserva inspiratoria (IR1/)

Es el volumen maximo de aire adicional que puede inhalarse después de una inspiracion

normal.
S Capacidad inspiratoria (1C)

Es el volumen maximo de aire que puede ser inhalado desde una situacion de espiracion
normal (FRC) hasta la maxima capacidad de los pulmones. Equivale a la suma de V;

mas IR
S Capacidad vital (17C)

Es la maxima cantidad de aire que los pulmones pueden movilizar durante la

respiracion.
S Capacidad pulmonar total (T1.C)

Es la cantidad total de aire que cabe en los pulmones.

1.2.2.2.  Volumen de espacio muerto (V)

Se define como espacio muerto a todo aquel volumen de gas en las vias respiratorias que

no participa en el intercambio gaseoso. Hay dos tipos de espacio muerto:
S Espacio muerto anatdmico:

Comprende las vias respiratorias conductivas hasta el inicio de la zona de transicion

entre bronquiolos y alvéolos.
S Espacio muerto fisioldgico:

Es una medida funcional del volumen de los pulmones que no participa en el
intercambio de gases, incluyendo alvéolos ventilados, pero sin riego sanguineo, o
afectados patologicamente. En general se define como la suma entre el espacio muerto
anatémico y el espacio muerto alveolar. En sujetos normales el espacio muerto alveolar

es nulo.

1.2.2.3.  Flujo respiratorio

El flujo respiratorio se define como la variacion del volumen en funcién del tiempo. Su

medicion sirve para conocer el grado de estrechamiento u obstruccion de las vias aéreas.
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La ventilacién total por minuto (¥, ), o simplemente ventilacién total estd definida

por la expresion:

Ve=Vy- fr (1.11)

En donde f; (60 Tmr) representa el numero de respiraciones por minuto. Al estudiar
el patrén ventilatorio suele utilizarse en reemplazo de f;, la duracién del ciclo
respiratorio Ty,, v la duracion de los intervalos inspiratorio (7)) y espiratorio (7;) que

dan informacién adicional acerca del sistema de control respiratorio.

3 o
Volumen circulante ¥, | Ventilacion Total ¥,
500 ml 7500 ml/min

" - A 4
Espacio muerto anatémico V;,

150 ml

Frecuencia respiratoria
15 resp/min

Ventilacion alveolar ¥V,
5250 ml/min

Volumen alveolar ¥
3000 ml

Volumen capilar Flujo sanguineo

pulmonar — — — — — — pulmonar_ i
70 ml / T e e ge—— —YSOOO ml/min
«

e W

Figura 1.8: Diagrama simplificado de los pulmones en donde se

muestran voltimenes y flujos tipicos

Con el proposito de analizar determinadas patologfas resulta interesante tener en
cuenta la ecuacion (1.8), ya que la ventilacion del espacio muerto (V) que se ve afectada
por las patologias, forma parte de la ventilacién total por minuto. Esta ventilacién, ¥,
es:

Vo =Vp- fr (1.12)

La produccion de CO, y el consumo de O, por minuto (Voo v ¥,

respectivamente) son dos medidas de flujo de particular interés en el analisis de las
pruebas de ejercicio, puesto que informan acerca del estado metabdlico del sujeto.

1.2.2.4.  Presiones respiratorias

Las principales presiones involucradas en el estudio del sistema respiratorio son las

siguientes:

O Presion alveolar o intrapulmonar (P;) :
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Es la presion en el interior de los alvéolos y determina el flujo en las vias aéreas. Entre
fases de espiracion e inspiracion es igual a la presion atmosférica. Durante la inspiracion,
el cambio de la presion pleural hacia valores mas negativos conlleva un aumento del
volumen de la camara pulmonar, esto provoca que la presién alveolar disminuya. En
consecuencia por el gradiente de presion entre el exterior y el interior, ingresa aire en los

pulmones. En la espiracion sucede el efecto contrario con una presion positiva.
S Presion intraplenral (Pp,) :

Es la presion dentro de la cavidad pleural resultante de las tendencias retractiles pasivas
contrapuestas de la caja toracica y el pulmon, y de las fuerzas activas desarrolladas por
los musculos respiratorios. La presion intrapleural es siempre negativa, y tiene un efecto
de succiéon que mantiene inflados los pulmones. Es practicamente igual a la presion
existente en el torax y se suele estimar con el valor de la presion esofagica. En estado de
reposo es inferior a la presiéon atmosférica por aproximadamente 2 Torr. Al aumentar el
volumen toracico durante la inspiracion, esta presion se hace aun mas negativa (hasta -6
o -7 Torr en una inspiracion maxima normal). Durante la espiracién pasiva, se

producen cambios opuestos a los descritos.
S Presion intra abdominal (IAP):

Es la presion que ejercen las paredes abdominales en su cara interna. Su valor se estima

mediante la presion gastrica.
= Presin transpulmonar (P,p) :

Es la diferencia de presiones a un lado y otro de las paredes del pulmén (PA —Ppl),
determinando su volumen.
O Presion transdiafragmatica (P, ) :

Es la diferencia existente entre las presiones gastrica y esofagica. Es una variable
importante porque estima la fuerza realizada por el diafragma que es el principal

musculo respiratorio.

1.2.3. Medidas dinamicas de la respiracion

El analisis dinamico de la respiracion se realiza mediante la maniobra de espiracion
forzada. Las variables obtenidas con este procedimiento permiten valorar claramente la

existencia o no de patologias respiratorias. Aunque existen multitud de parametros y
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variables que diversos autores han ido proponiendo a través de los afios, con tan s6lo

tres parametros es posible interpretar de forma certera la espirometria [17].

1.2.3.1. Capacidad vital forzada (FVC)

Es el volumen de aire exhalado durante una espiraciéon tan rapida y tan completa como
sea posible, partiendo desde una situaciéon de inspiracion maxima. ILa F17C es una
medida de capacidad que indica la capacidad pulmonar. Se expresa en litros y también
como el porcentaje del valor tedrico de referencia. Se considera normal cuando es igual

o mayor al 80% de su valor teérico [18].

Volumen (1)

| i BN LI A :
" Flujo (I/s) V1 Tiempo (s)

Figura 1.9: Relaciones entre las curvas Volumen vs. Flujo y
Volumen vs. Tiempo. Localizacion de la Capacidad 1 ital Forzada
FEVC), el Volumen Espiratorio Forzado en el primer segundo
(FEV",), y el Flujo Espiratorio Mdximo (PEF).

El valor teérico de FI/C (en litros) aceptado en la actualidad por la Sociedad
Espafiola de Neumologfa y Cirugia Toracica (SEPAR) para la poblacién de Barcelona
se calcula mediante las siguientes expresiones [19] [17]:

(Hombres) FVC =0.0678*Talla —0.0147 * Edad — 6.0548

1.13
(Mujeres) FVC =0.0454*Talla—0.0211* Edad —2.8253 .19

1.2.3.2.  Volumen espiratorio forzado en el primer segundo (FEYV))

Es el volumen de aire exhalado durante el primer segundo de la maniobra de espiracion
forzada (ver Figura 1.9). Proporciona informacion de flujo, a pesar de que se expresa en

litros. También se expresa como el porcentaje del valor tedrico de referencia.

En individuos sanos, el FET”, tedrico para la poblacion de Barcelona esta dado por

las expresiones [19]:



Capitulo 1. Introduccion 17

(Hombres) FEV, =0.0499  Talla —0.0211* Edad —3.837

1.14
(Mujeres) FEV, =0.0317+*Talla—0.0250 * Edad —1.2324 119

En general, crece desde la infancia hasta alcanzar un maximo alrededor de los 25

afios.

Se ha comprobado que el FEI/, es uno de los factores mas importantes en la
valoracién y prondstico de enfermedades obstructivas, como la EPOC [18]. En la Tabla

1.1 pueden verse varios criterios de gravedad basados en el FE17,.

Tabla 1.1: Criterios de gravedad de la EPOC basados en el FEV, segiin diferentes
sociedades [18] [20] [17]

LEVE MODERADA SEVERA MUY SEVERA

SEPAR 80% - 65% 64% - 50% 49% - 35% <35%
ERS >70% 69% - 50% <50%
GOLD >80% 79% - 30% <30%
BTS 80% - 60% 59% - 40% <40%
ATS >50% 50% - 35% <35%

SEPAR: Sociedad Espaiiola de Neumologia y Cirugia Toracica.
ERS: European Respiratory Society.

GOLD: Global Initiative for Chronic Obstructive Disease.
BTS: British Thoracic Society.

ATS: American Thoracic Society.

ATS: American Thoracic Society.

1.2.3.3.  Relacion FEV, / FVC

Es el porcentaje de F1”C que se espira durante el primer segundo de la maniobra de
espiracion forzada. Se representa como FELV % 6 FEV/,/FI’C. Es un indice cuya
disminucién implica la existencia de obstrucciéon. El FET7,% varfa con la edad, siendo
mayor en sujetos jovenes que en edades mas avanzadas. En jévenes se puede considerar
normal por encima del 75%, mientras que en personas mayores ese limite se establece

en el 70% [19].

1.2.4. Medicién directa e indirecta de gases
sanguineos

El estado de la funcién respiratoria se puede evaluar parcialmente mediante el estudio de
las variables respiratorias estaticas y dinamicas mencionadas en los apartados anteriores.
Sin embargo, para tener una idea completa del estado de la funcién respiratoria, es
imprescindible conocer las concentraciones de gases sanguineos, o indirectamente, de

las presiones parciales medidas en mezcla gaseosa.
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En medicina respiratoria se determina la presién parcial de gases, tanto cuando
forman parte de una mezcla gaseosa, como cuando estan disueltos en sangre: gases

respiratorios (O,, CO,) yel pH arterial.

1.2.4.1. Medida de concentracion de gases arteriales en sangre

Para medir las presiones parciales en sangre es necesario tomar una muestra arterial,
generalmente se obtiene mediante puncion de la arterfa radial o de la humeral. Dicha
muestra se analiza empleando electrodos especificos para la determinaciéon de la
concentraciéon de cada gas. Aunque existen diferentes equipos para realizar dicho
analisis, el principio de funcionamiento es el mismo [21], la muestra de sangre extraida
circula por una columna a temperatura corporal y entra en contacto durante algunos

segundos con cada uno de los electrodos especificos.

S Electrodo de pH

Este electrodo esta compuesto por una fina membrana de cristal encerrando una
soluciéon con pH conocido. El principio de funcionamiento consiste en que dos
soluciones con diferente pH , separadas por una fina membrana cristalina pueden
desarrollar una pequena diferencia de potencial eléctrico que es proporcional a su

diferencia de pH .
S Eletrodo de P, :

El sensor de F.,, esta basado en el funcionamiento del electrodo de pH . En este caso
ademas de la membrana cristalina, una soluciéon electrolitica cargada con iones
bicarbonato y una membrana plastica (teflén) separan a la soluciéon con pH conocido
de la muestra sanguinea. La membrana plastica es permeable al CO, pero impermeable
a los iones para prevenir que el pH de la muestra se vea afectado durante la medicion.
Ademis la membrana estd conectada a un electrodo de Ag/AgCl . El resultado de este
montaje es una relaciéon cuantificable mediante la ecuacion de Henderson-Hasselbalch

[22] entre el pH de la solucion interna y la B, de la muestra.
S Eletrodo de P,

El sensor de F, esta formado por un anodo de plata y un ciatodo de platino muy
delgado inmerso en una barra de cristal que a su vez esta cubierta por una membrana de

plastico permeable al O,. El flujo de moléculas de oxigeno hacia la superficie del platino
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medido como la corriente eléctrica entre terminales de plata y platino es proporcional a

la presion parcial del gas en la muestra [23].

1.2.4.2.  Medidas de presion parcial en mezclas gaseosas

Histéricamente en los laboratorios de fisiologia respiratoria para medir el intercambio de
gases se utilizaba la espirometria en circuito abierto. Con el propédsito de determinar el
consumo de oxigeno (¥,,) y la produccién de CO, (V) por este método se requiere
medir simultineamente las fracciones espiradas de O, (Fy, ), CO, (Fiep,) v la
ventilacién total (V). Tradicionalmente esto se consegufa captando el gas espirado en
una camara sin difusion, similar a los globos meteoroldgicos, este método es conocido
como “Douglas bag” [24]. Después de captar el gas espirado se utilizan diferentes
métodos quimicos para analizar la muestra. Gracias a su simplicidad y exactitud el
método de Douglas bag ha sido considerado “gold estandar” en la medicién del

intercambio de gases [25].

La mayoria de equipos empleados en las pruebas de ejercicio cardiopulmonar
utilizan analizadores de gases no especificos para medir el ¥, y la Vg, . La propiedad
no especifica mas utilizada en estos analizadores es la conductividad térmica que en un
gas es inversamente proporcional a su peso molecular. El procedimiento de medicion
consiste en hacer circular la mezcla de gases por un conducto con flujo estacionario
mientras por otro conducto analogo circula un gas estacionario de referencia con una
conductividad térmica notablemente distinta de la del gas de analisis. Dentro de cada
conducto se sitian dos resistencias dependientes de la temperatura. Estas cuatro
resistencias configuran un puente de wheatstone. El puente se excita con una corriente
continua que traslada las resistencias hacia una temperatura superior a la del gas. Al
circular el gas se efectia una transferencia de calor que enfria las resistencias. El
descenso de la temperatura que depende de la velocidad, de la temperatura y de la
conductividad térmica del gas se puede medir ya que el valor de las resistencias cambia
con la temperatura. De este modo la diferencia de conductividad térmica entre el gas de
analisis y el de referencia provoca una diferencia de potencial entre los puntos de salida
del puente. Aunque la manera de medir los cambios de temperatura varia entre
diferentes fabricantes, el principio es el mismo. Las diferencias entre este método
indirecto y el de la bolsa de Douglas (Gold estandar) son muy pequenas [25]. Este

método es mas conocido como Calorimetria indirecta.
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Otra propiedad no especifica utilizada para estimar la concentracion de gases
arteriales es la medicién de la absorbancia (o transmitancia) de la radiacion infrarroja
propia de la concentracién de cada gas. En el caso concreto de la concentracion de
CO,, su medicién por esta via ha sido implementada en la mayorfa de capnémetros
disponibles en el mercado. En la Figura 1.10 se presenta un diagrama detallado de un
transductor de CO, compuesto por un emisor (1), un detector (3) y una camara con una
muestras de CO, y N, que sirven de referencia (2). La deteccion se realiza en el flujo de

aire ventilado.
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Figura 1.10: Esquema del transductor infrarrojo del capnimetro HP-14360 y su montage en el tubo de
conexion a la via aérea. En la imagen se marcan el emisor infrarrojo (1), el tambor con las camaras de
referencia (2), el filtro y el detector infrarrojo (3) y el adaptador para conectar el transductor a la via
aérea (4).

En el caso del capnémetro HP-14360,utilizado como ejemplo, el transductor es
desmontable, lo cual es muy corriente en estos dispositivos, esta configuraciéon permite
el paso del fluyjo y destina una secciéon del mismo para realizar la medicién. El
componente (2) del transductor es un disco que rota con eje perpendicular a la direccion
del flujo. En este disco hay 2 camaras con concentraciones conocidas de gas (CO, y
N,) y un cristal que permite el paso del haz de infrarrojos que incide sobre la muestra.
El emisor de rayos infrarrojos (componente 1 en la Figura 1.10) emite a través de estas 3
camaras por efecto de la rotaciéon del disco. Debido a las diferentes concentraciones de
gas de las tres camaras, el haz infrarrojo es sometido a diferentes absorbancias (2 de ellas
conocidas) y posteriormente incide en el detector, que es un fotorresistor cuya
conductancia varfa en funcién de la cantidad de fotones incidentes. La temperatura

interna del detector es regulada para estabilizar la medida.
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La conductancia correspondiente a la absorbancia (o transmitancia) de cada una de
las camaras de CO, y N, sirve como referencia para la medida realizada cuando el haz
incide sobre la muestra de gas ventilado. La concentraciéon de CO, medida en la via
aérea cuando el flujo es nulo, equivale a la concentraciéon de CO, alveolar (interior de
los pulmones) debido al equilibrio en las presiones. Puesto que la presién alveolar de
CO, (Pycp,) es un buen estimador de la presion arterial de CO, (P, ), se considera
que el CO, medido al final de la espiracién (en ausencia de flujo) es un buen estimador

dela P, v se conoce como "end tidal de CO," (Pyrco, )-

1.2.5. Medidas en musculos respiratorios

La contraccién y relajacion de los musculos respiratorios modifica el volumen de la
cavidad toracica, y como consecuencia, el volumen pulmonar se ve alterado. Estos
cambios de volumen desencadenan gradientes de presion durante la inspiracién que
movilizan el aire hacia el interior de los pulmones. La posterior relajaciéon de los

musculos respiratorios invierte los gradientes de presion y el aire fluye hacia el exterior.

Los principales musculos respiratorios que participan en la respiraciéon son (ver

Figura 1.11):
S Diafragma

Es el musculo principal al encargarse de la inspiracion de las dos terceras partes del aire
que entra en los pulmones durante la respiraciéon en reposo. Al contraerse sus cupulas

descienden y el torax se expande longitudinalmente.
= Intercostales externos

Elevan las costillas entorno al eje de sus cuellos, aumentando durante la inspiracién las

dimensiones antero posterior y transversal del torax.
Otros musculos, considerados accesorios, también participan en la inspiracion:
S Esternomastoideo

Este musculo normalmente esta activo a altos niveles de ventilacion, eleva el esternén y

agranda ligeramente las dimensiones del térax.
< Escalenos

Estos musculos también contribuyen principalmente durante niveles altos de

ventilacién, en los que su contraccion dilata las partes mas altas del térax.
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Abdominales

Figura 1.11: Miisculos respiratorios. Reproducido de [4).

Durante la respiracion en reposo, la espiraciéon se produce pasivamente por la
relajacion elastica de los pulmones. Sin embargo, se vuelve activa a altos niveles de
ventilacion o cuando hay algin tipo de obstruccién en las vias respiratorias. Los

musculos que intervienen en la espiracién activa son:
S Abdominales (recto anterior)

Comprimen el contenido abdominal, haciendo descender las costillas inferiores, y

empujando hacia abajo la parte anterior del torax inferior.

> Intercostales internos
Hacen descender las costillas, forzando la reduccién de la cavidad toricica.

Las sefales biomédicas procedentes de los musculos implicados en la respiracion
son las electromiograficas (EMG). En el apartado 1.3.4 se describe el origen y la
morfologia de la sefial EMG que es utilizada frecuentemente en el diagndstico de

enfermedades musculares y/o neuromusculares.

1.3. Sefiales biomédicas de origen muscular y
ventilatorio

1.3.1. Introduccidon

En este apartado se describen sefiales de interés en estudios de la actividad respiratoria.

La primera sub-seccion se refiere a la sefnal de presiéon en boca y la interpretacién de sus
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caracteristicas. Posteriormente se analiza el patron respiratorio y la relacion existente
entre las sefiales de flujo, volumen y presion. Finalmente se describen las senales

electromiograficas registradas en musculos respiratorios.

1.3.2. Sefial de presion en boca

Los valores de presion en el sistema respiratorio son muy bajos. Raramente se superan
los 10 £Pa (1 £Pa = 10.204 ¢zH,0). En algunos casos el margen de medida es incluso
inferior a 0.1 &Pa. Esta caracteristica exige que los transductores de presién para
medidas respiratorias sean muy sensibles. Por otra parte, las sefiales de presion tienen un
contenido espectral que en muy pocas ocasiones se extiende por encima de los 20 Hz,
inclusive la mayor parte de energia de la sefal se sitia en componentes frecuenciales por
debajo de los 5 Hz. La banda de frecuencia se amplia sustancialmente en las técnicas de

excitacion forzada y en la ventilacién mecanica por alta frecuencia.

En el capitulo 3 de esta memoria se analizan sefiales de presion registradas en boca
mediante un transductor de presiéon colocado en una pieza de boca a través de la cual el
individuo respira. La nariz permanece cerrada con una pinza para que la boca sea la
unica via respiratoria de entrada y salida de aire. El sensor utilizado mide la diferencia
de presiéon que existe entre la entrada expuesta al flujo respiratorio y la presion
atmosférica. Arbitrariamente, valores negativos corresponden a la entrada de aire
durante la inspiracién, y positivos a la salida de aire en la espiracion. A partir de la sefial
de presion en boca se extraen parametros como la amplitud de la presion inspiratoria en
boca (4,) y la velocidad de la presién inspiratoria durante los primeros cien
milisegundos (velp, 1o,). Dichos parametros y su utilidad en el estudio del patron

respiratorio son descritos en el capitulo 3.

1.3.3. Sefales de flujo y volumen

El flujo respiratorio (V) y el volumen (V') que es su integral con respecto al tiempo, son
utilizados para estimar los parametros relacionados con la mecanica ventilatoria. El flujo
respiratorio ocurre por convecciéon como resultado de la diferencia de presion entre dos
puntos. Es posible estimar el flujo respiratorio midiendo esta diferencia entre dos
lugares del sistema. El instrumento mas comunmente usado para la medicion del flujo es
el neumotacémetro. Este instrumento esta disefiado para medir el flujo de gas basado en

el equivalente neumatico de la ley de Ohm. Incorpora un resistor con relacion presion-
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flujo aproximadamente lineal. Puesto que el valor del resistor es conocido, basta con

medir la diferencia de presion para conocer el flujo [20].

La sefial de flujo tiene media nula, arbitrariamente su semiciclo positivo corresponde
a la inspiracion y el negativo a la espiracion, mientras en la sefial de presioén ocurre lo

contrario.

1.3.4. Sefiales electromiograficas

Las sefiales bioeléctricas provienen de potenciales i6nicos denominados potenciales de
acciéon producidos por la actividad electroquimica de células excitables que componen,
entre otros, los tejidos nervioso y muscular. El potencial de accién se origina por un
proceso de despolarizacion y repolarizacion de la célula debido a la semipermeabilidad

de la membrana y a la entrada y salida de iones Sodio y Potasio [27].

Cuando un area determinada de la membrana celular es despolarizada, el potencial
de accién desencadenado se extiende afectando a las porciones adyacentes de la misma
en todas las direcciones causando la propagaciéon de dicho potencial. Corrientes
positivas fluyen hacia el interior a través de la membrana despolarizada, y hacia el
exterior a través de la membrana en reposo, con lo cual las cargas eléctricas positivas
fluyen hacia el interior a través de la membrana incrementando el voltaje. Este
incremento de tensioén permite superar el umbral que desencadena el inicio de un nuevo

potencial de accion.

El potencial de accién se propaga si el estimulo supera cierto umbral, y dicho
potencial tiene el mismo valor, independientemente de la intensidad del estimulo. Por
ello, una vez desencadenado un potencial de accion en cualquier punto de la membrana
de una fibra sana, el proceso de despolarizacion se transmite por toda la fibra y en todos

los sentidos.

La velocidad de conduccion es la velocidad de propagacion de la despolarizacion a
través de las membranas de las fibras musculares. Esta velocidad depende del tipo y
didmetro de la fibra muscular, del pH de los fluidos intersticial e intracelular, de las

concentraciones de iones, y de los periodos de activacion de las neuronas motoras.

Se denomina Unidad Motora (MU), al grupo de fibras musculares inervado
simultineamente por una misma neurona motora « (célula nerviosa transmisora de
potenciales de accidn, con origen en la médula espinal). La sefial idnica producto de la

activacion de las fibras musculares por la acciéon de una MU, se conoce como Potencial
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de Acciéon de Unidad Motora (MUAP). Una parte de las corrientes del MUAP
(corrientes de fuga) se difunde desde las fibras musculares hacia la piel, y alli pueden ser

registradas por electrodos para obtener el Electromiograma (EMG).

Para mantener la contraccién del musculo, las unidades motoras deben ser
repetidamente activadas generando una secuencia de MU.APs llamada Tren de Potenciales
de Accion de Unidades Motoras (MUAPT). La superposicion de muchos MUAPTs
correspondientes a fibras musculares activadas por diferentes unidades motoras, forma

la sefial EMG (ver Figura 1.12).

AWl — b
A1,

UM #1

Myoelectric signal
generated during
voluntary contraction

ol —

—~AA—b—p.
/ UM #2 /
Input signals from the
motoneurons Motor unit action

i
\ L, v&w*

UM #N

Figura 1.12: Representacion esquemdtica del proceso de
generacion de la seiial mioeléctrica. Reproducido de [28)].

El sistema netrvioso central controla la fuerza en un musculo mediante dos
estrategias: incrementando el numero de unidades motoras implicadas, es decir por
reclutamiento de nuevas MU, o incrementando la frecuencia de activacién de cada MU.
Al principio el factor dominante para incrementar la fuerza es el reclutamiento de

nuevas MU .

La senal EMG captada mediante electrodos de superficie colocados sobre la piel
(sSEMG, ver Figura 1.13¢y d) tiene una amplitud de distribucién gaussiana. La amplitud
de esta sefial puede variar desde 100 u» hasta 90 7v dependiendo del musculo del que se
capta la actividad y los electrodos usados en el registro. El rango de frecuencias de la
sefial sSEMG esta comprendido entre 10 y 400 Hz, por tal motivo se recomienda filtrado

pasa-bajo con frecuencia de corte de 500 Hz [28].
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Figura 1.13: Ejemplo de tres ciclos respiratorios de un sujeto sano bajo estiniulo
de hipercapnia perteneciente a una de las bases de datos estudiadas en esta tesis.
Se presentan senales respiratorias de presion en boca en (a), flujo ventilatorio en

(b), SEMG del diafragma en (c) y sSEMG del esternomastoideo en (d). Se
grafican las marcas de inicio de inspiracion (en rojo) y de espiracion (en azul).

Un aumento de la demanda ventilatoria, independientemente del estimulo, exigira un

incremento de la actividad muscular respiratoria, y por tanto, la potencia de la sefial

sSEMG de los musculos respiratorios activos debe incrementarse. En el ejemplo

mostrado en la Figura 1.13¢, que pertenece a parte del estudio realizado en esta tesis,

puede apreciarse claramente como la sefial sEMG captada en el diafragma (sEMG,,,)

presenta mayor actividad durante la fase inspiratoria que durante la espiratoria y su

amplitud es muy superior a la encontrada en el esternomastoideo (Figura 1.134).
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En el campo frecuencial el espectro se puede desplazar hacia componentes de
frecuencia mayores, si el esfuerzo es considerable debido al reclutamiento de fibras
musculares que pueden ser ST ("slow twitch", contracciéon lenta) o FT ("fast twitch",

contraccion rapida) [29].

En la Figura 1.13 se muestran las sefiales respiratorias anteriormente descritas,
pertenecientes a un sujeto adulto sano estimulado mediante inhalaciéon de CO,. Se
marcan con diferentes colores los puntos de inicio de inspiracién y de espiracion en las
sefiales de presion en boca (Figura 1.134), también conocida como presion en la via
aérea abierta (P, - open airway pressure), flujo ventilatorio (Figura 1.135), sefiales
electromiograficas de superficie en los mdasculos diafragma (Figura 1.13¢) vy

esternomastoideo (Figura 1.134).

1.4. Estimulos respiratorios

1.4.1. Introduccion

Como se describi6 en el apartado 1.1.3, el sistema respiratorio responde a cambios en la
quimica sanguinea, la carga mecanica y la actividad metabolica gracias a la informacion
propotcionada por los receptores neuroldgicos respiratorios y se adapta a circunstancias
fisiologicas tales como el suefio, el ejercicio y la altitud. Las sefales emitidas por los
quimiorreceptores y mecanorreceptores ajustan el patron ventilatorio para mantener las
condiciones gasométricas dentro de margenes fisiolégicos normales. Estos impulsos
sensoriales dependen en gran medida de las condiciones bajo las cuales se encuentra el

individuo, y por consiguiente de los estimulos a los que es sometido.

Los estimulos mas estudiados debido a que permiten caracterizar el comportamiento
del sistema respiratorio, son el ejercicio y la hipercapnia. Dichos estimulos guardan una
estrecha relacion con las caracteristicas de las patologias respiratorias mas comunes [30],

y provocan en el sujeto cambios en la demanda ventilatoria de su sistema respiratotio.

1.4.2. Estimulo de hipercapnia

Se conoce como hipercapnia al aumento de la presion parcial de CO, en sangre arterial
(Pyco,) mas alla de los niveles normales (P, =40 Torr). A pesar de que el rango de
valores normales de P, depende del historial clinico de cada sujeto, se acepta que

existe hipercapnia cuando la P, es mayor que 46 Torr.
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La importancia de estudiar el estimulo que produce la hipercapnia radica en que el
aumento en la cantidad de CO, arterial es generalmente debido a fallos en la ventilaciéon
[31]. Por otra parte, estudiar este estimulo es relativamente facil desde el punto de vista
experimental y permite analizar de manera adecuada el mecanismo de control

respiratorio.

Cuando se inspira un gas enriquecido con CO,, aumenta directamente la P,
puesto que en condiciones de reposo es aproximadamente igual a la presion alveolar de
CO, (Pyco, =40 Torr [5]). El sistema de control respiratorio responde aumentando la
ventilacién para conseguir reducir la P, . Tanto los quimiorreceptores centrales como

los periféricos responden proporcionalmente a cambios en el nivel de Py, .

El aumento considerable de la P, ocasiona un incremento lineal de la ventilacion.
A niveles de P, superiores a 80 Torr, la respuesta a la hipercapnia alcanza una meseta

y puede incluso disminuir [32].

Una de las causas principales de intubaciéon y aplicacion invasiva de ventilacion
mecanica es la exacerbacion de la enfermedad pulmonar obstructiva crénica (EPOC),
como se explica en la secciéon 1.5. Dicho estado de la EPOC se caracteriza
principalmente por disnea e hipercapnia. Existe una relacion directa entre la gravedad de

la exacerbacion de la EPOC'y el nivel de hipercapnia o acidosis respiratoria [33].

1.4.3. Estimulo de ejercicio

Al aumentar la actividad muscular, el consumo de O, y la producciéon de CO, en las
células de los tejidos se incrementan. El sistema de control respiratorio ajusta la
ventilacién para cubrir la demanda metabdlica aumentada. Uno de los rasgos destacados
de la hiperventilaciéon durante el ejercicio es que sucede en presencia de valores
normales de Py, By, v pH (40 Torr,100 Torr,7.4, respectivamente) [5]. Este
fenémeno es conocido como homeostasis quimica de la sangre, y consiste en que las
presiones de CO,, O, y pH de la sangre permanecen practicamente constantes al
aumentar las tasas metabélicas de consumo de O, (VOZ) y de produccién de CO, (VCOZ ),

a consecuencia de la realizacion de ejercicio muscular.

Si la respuesta ventilatoria proporcionada por el sistema de control biolégico fuera
inadecuada, la alta tasa de produccién de CO, induciria acidosis respiratoria. Por el

contrario, si el aumento ventilatorio fuera excesivo, resultaria alcalosis respiratoria [30].
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La respuesta ventilatoria al ejercicio es bien conocida y extensamente estudiada. Sin
embargo, el mecanismo exacto de control que produce esta respuesta no es claro aun.
Parece probable que se trate de la combinacién de varios mecanismos de control
biolégico. Dicha respuesta ventilatoria al ejercicio y la recuperacion posterior han sido

estudiadas como procesos formados por tres fases (ver Figura 1.14) [30].

Ve

III I

Figura 1.14: Esquema general de la ventilacion durante ejercicio y recuperacion.

Reproducido de [30).

La fase I del ejercicio consiste en un incremento inmediato de la linea de base de la
ventilacién (VE) que ocurre tras unos cuantos segundos del inicio del ejercicio. Este
incremento en V, es precedido por cambios en P, y P, . Se piensa que esta
respuesta es mediada por impulsos neuronales originados en las fibras musculares
ejercitadas, los tendones y los propioceptores en las articulaciones. También podrian ser
originados en una regiéon comprendida entre el bulbo raquideo y la médula oblongada
(posiblemente en el hipotalamo y la corteza motora) y operando independientemente de
otros estimulos [34]. Esta fase es inalterada por la reseccion del cuerpo carotideo, o las
estimulaciones hipoéxica o hipercapnica [35], [36]. La fase II de la respuesta ventilatoria
al ejercicio ocurre 20 o 30 segundos después de la iniciacion del ejercicio. En esta fase
ocurre un incremento lento y exponencial de Ve, I/"O2 , Vcoz y consecuentemente las
proporciones de O, y CO, en la sangre cambian durante este perfodo. La fase III de la
respuesta respiratoria al ejercicio se caracteriza porque se alcanza el régimen permanente
debido a que el intercambio de gases se ajusta al metabolismo impuesto por el ejercicio y
se mantiene la estabilidad de gases arteriales [37]. Esto normalmente ocurre a los 4
minutos de la iniciacién del ejercicio y en esta fase la frecuencia respiratoria ( fz) y el
volumen circulante (V;) son constantes [38]. Durante la fase III se alcanza el umbral

anaerobico y en caso de que el ejercicio continué se puede hablar de una fase IV
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marcada por dicho umbral también conocido como el primer umbral ventilatorio. En
este punto el consumo de oxigeno excede la cantidad de oxigeno disponible y el acido
lactico se acumula en la sangre arterial como producto del metabolismo anaerébico.
Esta acidosis lactica genera un aumento exponencial en V,, que usualmente es
acompanado por un descenso en la B, [39]. El segundo umbral ventilatorio ocurre
cuando el sujeto alcanza entre el 70 y el 90% de su consumo maximo de oxigeno y se
produce un aumento desproporcionado de V; . Este segundo umbral conocido como la
respuesta compensatoria esta acompafiado por una prominente hipocapnia (reducciéon

del CO,) hasta que finalmente ocurre el agotamiento [37].

Durante la recuperacion las tres fases tienen una dinamica similar a las tres primeras
fases del ejercicio por debajo del umbral anaerébico, aunque en sentido opuesto,
exceptuando el hecho de que V; permanece elevada para corregir gradualmente el

desorden acido-base ocasionado durante el ejercicio.

El estudio de la respuesta ventilatoria al ejercicio es una herramienta de utilidad

clinica con la que usualmente se evalda la causa de disnea o la limitacion al ejercicio [38].
1.5. Patologias respiratorias

1.5.1. Introduccion

El sistema respiratorio ademas de responder a diferentes estimulos, también se
compensa ante desordenes patologicos como el asma, la EPOC, la administracién de

farmacos y las enfermedades neuroldgicas entre otras [38].

En general, los fallos en los pulmones conducen a hipoxemia y los fallos en la
bomba ventilatoria causan hipercapnia. Sin embargo, los fallos pulmonares

generalmente son seguidos por fallos de la bomba ventilatoria.

La patologia respiratoria mas compleja y que ademas conduce en su fase de
agudizacion a la necesidad de M es la EPOC. Esta patologia se caracteriza en términos
generales por un incremento en la resistencia de la via aérea (R,,) y una compliancia
dinamica reducida (E,, alta). Como consecuencia, los musculos respiratorios tienen que
ejercer mucha mas fuerza para vencer las cargas resistiva y elastica. Debido a que esta
tesis doctoral se enmarca en una linea de investigaciéon que desarrolla herramientas para
facilitar la aplicacion de la ventilacion mecanica en pacientes con EPOC; se estudian las
patologias respiratorias centrando la atencién en los cambios producidos en R,, v E,,

que clinicamente son conocidos como patologias obstructivas y restrictivas.
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1.5.2. Patologias obstructivas

Las patologias obstructivas se caracterizan por la presencia de una elevada resistencia de
la via aérea, que implica una reduccién considerable del flujo respiratorio,
principalmente durante la espiracion. Esta obstruccion va acompafiada por
hiperinflacion, porque en una espiracion pasiva el pulmoén no es capaz de expulsar todo
el volumen inspirado debido a la elevada obstrucciéon. La hiperinflacién pulmonar se
define como un incremento anormal de la capacidad residual funcional (FRC), y se debe
a una de dos circunstancias: perdida de la recuperacion elastica del pulmoén (enfisema), o
hiperinflacién pulmonar dinamica aumentada por la obstruccién. En los dos casos
ocasiona una reduccion de la compliancia pulmonar (C, baja 6 E, alta). En las
patologias obstructivas también se produce retenciéon de CO, (hipercapnia) y fatiga en
los musculos respiratorios debido a que el trabajo respiratorio es excesivo. Como
respuesta a la elevada carga en los musculos respiratorios el sistema de control
respiratorio altera el patrén ventilatorio®, adoptando una ventilacién superficial y rapida
durante la cual se reduce el volumen circulante (V;) y aumenta la frecuencia respiratoria
(fz), mientras la ventilacién total por minuto (V) permanece constante o se
incrementa ligeramente. El mecanismo neurofisiolégico que causa este patrén
ventilatorio diferente cuando el sistema respiratorio es cargado resistiva o elasticamente

es aun desconocido [40] [41].

La desventaja del patréon de ventilacion superficial es que cuando la frecuencia
respiratoria aumenta, también aumenta la hiperinflacion dinamica y la relacién entre la
ventilacién de espacio muerto y el volumen circulante se incrementa (V,/V;),
aumentando la retencion de CO, (hipercapnia). Este patrén ventilatorio, presente en
pacientes con EPOC caracterizados por elevada resistencia de la via aérea, ha sido
evaluado en diferentes estudios [42] [43]. Los autores sugieren que la hipoventilacion
crénica se presenta comunmente en pacientes con EPOC, quienes al padecer una
combinacién de alta carga inspiratoria (resistiva y elastica) y mayor hiperinflacién,
reducen la presion inspiratoria maxima (£ _ ) para aumentar la ventilacion, ya que sus
musculos son menos eficientes. El aumento de la resistencia se produce por

broncoespasmo, inflamacion de las vias aéreas, u obstrucciéon fisica por moco o

2 El patrén ventilatorio, a diferencia de la denominacién mas general de patrén respiratorio, se define
como el conjunto de caracteristicas mecanicas (inicamente) que describen el comportamiento del sistema

respiratorio en situacién basal, ante estimulos externos o bajo el efecto de patologias.
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cicatrizacion. El aumento en la elastancia respiratoria se produce principalmente por la
hiperinflacién dinamica que se desarrolla cuando la duracién de la fase espiratoria, (75),
es insuficiente para permitir el vaciado de los pulmones antes de la siguiente inspiracion.
Esto normalmente ocurre en condiciones en las que el flujo respiratorio es impedido

(alta resistencia de la via aérea) o cuando T se acorta (aumento de f3).

Adicionalmente se ha encontrado una relaciéon directa entre V; y 7;, indicando que
un pequeno V; es la principal consecuencia de alteraciones en la duracion del ciclo

respiratorio.

Es bien conocida la necesidad de diferenciar los segmentos de la via aérea para
explicar e interpretar la limitacion al flujo respiratorio en pacientes obstructivos criticos
durante la maniobra de espiracién forzada [44]. Dichos estudios sugieren que modelos
lineales de la mecanica ventilatoria de primer y segundo orden resultan inadecuados
debido a que no consideran caracteristicas no lineales, tales como la dependencia que la
resistencia y la elastancia de la via aérea media tienen con respecto al volumen. Modelos
funcionales mas complejos reproducen las propiedades no lineales de la mecanica

ventilatoria [45] [406].

En esta tesis se estudian las patologias obstructivas y para ello se propone la
implementaciéon de un modelo no lineal de la mecanica ventilatoria que permite simular

patologias obstructivas puras en ventilaciéon espontanea.

1.5.3. Patologias restrictivas

Las enfermedades restrictivas se caracterizan por un reducido volumen pulmonar, esto
puede ocurrir por una alteraciéon en el parénquima pulmonar o por una enfermedad de
la pleura, la caja toracica o el aparato neuromuscular. En términos fisiolégicos las
enfermedades pulmonares restrictivas (EPR o RILD en inglés) se caracterizan por valores
reducidos de capacidad pulmonar total (TLC), capacidad vital (VC) y volumen
pulmonar en reposo. Si la patologia restrictiva es causada por enfermedad del
parénquima pulmonar, el desorden restrictivo va acompafiado de una transferencia de

gas reducida.

Basados en estructuras anatémicas, la mayorfa de desordenes que causan reduccion

o restriccion de los volimenes pulmonares pueden dividirse en dos grupos:



Capitulo 1. Introduccion 33

» El ptimero es la enfermedad pulmonar intrinseca o del parénquima pulmonar, que
clinicamente se conoce como la patologia pulmonar intersticial. En esta patologia

se produce inflamacién o cicatrizacion del tejido pulmonar.

» El segundo grupo de patologias intersticiales esta relacionado con un desorden
extrinseco al parénquima pulmonar, que puede ser debido a defectos en la pared
toracica por traumatismos como en el caso del volet toracico (flail chest),
enfermedades del sistema netvioso como el sindrome de Guillain-Barré, la
poliomielitis, enfermedades de la pleura o afecciones de los musculos respiratorios

como las miopatias.

Los pacientes con EPR sufren un incremento de la elasticidad pulmonar (aumento
de E, o disminucién de C;) que les produce disnea debido al esfuerzo que deben hacer

para superar la elevada carga elastica [47].

En la presente tesis doctoral se estudia la patologia pulmonar intersticial o fibrosis
pulmonar. Esta enfermedad idiopatica lesiona los sacos de aire (alvéolos) y produce una
cicatrizacion extensa del pulmoén y como consecuencia una reduccion de la capacidad de
difusién. Se cree que esta condicion es el resultado de una respuesta inflamatoria a un
agente desconocido. La enfermedad se presenta con mas frecuencia en personas de
entre 50 y 70 afos. La caracteristica mecanica mas notable es el incremento en la
elastancia pulmonar. Dicho aumento desproporcionado de la elastancia produce
hiperinflacién severa, diafragma aplanado y reducida accién mecanica de los muasculos

respiratorios.

Los pacientes con enfermedad pulmonar restrictiva (EPR) respiran de una manera
muy monodtona, probablemente como estrategia deliberada para evitar la disnea [47]. En
general los pacientes con EPR tienen una relaciéon parabdlica con forma de U entre el
volumen circulante y la disnea, es decir que pequefios aumentos o descensos en V;
desde el valor de reposo pueden causar disnea. Esta relacion con forma de U puede ser
el resultado de dos mecanismos fisiolégicos separados: bajos V; necesariamente se
sumaran al ya elevado V), causando hipercapnia [48]; y altos valores de V;

incrementaran el trabajo respiratorio [49]. En los dos casos se produce disnea.

Algunos estudios recientes han comparado el patréon ventilatorio durante ejercicio en
patologias obstructivas y restrictivas. En general las diferencias mas notorias se
presentan en la duracion de las fases inspiratoria y espiratoria (7 /Ty ); y en las relaciones

flujo inspiratorio - flujo espiratorio (¥,/V;) [50]. Estis diferencias son mas
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pronunciadas a niveles elevados de ejercicio. El pardmetro 7T, /Ty, tiene valores muy
inferiores en la patologia obstructiva con respecto a la restrictiva, de donde se desprende
que los pacientes restrictivos dedican buena parte del ciclo respiratorio a la inspiracion.
Diversos estudios [50], [51], [52] coinciden en que los cambios en el patrén ventilatorio
de pacientes con EPOC durante ejercicio incremental se caracterizan por incrementos
en f, y modestos cambios en V;; acortando la duracién de la fase espiratoria y

doblando el flujo ventilatorio.

En cuanto a los pacientes que padecen EPR también se ha detectado un incremento
preferencial en f; antes que en V; [53]. En comparaciéon con el patrén ventilatorio en
pacientes con EPOC, el valor basal de V; en los casos de EPR es inferior y los valores
de fr con el aumento del ejercicio son muy superiores [50]. Presumiblemente, los
pacientes restrictivos adoptan un patrén ventilatorio superficial y rapido para optimizar

el trabajo ventilatorio y prevenir la fatiga muscular.
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Capitulo 2

Planteamiento del problema

2.1. Introduccion

Este capitulo describe el problema planteado por la practica clinica que ha dado origen a
la realizacion de esta tesis doctoral. Se describen la Insuficiencia Respiratoria Aguda
(IRA) y su relacion con las patologias obstructivas y restrictivas, los modelos mas
relevantes del sistema respiratorio propuestos en la literatura reciente en funcién del
mecanismo de control utilizado; y los modelos de la mecanica ventilatoria capaces de
simular patologias obstructivas y restrictivas. Posteriormente, se presentan los objetivos
de esta tesis, las bases de datos utilizadas y la metodologia que se ha seguido para
obtener los resultados presentados en los capitulos siguientes. Finalmente se explica el

marco de la tesis.

Como se ha mencionado anteriormente, el tema de investigaciéon surgié de las
necesidades evidenciadas en la practica clinica. El problema general que nos ha sido
planteado es determinar el modo de ventilacion mecanica (I’M) mas adecuado para un

paciente en funcién de sus caracteristicas ventilatorias.

En general, cuando un paciente requiere [”M, aparecen dos fases consecutivas. En
la primera, el enfermo se encuentra en un estado grave de insuficiencia respiratoria
aguda (IRA) y necesita la sustituciéon total de la ventilacion. En la segunda, ya ha
superado la fase mas critica de la enfermedad pero atn no puede prescindir de la ayuda
mecanica externa para respirar. El paciente respira de forma espontinea mientras la
maquina realiza una sustitucién parcial de la ventilacién. La mayoria de los ventiladores

disponibles en el mercado tiene un gran nimero de modos ventilatorios, con muy
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buenas prestaciones pero dificiles de configurar si no se dispone de herramientas que
tengan en cuenta las caracteristicas antropométricas, fisiologicas, farmacolégicas o
patolégicas propias de cada caso clinico. Por tanto, en la practica clinica real, los
médicos utilizan sélo las configuraciones mas simples, optando por sedar al paciente

ante dificultades en su adaptacion.

Determinar cual es el mejor modo ventilatorio para cada caso, en determinada fase
de la enfermedad, constituye un paso definitivo en el tratamiento clinico, puesto que la
configuracién apropiada de los parametros de ventilacién puede reducir el tiempo de
conexion al ventilador y facilitar asi la recuperacién del paciente. Ello aportaria una

informacién muy valiosa al médico como guia en la aplicacion de la ventilacién asistida.

Antes de decidir cual serfa el modo ventilatorio adecuado para un determinado
paciente, resulta fundamental conocer y predecir apropiadamente su patrén ventilatorio
y los parametros que lo afectan. Por tal razén, se propone esta tesis doctoral como
punto de partida en la solucién del problema descrito. En esta tesis se analizan, disefian
e implementan técnicas que buscan conocer mejor la respuesta del sistema de control
respiratorio ante estimulos y patologias ventilatorias mediante el tratamiento de sefiales
biomédicas y la simulacién algoritmica del sistema respiratorio en situaciones

particulares.

2.2. Insuficiencia Respiratoria Aguda (IRA)

La ventilaciéon mecanica es necesaria siempre que exista un fallo respiratorio grave. Por
convencion se ha definido que existe una insuficiencia respiratoria siempre que se

presente una de las dos situaciones siguientes o las dos simultaneamente:
» Que la presion arterial de oxigeno (P, ) sea inferior a 60 Torr.
» Que la presién de diéxido de carbono (P, ) supere los 45 Tort.

Sin embargo estos valores no son rigidos, por lo que tienen que evaluarse junto con
la historia clinica del paciente para llegar a un diagnéstico [1]. Por ejemplo en pacientes

con EPOC, los umbrales cambian (P, <50 Torr y P, > 60 Torr).

En general, cuando un paciente sufre una agudizacion de la insuficiencia respiratoria
aguda (IRA) y fallan los métodos no invasivos de tratamiento es necesario intubarlo y
ventilarlo mecanicamente. Las patologias restrictivas y obstructivas son algunas de las
causantes mas frecuentes [2], sin embargo también lo son las alteraciones

cardiovasculares, afecciones neurologicas o neuromusculares, alteraciones anatomicas y
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el postoperatorio de cirugfas toracicas y abdominales. Otra causa comun es la baja
presion inspirada de oxigeno, como ocurre a grandes alturas o por intoxicacién con

gases.

Si bien la insuficiencia respiratoria aguda tiene una etiologia muy variada, se puede
simplificar agrupando las causas en dos procesos fisiopatolégicos. El primero es un fallo
en la oxigenacién y el segundo un fallo en la ventilacién. Estos dos grupos de procesos
son comunmente denominados insuficiencia respiratoria aguda de Tipo 1 y Tipo 2,

respectivamente [2].

2.2.1. Insuficiencia Respiratoria Aguda de Tipo 1

El principal problema para los pacientes que presentan IRA Tipo 1 es su desbalanceado
intercambio de gases. Esto puede ocurrir porque se reduce el area superficial destinada
al intercambio de gases debido a pérdida de flujo sanguineo (por ejemplo, embolia
pulmonar) o de ventilacioén (por ejemplo, edema pulmonar). También puede ser debido
a un ineficaz balance entre ventilaciéon y perfusion, tal como ocurre en la enfermedad
pulmonar obstructiva. La anormalidad mas evidente en estos casos es la hipoxemia, la

P

a

co, mantiene su habilidad para difundirse a través de la membrana capilar 20 veces
mas rapidamente que el oxigeno. Los pacientes acortan pronunciadamente la
respiracién, con rapidas frecuencias respiratoria y cardiaca, y utilizan los musculos
accesorios para respirar. Ejemplos comunes de IRA Tipo 1 son listados en la Tabla 2.1.
Note que la patologia intersticial descrita en el capitulo anterior forma parte de los

procesos parenquimales de la IRA Tipo 1.

Tabla 2.1: Causas de Insuficiencia Respiratoria Agnda. Reproducido de [2]

Insuficiencia Respiratoria Tipo 1 Insuficiencia Respiratoria Tipo 2
Procesos Parenquimales Carga Incrementada
Neumonia Obstruccion de la via aérea superior
Edema Pulmonar Asma
Hemorragia Pulmonar EPOC
Proceso Intersticial Progresivo Etiologia Neurologica
Vascular Pulmonar Depresion Respiratoria Central
Embolismo Pulmonar Lesion de la Médula Espinal
Hipertension Pulmonar Lesion de Nervios Periféricos

Coneccién Neuromuscular

El sistema de control respiratorio responde a este proceso de IRA incrementando la
ventilacion, lo cual produce una mejoria en los niveles de oxigeno, pero también una

caida en los niveles de diéxido de carbono. En la mayorfa de los casos criticos, un
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elevado incremento en la ventilacién no siempre consigue corregir adecuadamente el
anormal intercambio de gases debido a que el aumento en el trabajo ventilatorio
produce fatiga muscular y una reduccién gradual de la ventilacién con la hipercapnia
asociada que se suma a la hipoxemia preexistente. Si en estos casos no se proporciona

soporte ventilatorio, puede sobrevenir una parada respiratoria.

2.2.2. Insuficiencia Respiratoria Aguda de Tipo 2

En contraste con la insuficiencia respiratoria de Tipo 1, la anormalidad presentada en la
IRA Tipo2 esta asociada con ventilacién dispar. El paciente es incapaz de generar
suficiente ventilacién para extraer el CO,, y aparece la hipercapnia. Asociada a la
hipercapnia aparece también una pequefia reduccién en la presion arterial de oxigeno
(Pao2 ) que clinicamente no suele ser relevante y se puede corregir aplicando un pequefio
flujo suplementario de oxigeno. La ventilacién dispar puede darse tanto en pacientes
con un sistema de mecanica ventilatoria normal, como en aquellos en los que se ha
incrementado el trabajo ventilatorio debido a una elevada resistencia de la via aérea o un
descenso en la compliancia respiratoria. La resistencia de la via aérea puede aumentar en
cualquier sector (superior, central o inferior) y la reducciéon en la compliancia
respiratoria puede ocurrir por cambios en la compliancia pulmonar, toracica, de la via
aérea o anormalidades en el espacio pleural. En el caso de un sistema respiratorio con la
mecanica ventilatoria normal, el descenso en la ventilaciéon (cuando ocurre) puede ser el
resultado de un fallo en el centro de control respiratorio (cerebro, tallo cerebral o
médula oblongada), o por anormalidades en los nervios periféricos, en la conduccion

neuromotora o en los musculos respiratorios. En la Tabla 2.1 se presentan diferentes

causas de IRA Tipo 2.

En esta tesis, por tratarse de los casos mas habituales, se estudian los procesos de
IRA Tipo 2 debidos a carga incrementada en la mecanica ventilatoria, y los procesos de
IRA Tipo 1 debidos a proceso intersticial progresivo, es decir, los causados por cambios
en la resistencia (patologias obstructivas) y la elastancia del sistema respiratorio

(patologias restrictivas) descritos en el capitulo anterior.

En todos los casos de IRA, independientemente de si es de tipo 1 o 2, se presenta
un cambio notable en la demanda ventilatoria, cuantificado por la ventilacién (V)
conseguida por el paciente a partir de la modificacion del volumen circulante (V;), y la

duracion de las fases inspiratoria (7;) y espiratoria (7).
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2.3. Motivacion

Cuando es inminente la necesidad de utilizar ventilacibn mecanica (VM) en el
tratamiento de un paciente con un episodio de exacerbaciéon de la insuficiencia
respiratoria aguda, el personal médico debe tomar una serie de decisiones basadas en el
estado del paciente, su historial clinico, en el conocimiento que dicho personal tiene del
respirador mecanico disponible y de la experiencia adquirida en el manejo de tales casos.
La sustitucion artificial de la ventilacion es la intervencion terapéutica mas importante de
las que se realizan en la unidad de cuidado intensivo. Aunque en muchos casos, la VM
consigue el objetivo de mantener la ventilacién alveolar adecuada y los niveles de
oxigeno y diéxido de carbono en limites fisiologicos normales, conlleva el riesgo
potencial de complicaciones graves, generalmente debidas a la mala seleccién de la

modalidad ventilatoria y/o de los parimetros de configuracién asociados [3].

En la actualidad existen muchos modos de VM, algunos de ellos conocidos como
modos de ventilacién controlada (CMV) vy asistida controlada (A/C) - control por
volumen (¥; o V), o control por presion (P) - que se utilizan en estados muy graves
de la IRA [4]. Otros modos, se utilizan cuando el paciente ha superado la fase mas aguda
de la enfermedad pero aun necesita la ayuda mecanica para respirar. Entre los mas
conocidos se encuentran: SIMV (ventilacion mandatoria sincronica intermitente) [5],
PSV (ventilacién con presion de soporte) [6], y BIPAP (ventilacion con presion positiva

bifasica en la via aérea) [7].

Los modos ventilatorios pueden ser escogidos y configurados dependiendo del
estado de salud del paciente y de su nivel de consciencia. LLos parametros a configurar
dependen de cada modalidad ventilatoria, sin embargo, entre los mas comunes se
encuentran la frecuencia respiratoria ( f ), el volumen circulante (V7 ), 1a relacién entre la
duracién de las fases inspiratoria y espiratoria (I:E), la presiéon inspiratoria maxima
(MIP), la sensibilidad de disparo (trigger) y la presion positiva al final de la espiracién
(PEEP). Infortunadamente, a pesar de los innumerables modos que proporcionan los
costosos ventiladores artificiales de ultima generacion, la inexistencia de criterios o
estandares adecuados para la seleccién de modos y parametros de ventilacion, conlleva
la utilizaciéon generalizada de los modos ventilatorios mas simples que normalmente
requieren la sedacion del paciente, cuando en muchos casos podria prescindirse de dicha
sedacién, seleccionando y configurando apropiadamente alguno de los modos de

ventilacion parcial disponibles en los ventiladores de ultima generacién y que sumados a
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un protocolo de destete validado permitirfan reducir los costos en las unidades de
cuidados intensivos (UCI) y adicionalmente acortar el tiempo de conexion al respirador
artificial. Esto ultimo, entre otras cosas, minimizaria las complicaciones y aceleraria la
recuperacion del paciente [8]. La seleccion del modo ventilatorio, los parametros
asociados y el protocolo de destete adecuados para determinado caso dependen

exclusivamente del conocimiento y la experiencia del personal médico.

Diversos estudios han analizado las tendencias en la utilizacién de la ventilacién
mecanica [9] [8] [10]. En sintesis, se ha encontrado que hay una muy elevada variabilidad
entre diferentes pafses con respecto a la selecciéon de los modos ventilatorios y los
protocolos de destete a pesar de la muy similar demografia de los pacientes. Por otra
parte, se ha encontrado que los modos ventilatorios controlados son en general mas
utilizados que modos de soporte parcial como el SIMV o el PSV. Esto sugiere que los
resultados de las investigaciones en ventilacion mecanica y destete son incorporados en
la practica clinica muy lentamente y que ademas hacen falta herramientas que faciliten la

configuracién y toma de decisiones en los ajustes de la VM.

Todo lo anterior, sumado a la experiencia en modelado de sistemas biolégicos del
personal de la Division de Sefales y Sistemas Biomédicos (CREB-UPC) ha permitido
formular una linea de investigacion dentro de la cual se enmarca esta tesis como punto
de partida, dirigido a la creacién de herramientas que faciliten el aprendizaje, la
investigacion y la practica clinica en torno al manejo y la configuraciéon de la VM
aplicada a pacientes con patologias respiratorias comunes. Mas adelante en este capitulo,
se exponen los objetivos de esta tesis, que si bien por su alcance no abarcan el tema de
la ventilacién mecanica de forma directa, sientan las bases para que puedan realizarse

trabajos posteriores en esta linea de investigacion.

2.4. Modelos propuestos en la literatura y su
funcionalidad

2.4.1. Introduccidon

El sistema respiratorio es un sistema neurodinamico complejo con caracteristicas muy
interesantes que estan relacionadas con otros sistemas de control fisiologico. A pesar de
su complejidad, es mucho mas asequible que otros sistemas desde el punto de vista de
su modelado, por dos razones. La primera, es que el sistema respiratorio tiene una

funcién altamente especifica, que es el intercambio de O, y CO,. La segunda razon, es
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que esta estructuralmente bien organizado, con vias neuronales aferentes y eferentes
muy definidas, procesos periféricos controlados y un controlador central. Al tratarse de
un sistema en lazo cerrado, su mecanismo de control esta definido por la interaccion

entre el controlador y los procesos periféricos que controla. Estos procesos son:
» El sistema de mecénica ventilatoria
» El proceso de intercambio de gases pulmonares.

Durante los ultimos cincuenta afios se han propuesto diferentes modelos del sistema
respiratorio con diversos propositos y con distintos grados de complejidad. Sin
embargo, todavia no se conoce con exactitud el mecanismo mediante el cual el

controlador respiratorio procesa las entradas aferentes.

El estudio realizado en esta tesis para alcanzar los objetivos propuestos en la seccion
2.5 no parte de cero. Es decir, intenta utilizar los modelos ya existentes encontrados en
una exhaustiva revision bibliografica. Se analiza su idoneidad para dichos objetivos y se
proponen los cambios y adaptaciones necesarias para ser utilizados como herramientas

utiles al presente estudio tras un proceso de validacion.

En la siguiente sub-seccién se describen tres modelos del sistema de control
respiratorio en los que se exploran diferentes conceptos de control. Se analizan sus
caracteristicas mas relevantes y su capacidad en la simulacion/prediccion de patologias
respiratorias, asi como su respuesta ante estimulos que alteran la demanda ventilatoria.
En la sub-seccion final se describen modelos del proceso de mecanica ventilatoria
capaces de reproducir las curvas caracteristicas de la espirometria forzada en pacientes

obstructivos y restrictivos.

2.4.2. Modelos del sistema respiratorio

Tradicionalmente, el sistema de control respiratorio ha sido modelado como un sistema
realimentado que regula la homeostasis de los gases arteriales y mantiene el pH , tal
como se presento en la sub-seccion 1.1.4. Alternativamente, el controlador respiratorio
puede ser visto como un generador central de patrones, en el cual la actividad
respiratoria ritmica se produce como respuesta a la realimentacién aferente. Otros
autores consideran que el controlador respiratorio puede funcionar como un regulador
adaptativo y autoajustable que optimiza el patron ventilatorio y la ventilaciéon de acuerdo
con medidas de eficiencia [11]. A continuacién se describen modelos del sistema

respiratorio que emplean los diferentes conceptos de control descritos anteriormente.
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En la nomenclatura utilizada para describir los modelos se omite hacer referencia a
la variable independiente (t), por simplicidad. De igual manera que aparece en los

articulos originales. LLas constantes se destacan en negrita.

2.4.2.1.  Modelo propuesto por C. S. Poon (MSRI)

Chi-Sang Poon propuso un primer modelo del sistema respiratorio en 1987 [12] con el
fin de describir la respuesta del sistema respiratorio en régimen permanente ante
estimulos de hipercapnia y ejercicio. En dicho modelo aparece el concepto de un
controlador éptimo que ajusta la ventilacion en funcién del minimo trabajo respiratorio.
Posteriormente el modelo fue mejorado con la inclusion de elementos dinamicos que
relacionan la actividad neuronal con la mecanica ventilatoria [13][14][15].
Adicionalmente el modelo hace distincién entre el trabajo mecanico de la respiracion
durante la inspiracion y durante la espiraciéon. Con estas mejoras, el modelo del sistema
respiratorio propuesto por Poon (MSRT), ya no soélo ajusta la ventilacion, sino el
conjunto de variables asociadas con el patrén ventilatorio en funcién del minimo trabajo

respiratorio [16] (ver Figura 2.1).

Vo, Veo, Po,» Prco,

A

Estimulos Generador del P, v,
e 2 Planta
—>< ; >_> 5 L ——— 3| Planta |__ 5 >
Pa‘tron . Mecanica Quimica
Respiratorio

Paco2 > Pa()z , PH,

Quimiorreceptores
Centrales y Periféricos

Figura 2.1: Diagrama de bloques del modelo del sistema de control respiratorio propuesto por C. S. Poon [16].

En MSRT7 el coste de la respiracién tiene dos componentes: coste quimico y coste

mecanico, descritos por la expresion:

J=J,+J, =0 (Peo, ~ B) +In(W, + 2, W,) 2.1)

a

El primer término de la funcién de coste (J,), es el coste quimico, en donde & es la

sensibilidad y B el umbral de respuesta de los quimiorreceptores. De la ecuacién de
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balance de masas que describe el intercambio de gases se obtiene la presién parcial de
Cco,":

863V,

F.co, = Bco, + W

2.2)

Observe que la ecuacion (2.2) es similar a la (1.6) descrita en la sub-seccion 1.1.4,
toda vez que la ventilacién alveolar (V,) esta dada por el denominador del segundo
término en (2.2). Como se ha mencionado en 1.1.4, esta ecuaciéon no lineal es valida
siempre y cuando se desprecie la relacion de disociacion sangre-gas para el CO,, que
permite asumir la igualdad entre Py y Py, . Similarmente para el intercambio de
oxigeno se obtiene la siguiente expresion (similar a (1.7)):

863V,

Py, =Py — 2.
a0, 10, VE(I_VD/VT) ( 3)

Volviendo a la ecuaciéon que describe el coste respiratorio (2.1), el segundo término
representa el coste mecanico, en donde se discrimina el trabajo entre las fases
inspiratoria y espiratoria ponderando su contribucioén con el término 4,. Los trabajos

inspiratorio y espiratorio estan dados por las expresiones:

W, = Tmr Lt (? g(” i 2.4)
j P(t)-V(t)dt (2.5)

TOT

Donde & y &, son factores de eficiencia mecanica y el parametro n representa la
variacién no lineal de la eficiencia:

P _P(t)
$ = T , & = P

max

2.6)

P(t) es la presion muscular definida como una funcién a tramos. Durante la
inspiracién es una funcién cuadratica, y durante la espiraciéon una exponencial
decreciente en la que 7 es la constante de tiempo post inspiratoria:

P(t) = at +a,t’ 0<t<T, 2.7)
P(t)=P(T;)-€ " T, <t<T,+T, 2.8)

En la Figura 2.2 se muestran las curvas de presiéon muscular correspondientes a las

ecuaciones (2.7) y (2.8) y las de flujo ventilatorio para difentes niveles de estimulo.

U var y vdr corresponden a la primera y segunda derivadas de la variable en cuestion.
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Figura 2.2: Seitales de presion muscular en (a) y flujo ventilatorio en (b) durante un ciclo respiratorio para diferentes niveles
de estimulo. La duracion del ciclo se reduce a medida que aumenta el nivel de estimulo. El trazo azul corresponde a la
inspiracion y el rojo a la espiracion.

En dicha Figura 2.2 se indica el significado de los parametros «, (pendiente de la
presion inspiratoria) y «, (concavidad de la curva de presion inspiratoria). Valores
positivos de a, implican concavidad del trazo azul y valores negativos, convexidad del
mismo. La duracién del ciclo respiratorio se reduce a medida que aumenta el nivel de

estimulo y la presion y el flujo maximos aumentan.

La ecuacién que describe la ventilacion ¥ (ecuacién del movimiento) en este modelo
[13] es

Siendo R, y E,, la resistencia y la elastancia totales del sistema respiratorio para una

planta mecanica de un solo compartimiento (Figura 2.3). El volumen respiratorio, V(¢),

se obtiene resolviendo la ecuacién diferencial (2.9):
Vo =] Ar+ ad + 43-(1=e" ) e, /R, +V, €70 0<i<y (210)

P(t 1)/t -1)/7, -1)/7,
() | et _ elin) ”]+V(t1)~€(’1 0/t L<t<t+t (211

V= e =) |

En donde ¥ es el volumen al comienzo de la inspiracién y 7,, es la constante de
tiempo del sistema de mecanica ventilatotia (z,, =R, /E,,). Por otra parte los términos

simplificadores 4,4, y 4; empleados en las ecuaciones (2.10) y (2.11) son:

A =a,-2a,,, 4=a, A=a,—ar,+2ar7, (2.12)
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P()=V(t)-R,+V(t)-E,

Figura 2.3: Planta mecdnica utilizada por [13]
para el calculo de la ecnacion del movimiento.

Una inspeccién cuidadosa de las ecuaciones (2.4) y (2.5) considerando la polaridad
de las senales de presion muscular y flujo durante el ciclo respiratorio muestra que
durante la espiraciéon el trabajo respiratorio es negativo (debido a que V(t)<0 y
P(t)>0). Esta caracteristica no parece apropiada para simular estimulos incrementales
como hipercapnia o ejercicio que alteren la demanda ventilatoria (al igual que en la IRA),
por tal razén, son propuestas ecuaciones alternativas para describir el trabajo mecanico

[17]:

. 1 ¢n| P(t) N

W, =—— + AV () |dt 2.13

f ijo [é,,é,, 1()} (2.13)
. 1 Tror -+ P
W, = V(t) dt 2.14
o A0 (2.14)

La ecuacion (2.13) postula que el trabajo durante la inspiracion es una suma
ponderada por el factor 4, . La integral de la presion inspiratoria representa el coste de la
ventilaciéon de oxigeno durante contraccion isométrica [17], y la magnitud promedio de
la aceleracion del volumen al cuadrado penaliza por igual la aceleracién y la
desaceleracion del volumen y que en los dos casos implica trabajo inspiratorio extra. De
la misma manera en la ecuaciéon (2.14) el trabajo durante la espiracién depende de qué

tan uniforme sea el flujo espiratorio y siempre es positivo.

MSRT es uno de los modelos mas complejos en cuanto a la formulacién de su
controlador éptimo basado en la minimizacién del trabajo respiratorio. Sin embargo, sus
plantas quimica y mecanica son limitadas, pues no incluyen la interaccion con el sistema
cardiovascular, el intercambio de gases en los tejidos corporales y cerebrales que pueden
resultar fundamentales para la simulacioén de la interaccion del sistema respiratorio con

un ventilador mecanico.
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Finalmente, la informacién que se tiene del modelo es su formulacion analitica. Es
decir, no hay disponible inicialmente ninguna implementacién mediante una
herramienta de simulaciéon. Hay que destacar en este caso la complejidad del controlador
que requiere encontrar unos parametros minimizando una funcién de coste compuesta
por integrales definidas cuyo intervalo de integraciéon depende justamente de los
parametros a encontrar. L.a implementacion del modelo y las modificaciones necesarias
para la presente tesis se realiza con el software Matlab, utilizando la librerfa

"Optimization Toolbox" (ver sub-seccién 4.3.2).

2.4.2.2. Modelo propuesto por Fincham y Tehrani (MSR2)

Este modelo propuesto por Fincham & Tehrani en 1983 [18] y mejorado por Tehrani
en 1993 [19], utiliza un controlador auto-adaptativo introducido por Priban & Fincham
en 1965 [20]. Dicho controlador calcula los parametros del patrén ventilatorio para cada
ciclo respiratorio tal como evidencias recientes sugieren que ocurre en el sistema

fisiologico real [11].

La Figura 2.4 muestra el diagrama de bloques del modelo del sistema respiratorio
propuesto por Fincham & Tehrani (MSR2). Pueden distinguirse claramente dos
secciones, el controlador y los procesos periféricos a controlar (la planta). MSR2 es
mucho mas complejo que MSR7 en cuanto a la inclusién de procesos periféricos ya que
tiene en cuenta el intercambio de gases en los pulmones, en los tejidos del cuerpo y en el
cerebro; los retardos en el transporte debidos a la circulaciéon sanguinea y las relaciones
de disociacién sangre-gas. Las expresiones matematicas que describen la planta y el

controlador se presentan a continuacion.

S Elintercambio de gases en los pulmones:

. . Vv, dP
(CVTCO2 - Caco2 ) 'QT + (CVBCO2 - Caco2 )'QB = (P _147) ;;OZ + Gl (2-15)
B

) : v, dP
(C:/ro2 —Cao, ) Or + (CVBO2 —Cao, ) Op = (—P _147) 6202 +G, (2.16)
B

En donde Gy, y Cypp, s0n las concentraciones en sangre venosa tisular de
CO, y O, respectivamente, similarmente Cype, ¥ Crpo, las de sangre venosa cerebral,

C

a

co, ¥ C.o, las concentraciones de gases arteriales, P, la presion barométrica, V; el
volumen pulmonar que es la fracciéon del volumen circulante (V;) que participa en el
intercambio de gases mas la capacidad residual funcional (V; -V}, + FRC), 0,y 0, los

flujos de sangre tisular y cerebral respectivamente; y finalmente G, y G, son dos
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factores que restringen la realizacién del intercambio alveolar de gases sélo a la fase

inspiratoria, estan dados por:

PACO _Plco 5 PAo _Plo ; 5
_ | Laco, — tico, —| =% "10, > 2.1
G, ( P47 Ve, G, P,—47 V, para V,20 (2.17)
G, =G,=0 para V,<0 (2.18)

En estas ecuaciones se asume que la presion parcial arterial de CO, es igual a la alveolar,

y que la presion parcial alveolar de O, es 4 Torr mayor que la presion arterial.

S Las relaciones de disociacion entre las concentraciones de sangre y gas alveolar:
Ceo, =0.016- F, (2.19)

2
Co, =0.2:(1=el ")) (2.20)
donde Cg, y C,, estin expresadas en [I(STPD)/1].
S Elintercambio de gases en los tejidos del cuerpo

Esta dado por la siguiente ecuaciéon de balance de masas, en la cual se asume que las

concentraciones de gases en los tejidos corporales son iguales a las de la sangre venosa:

) ) dcC

Crrco, " Or =Cyco, "Or + MRy co, — S '% (2.21)
) ) dcC

CVTCO2 ‘QT = Cao2 'QT - MRTOZ - ‘ST 'T;OZ (2'22)

En donde MRy, y MRy, son los ratios metabodlicos en [I/s] de produccion vy
consumo de CO, y O, respectivamente, Cre, ¥y Cpp, , las concentraciones de gases en
los tejidos del cuerpo expresadas en [[(STPD)/l]y S; representa el espacio equivalente

de almacenamiento de gas en los tejidos corporales (50 1 para un sujeto adulto sano).
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Figura 2.4: Diagrama de blogues del modelo del sistema respiratorio propuesto por
Fincham y Tebrani [19] [18] [21]

S Retardo en el transporte:

El retardo en el transporte de los gases arteriales desde los capilares pulmonares hasta

los receptores periféricos y el tejido cerebral es del orden de 10 s.

S Elintercambio de gases en el tejido cerebral:

. ) dCp
CVBCOZ 'QB = C'aco2 : QB + MRBCOZ - SB '%02 (2-23)
) ) dcC
CVB()2 'QB = C'a()z : QB _MRB()2 - SB '% (2-24)

En donde MRy, y MRy, son los ratios metabdlicos de produccién y consumo de
CO, y O, en el cerebro en [I/s], C'yco, ¥ C'o,, las concentraciones de gases arteriales
retardadas por el transporte en la circulacién sanguinea (superindice prima, )

b

Cueo, ¥ Cpo, », las concentraciones de gases en los tejidos cerebrales y S, representa el
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espacio equivalente de almacenamiento de gas en los tejidos cerebrales (1.1 1 para un

sujeto adulto sano).
S Balance de masas en el fluido cerebroespinal

La ecuacién de difusion para el CO, a través de la barrera entre la sangre y el fluido
cerebroespinal es la siguiente:

dF, CSFCO, _ 1

dt - %(E/BCOZ - PCSFCO2 ) (2'25)

En la anterior ecuacién la constante 320 s describe el tiempo de difusion del CO,

entre la sangre venosa y el fluido cerebroespinal.
S Receptores centrales

La presion de CO, detectada por los quimiorreceptores centrales (F.¢,, ) corresponde a
la F,, existente a una profundidad d por debajo de la superficie de la médula y es una
tuncion de la presion parcial de CO, en el fluido cerebroespinal (Frgeco, ) v de la presion

parcial de CO, en la sangre venosa cerebral (B qp, ):

ST

F cco, = PVBCOZ + (P CSFCO, — PVBCOZ ) € (2-26)

En donde K. es una constante de los quimiorreceptores centrales (igual a
346000 s/cm” -1 para un sujeto adulto normal) y d para un adulto sano tiene un valor

aproximado de 15-107cm .
S Reaeptores periféricos

La respuesta de los receptores periféricos esta basada en la teorfa de multiples factores
de Gray [22], en la que el aumento en la ventilacién alveolar depende de la presion
arterial de CO, y de la cantidad de iones hidrégeno (H™):

Sa 022-H"+0.262- Py, +G—f (2.27)

A(basal)

En esta ecuacién f es una constante del controlador con valor 17.4, la ventilacion
alveolar basal (VA(basal)) para un adulto sano normal es aproximadamente de 0.0673 I/s y
G; es la respuesta de los quimiorreceptores periféricos a las perturbaciones debidas al

nivel de oxigeno arterial:

G, =4.72x10°-(104-P',,, )" para Py, <104 Torr (2.28)
G, =0 para P',, >104 Torr (2.29)
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Fincham & Tehrani [18] incluyen en la ecuacién (2.27) la actividad de los receptores
centrales, asumiendo un aporte sensorial equivalente al de los receptores periféricos, lo
que permite formular la siguiente expresion:

Vi

VA(basaI )

=0.11-H'40.131- P, +0.11- Hlge +0.131- Pogzeo, +Gs = B (2.30)

Con el fin de formular la ecuacion (2.30) en términos de P, , se simulan diferentes
niveles de hipoxia e hipercapnia utilizando la ecuacién (2.27) y se obtienen las siguientes
expresiones:

H;'=0.65-P, +13.5 (2.31)
o0-A

+ - —
Heps = B F CSFCO,
( HCO; Jers

(2.32)

en donde B, en [[(STPD)/!] es la concentracién de bicarbonato en el CSF, & en
[/(STPD)/1/Torr] es el factor de solubilidad del CO, en el CSF y A la constante de

disociacion del 4cido carbénico (H,CO;) en [nmol/1].

Remplazando las ecuaciones (2.31) y (2.32) en (2.30) y asumiendo que By, , 0 y 4
permanecen constantes, se obtiene la ecuacion (2.33), que tal y como se describe mas
adelante es utilizada por el controlador respiratorio para determinar la amplitud de la
ventilacién alveolar:

Vi

A(basal)

=0.2025- P05, +0.2332- Py + Gy — B (2.33)

S Flujo sanguineo

Los valores de gasto cardiaco tisular (Q;) y flujo de sangre cerebral (Q,) se obtienen
mediante un modelo lineal paramétrico que relaciona el flujo sanguineo con los ratios

metabolicos y las presiones parciales de oxigeno y didxido de carbono [21].
S Controlador

Aun cuando la planta de MSR2 es continua, su controlador es discreto para facilitar la
implementacion de la caracteristica mas interesante del modelo, que es su capacidad de
auto-ajustar la ventilacién y el patron ventilatorio al final de cada ciclo respiratorio a
partir de las sefiales captadas por los quimiorreceptores. Para esto es fundamental el
generador de sincronismo (Figura 2.4), que produce una sefal de control a partir de la
frecuencia respiratoria del ciclo anterior. Esta sefial sincroniza el calculo de las presiones

parciales promedio durante el ciclo (EC@,EOE,F}C@) con el cilculo de la ventilacion
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alveolar requerida para el siguiente ciclo respiratorio y habilita la generacion de la sefal

de flujo ventilatorio.

El controlador recibe continuamente la informacién enviada por los
quimiorreceptores centrales (P, ) y periféricos (retardada por el transporte
circulatorio, P',co, v P',,) y calcula el valor medio de las presiones parciales de
O, y CO, durante cada ciclo respiratorio. Los resultados del calculo de estas presiones
parciales promedio (}_’CCOZ, I’S'IJCO2 y Is'aoz) se transmiten al controlador de ventilacion

que calcula la amplitud de la ventilacién alveolar (V) mediante la ecuacién (2.33) [18].

La ventilaciéon alveolar varfa durante el ciclo respiratorio siguiendo una onda
sinusoidal, originando intervalos de inspiracion y espiracion de igual duracion:

dv,(t)

o= V- sen (27 fyt) (2.34)

La frecuencia respiratoria es regulada por el controlador con un criterio de

optimizacion consistente en realizar el minimo trabajo para respirar [23]:

_E)‘SVD + \/(ErsVD )2 + 4Erers7z-2VDVA
27°R.V,

(2.35)

.fkatis,et al. =

La frecuencia respiratoria depende de las wvariables mecanicas del sistema
respiratorio, de la ventilacién alveolar (V) y del volumen de espacio muerto (V). Este

ultimo calculado con la expresion:

V, =0.1698-7, +0.1587 (2.36)

Mediante este controlador, se incluye el reflejo Hering Breuer permitiendo al

controlador modificar el ritmo y la amplitud de la respiracion al final de cada ciclo.

Autores como Mead, Widdicombe y Nadel han planteado ecuaciones alternativas
para el calculo de la frecuencia respiratoria [24], susceptibles de ser una formulacién mas
conveniente para el estudio de estimulos incrementales y patologias. La ecuacion de
Mead [25] se basa en la integral de la presion inspiratoria éptima, como una medida de la

energia consumida por los musculos respiratorios en la ventilacion:

f;efMead =

(2.37)

La ecuacion formulada por Widdicombe y Nadel [20] esta basada en los principios
de minimizacién del trabajo ventilatorio y el esfuerzo muscular durante la inspiracion.

Pero en este caso, considera ademas el efecto que la variaciéon de la resistencia de la via
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aérea tiene sobre la frecuencia respiratoria. Por razones técnicas en su validacién, es

aplicable unicamente a niveles de ventilacion altos, es decir niveles elevados de ejercicio:

/ EV
S r-wida&Nader = ﬁ (2.38)

El controlador de MSR2 ajusta el patron ventilatorio de forma similar a MSR7, es
decir a partir de la minimizacién del trabajo respiratorio. Sin embargo, a diferencia de
MSR17, este modelo no ajusta la relacion entre las fases inspiratoria y espiratoria, sino
que la mantiene constante, en proporcion 1:1, modificando la frecuencia respiratoria
segun la expresion utilizada para tal fin (2.35), (2.37) 6 (2.38). Si bien, la anterior
caracteristica hace que este modelo sea menos versatil que MSR7 para la simulaciéon de
diferentes patrones ventilatorios, ofrece ventajas en su planta quimica que lo hacen muy
interesante para la simulacion de patologias respiratorias, cardiacas y estimulos
ventilatorios, pues incluye la interaccion con el sistema cardiovascular, el intercambio de

gases en los tejidos del cuerpo y el cerebro y los retardos debidos al transporte de gases.

Igual que en el caso del modelo MSRT7, sélo se dispone de la descripcion analitica del
modelo MSR2 a partir de los articulos [18] [19]. Su compleja implementacion se realiza

mediante Simulink del software Matlab (ver sub-seccién 6.2.2).

2.4.2.3. Modelo propuesto por Fan & Khoo (MSR3)

MSR3 es el modelo mas reciente y completo de los tres incluidos en el estudio, sus
autores [27] lo han llamado Pneuma. Es el resultado de la integracion de diferentes
modelos de los sistemas cardiovascular y respiratorio publicados anteriormente. Fue
disefiado con el propdsito de simular la dinamica del control cardiorrespiratorio durante
vigilia, las diferentes fases del suefio, y la apariciéon de trastornos como apneas y
microdespertares. Sin embargo, puede resultar util en la simulacién de estimulos y

patologias respiratorias.

La arquitectura de Pneuma esta compuesta por tres compartimientos principales (ver
Figura 2.5): el sistema respiratorio y el sistema cardiovascular forman la planta y el
centro de control neuronal es el controlador. Una de las caracteristicas mas interesantes
de MSR3 es que incorpora la interacciéon cardiorrespiratoria. A continuacioén se

describen la arquitectura del modelo y las expresiones matematicas implicadas.
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Figura 2.5: Diagrama de blogues del modelo del sistema respiratorio propuesto por Fan_ y Khoo [27]

S Intercambio de gases en los pulmones

El intercambio de CO, y O, en los pulmones ha sido modelado asumiendo un
sistema dinamico de primer orden descrito por M.C.K. Khoo en 1990 [28]. A diferencia
de otros modelos en las ecuaciones de balance de masas de MSKR3 no se habla de
presiones parciales inspiradas de los gases (P, y FPp,) porque se tiene en cuenta la
caida progresiva de presion debida a los diferentes sectores del espacio muerto
anatémico, por lo tanto, en su reemplazo para mayor precision se utilizan las presiones

parciales de espacio muerto Py, v P, en su sector mas proximo a los alvéolos

(Pd(s)co2 y IDd(S)OZ ):

dP . .
VCOZ '% =863-0- (CVCO2 - Caco2 )+ Vi (Pd(S)C02 - PACO2 ) (2'39)
dP . .
Vo, ‘% =863-0- (CVO —Coo, )+ Vi (B/(s)o2 — Py, ) (2.40)

Las anteriores dos ecuaciones describen el intercambio de gases durante la

inspiracion. Durante la espiracion el balance de masas esta dado por:

dP .

Veo, '% =863-0- (CVCO2 = Cuco, ) (2.41)
dP,o, :

Vo, - = 863-0-(Cro, —Coo, ) (2.42)
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Las presiones parciales de espacio muerto durante la inspiraciéon son calculadas con

las siguientes expresiones [28]:

Vd(l) d(1)CO, — V( 1CO, _Pd(l)COZ)

) . (2.43)

Vaiy * Fiiyeo, = V(Pd(i “neo, — Fiiyeo, ) para 2<i<5

Vaoy * Biyo, = V(Plo2 o, ) | (2.44)

V:z(z) d(Ho, — V(Pd(; no, — d(z)Oz ) para 2<i<5

y similarmente durante la espiracion:

Vd(z‘) 'B/(i)co2 = V(Pd(iJrl)COz - BI(i)COz ) para 1<i<4 (2.45)
Vas)  Fagsyco, = V(PACOZ = Bys)co, )

Vaiy  Fiiyo, = V( 260, — Piio, ) para 1<i<4 (2.46)

Vd(S) d(5)0, — V( - Pd(S)o2 )
S Mezela cardiovascular, conveccion y disociacion

A diferencia de los anteriores modelos presentados, MSR3 no utiliza aproximaciones
simples para relacionar las presiones parciales alveolares con las arteriales; por el
contrario el proceso es modelado asumiendo un sistema dinamico de segundo orden

que describe la mezcla cardiovascular [29]:

. 1 .

Pco, = W[PACOZ (t -T, ) - (7; + T, )Paco2 = Pco, :' (2.47)
. 1 .
By, =(TTT2)[PA@ (t-T7.)-(G+1) B, = P, | (2:48)

En donde T, es la conveccién cardiovascular (7:1 =K, / Q) , siendo K, la constante
de tiempo que representa el retardo en el transporte de la sangre hasta los

quimiorreceptores. 7, y T, son constantes de tiempo para la mezcla cardiovascular.

La ecuacion de disociacion sangre-gas para el didéxido de carbono [30]:

Rl
Con =Z*C, » (2.49)
1+ Fco;
en donde:
P 1+ B,P
o o, (1+B2Pio,) (2.50)
k, (1 +a,P,, )

Similarmente para el oxigeno:

Fl/a;
Co, = Z*C, o (2.51)
1+ Fy"
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en donde:

Fo- Py, (1 +BiPico, )
” k; (1 +a,P,co, )

(2.52)

Siendo  ay,a,,k.k,,0,0,, B,y B, parametros de las ecuaciones propuestas por
Spencer et al, en 1979 [30], Z, el factor de conversion molar y C yC,, las
concentraciones maximas de oxigeno ligado a hemoglobina y didéxido de carbono

respectivamente.
S Intercambio de gases en los tejidos del cuerpo
Las ecuaciones propuestas por Khoo [28] para este proceso son similares a las descritas
en MSR2:
Vrco, Cico, = MReo, +O(Cico, = Crco,) (2:53)

Vio, - Cro, = =MRo, +0(Co0, = Cro,) (2.54)

Siendo Vico, v V7o, en [1],1os espacios equivalentes de almacenamiento de gas en los

tejidos corporales (S; en MSR2).
S Intercambio de gases en el tejido cerebral

La tension de CO, en el cerebro depende sensiblemente de los ratios metabolicos y del
flujo sanguineo. La ecuacién de balance de masa en el intercambio de gases cerebral
[28][31]:

Sbco2 ‘Pbco2 = MRbC02 + Qb 'S002 (Paco2 _Bycoz ) —h (2-55)

En donde S, en [ml/(lOOg-Torr)] y  Seco, en [ml/(ml-Torr)], son
respectivamente, las pendientes de la curva de disociacion en el tejido cerebral (por
unidad de tejido cerebral) y en la sangre, 4 es una constante con valor cuyo valor por
unidad de tejido cerebral es 0.01833 ml/(s-100g). La variacion del flujo sanguineo

cerebral se puede obtener de la ecuaciéon cuadratica [28]:
0? —[1 +0.03(Bco, —40)]Q',,,, -0, +0.03(MRyco, = 1) Oy /Sco, = 0 (2.56)
En donde Q,, es el flujo de sangre en el cerebro por unidad de tejido cerebral en
situacion basal, con un valor de 0.8333 ml/(s-100g) .
S Controlador ventilatorio

Una parte del Centro de Control Neuronal se encarga de generar la respuesta

ventilatoria a partir de las sefiales enviadas por los quimiorreceptores centrales y
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periféricos. Los quimiorreceptores centrales responden principalmente a los cambios en
el CO,, mientras los periféricos responden tanto al oxigeno como al didxido de
carbono. La conduccién de los quimiorreceptores centrales (D, ) y periféricos (D, ) esta

dada respectivamente por las expresiones [28]:

D, =G, (B, —1.) (2.57)

D, =G,(Pco,—1,)(102.4-5a0,) (2.58)

En donde, G, y G,, son las ganancias de los quimiorreceptores centrales y periféricos
respectivamente, de forma similar, /. e/, son los umbrales de apnea para cada
quimiorreceptor. En los casos en los que D, o D, sea negativo, se reemplaza su valor

por 0. La saturacion de oxigeno (Sa0,) se puede calcular en funcién de la B, [32]:

Sa0, =102.4- (1 —24. e[“’“'}’""z]) (2.59)

La respuesta ventilatoria total esta dada por: D, = D, + D, . Sin embargo, en MSR7 la
respuesta ventilatoria (D;) es modulada por el mecanismo del suefio, que en esta tesis

no es considerada y por tanto se prescinde de su descripcion.

La sefial generada por el controlador para activar la mecanica ventilatoria es la

conduccioén neuromuscular N :
T
Ny =1, Drde 0<z<T, 2.60)
0 T, <t<Tpr

La conducciéon neuromuscular es modulada por la autorritmicidad, que en MSR3 es

una onda cuadrada de amplitud unitaria con duracién y ciclo de dureza fijos

(Tror =4 s, T, =1.5 5). Estos valores de la frecuencia respiratoria y de la relaciéon I:'E no

varfan segun los propios autores, porque durante el suefio, cuyo estudio es el principal

objetivo de Pneuma, se mantienen casi constantes. Sin embargo, esta es la principal

deficiencia de MSR3, toda vez que la frecuencia respiratoria y la duracién de las fases de

inspiracién y espiracion son algunos de los parametros mas importantes y variantes en la

simulacion del patron ventilatorio bajo la influencia de diferentes niveles de estimulo y

patologias respiratorias.
S Actividad muscular respiratoria

El compartimiento encargado de la mecanica ventilatoria (Actividad Muscular

Inspiratoria en la Figura 2.5) recibe la sefial de conduccion neuromuscular y genera una
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seflal de flujo ventilatorio basado en la transformacion de la actividad neuronal en
presion isométrica sobre los musculos respiratorios. Existen diferentes relaciones entre
conduccioén neuromuscular (N(7)) y presion isométrica sobre los musculos respiratorios

a capacidad residual funcional (P™(¢)) [13]. MSR3 utiliza la siguiente expresion [14]:

P (1) = N(®) = N(t=)+[ N()RC + P™(1=1)= N(1 - 1)][4%6) - 1} + Pt —1) (2.61)

En donde RC es la constante de tiempo de reaccién de los musculos y vale 60 ms

[13].

El flujo respiratorio se obtiene igualando la fuerza generada por los mdusculos
respiratorios con la presién del sistema respiratorio, despreciando ademas la actividad

muscular durante la espiracion:

\/(0.25GPOVT +b" +GV,E +GP, - GP,,, )2 +4b'" (GR" = GV,E~GP, +GP,, )
2
_0.25GR" +b" + GV,E + GB, - GP,,
2

Vl:

(2.62)

En donde G es la conductancia de la via aérea, E la elastancia del sistema
respiratorio, P; y P,,, las presiones espiratoria y externa respectivamente, V., el
volumen circulante en el instante de tiempo ¢, B es la presion muscular inspiratoria a

volumen V;, que en funcién de P™(¢) es:

POVT — PFRC(t)err/O.ZfiVC (263)

b7 es la asintota de flujo en la curva hiperbédlica que relaciona presion y flujo. Para

una descripcién detallada de esta variable, véase la referencia [14].

La ecuaciéon (2.63) permite calcular la presion muscular inspiratoria a un
determinado volumen, pero con la restricciéon de que el flujo sea nulo. La ecuacion

utilizada para calcular la presion muscular inspiratoria (B, ) a diferentes flujos

us

ventilatorios es [13]:

P,

mus

=| P (b =025V, )/(V, +b") |- B, (2.64)
L )/ +67)]

S Presion plenral

La presion pleural influye en la presion arterial, incrementando el retorno venoso y
reduciendo el gasto cardiaco. La presion pleural (P,) resulta de la combinacion entre la

fuerza de los musculo respiratorios y la presion estatica de la caja toracica [33]:



64 2.4 Modelos propuestos en la literatura y su funcionalidad

B (b -0.257; )
(V +07)

P, = PAO _(KI,AW + Kz,AW ‘VT‘)VT - _PE +RCWVT + ECWVT (2-65)

p

En donde K, ,, yK,,» son constantes de presion de la via aérea superior.

Ry y Eqyy son la resistencia y la elastancia de la caja toracica respectivamente.

Sistema Cardiovascular

Si bien, en esta tesis no se estudia el sistema cardiovascular, y tampoco su interaccion
con el sistema respiratorio, resulta interesante describir las caracteristicas mas relevantes

de este sistema incluidas en MSR3.

En primera instancia, MSKJ integra el sistema respiratorio descrito en los numerales
anteriores con diferentes modelos que conforman el sistema cardiovascular. Entre los
componentes incluidos mas importantes estan: un modelo no lineal del compartimiento
sinusal carotideo estimulado por la presién arterial [34], el nodo sino-auricular que
regula la frecuencia cardiaca a partir del control simpatico y parasimpatico [34], la
resistencia vascular periférica controlada por la actividad a-simpatica [34], un submodelo
de la dinamica sanguinea basado en un modelo simple de dos elementos de Windkessel
[35], un componente que controla los cambios en el volumen de sangre bombeado a

partir de los cambios en el retorno venoso y la contractibilidad cardiaca [30].

Los modelos de Ursino y Lodi [34], y Ursino y Maggosso [37], describen los
procesos mas conocidos de la interacciéon entre los sistemas cardiovascular y
respiratorio, como son: los reflejos de los barorreceptores, quimiorreceptores y los
mecanorreceptores pulmonares. Todos estos reflejos afectan la frecuencia cardiaca y la
resistencia  vascular  periférica.  Otros  procesos que implican interaccion
cardiorrespiratoria y que se incluyen en el modelo son el origen de la Arritmia Sinusal
Respiratoria (RSA), la modulacién de la presion pleural y el flujo sanguineo [38] [35]. La
RSA originada presumiblemente en la parte central de la médula, en donde se originan
también los procesos inspiratorios y espiratorios, aumenta la frecuencia cardiaca durante
la inspiracion y la reduce durante la espiracion. Los cambios en la presiéon pleural (es

negativa) afectan mediante modulacién a la presion arterial.

Como se ha mencionado antes y como resulta evidente en la anterior descripcion,
MSR3 es el modelo mas completo de los tres incluidos en este estudio. Sin embargo, al
tratarse de un modelo implementado para la simulacién de los sistemas respiratorio y

cardiovascular durante fases de suefo y vigilia, asume que la frecuencia respiratoria es
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aproximadamente constante y por tanto el controlador no ajusta dicha variable en
respuesta a estimulos o patologias, lo cual puede resultar irrelevante para estudios en el
contexto suefio-vigilia, pero de ninguna manera resulta coherente con el
comportamiento del sistema respiratorio durante estimulos de ejercicio, hipercapnia o
bajo el efecto de patologias respiratorias. Por otra parte, a pesar de la complejidad
introducida en Pneuma (ver Figura 2.6), la planta mecanica implementada no es lo

suficientemente completa como para simular patologias respiratorias durante ventilacion
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Figura 2.6: Vista del diagrama de blogues y graficas del modelo MSR3 (Pneunma) implementado en
Simulink por sus antores [39].

A diferencia de los modelos MSR7 y MSR2 que han sido implementados en esta
tesis a partir de informacién consultada en la literatura, MSR3 ha sido implementado
por sus autores y tanto el modelo en Simulink como la documentacion relacionada son
de libre acceso y descarga desde el Centro de Recursos para la Simulacion Biomédica de
la Universidad del Sur de California (USC) [39]. En la Figura 2.6 se muestra el diagrama
de bloques en Simulink de MSR3 y las graficas disponibles.

MSR3 cuenta ademas con una interface grafica desarrollada en Matlab, que permite
ajustar constantes, valores iniciales y aplicar estimulos sin necesidad de modificar el

modelo. En la Figura 2.7 se muestra una vista de la interface grafica de Pneuma.
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Figura 2.7: Interface grifica de MSR3 (Pneuma). El panel de control da acceso a diferentes paneles
desde los cuales se pueden modificar constantes, valores iniciales en variables y ejecutar o parar la
simulacion [39).

Como puede verse en las figuras anteriores, la interface grafica de MSR3 permite la
modificaciéon de constantes cardiorrespiratorias, intervenciones externas y control de
inicio y parada de la simulacién sin requerir del usuario conocimientos de Simulink. Sin
embargo, dicha interface no contiene caracteristicas interactivas durante la simulacion, lo
cual exige al wusuario un alto conocimiento del modelo y de la fisiologia

cardiorrespiratoria.

2.4.3. Modelos de la mecanica ventilatoria para la
simulacion de patologias respiratorias durante

espirometria forzada

El sistema de mecanica ventilatoria tradicionalmente ha sido modelado como un tnico
bloque, aun cuando esta formado por la via aérea respiratoria y dos pulmones de
tamano diferente. Esto no sélo es debido a su complejidad, sino también a que las
mediciones realizadas en el sistema no suelen discriminar entre un pulmoén y otro. La
mecanica ventilatoria ha sido incluida en la mayoria de modelos del sistema de control

respiratorio en su configuracion mas simplificada (ver Figura 2.3). Esto se explica
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porque dicho submodelo es suficiente para predecir el comportamiento del sistema de
control respiratorio en sujetos sanos. Sin embargo, cuando se trata de simular la
respuesta de pacientes afectados por patologias respiratorias, el modelo simplificado
resulta insuficiente [40] [41] [42]. Si bien MSR3 incluye un modelo de mecanica
ventilatoria mas complejo [43], el patron ventilatorio es generado independientemente
de los cambios que pueden ocurrir en los parametros mecanicos, lo cual también hace

que este modelo sea inadecuado para la simulacion de patologias respiratorias.

Desde 1915 cuando Rohrer [44] describi6 la relaciéon que existe entre la presion

alveolar (P,) y el flujo de aire en la boca (V,,) se han propuesto diversos modelos de la

0
mecanica ventilatoria, pero sélo durante la segunda mitad del siglo pasado se
reprodujeron las caracteristicas no lineales del sistema en sujetos sanos [45] [46] [47]. Sin
embargo, no existfa, hasta hace poco tiempo, informaciéon acerca de los parametros
adecuados para simular patologias respiratorias [48] [49] [50]. Esta sub-seccion describe
modelos de la mecanica ventilatoria que han demostrado ser eficientes en la simulacion
de la espirometria forzada de pacientes obstructivos y restrictivos. En el momento de

redaccion de esta memoria no hay evidencia de que dichos modelos hallan sido

evaluados bajo estimulos respiratorios.

2.4.3.1.  Modelo utilizado por P. Barbini, et al. (MMVI)

Paolo Barbini [41] utiliza el modelo de la mecanica ventilatoria parametrizado por
Golden en 1973 [47] para estudiar la limitacion al flujo espiratorio presente en pacientes
con EPOC ventilados artificialmente. La primera referencia de este modelo data de una
revision muy completa realizada por Jere Mead en 1961 [45], por esta razén muchos
autores se refieren a este modelo como el modelo de mecanica ventilatoria de Mead [51]

[47].

Este modelo de la mecanica ventilatoria (MM177) es mostrado en la Figura 2.8.
Describe las propiedades viscoelasticas de la via aérea traqueobronquial mediante
relaciones no lineales, explica la turbulencia del flujo en la via aérea extrapulmonar a
partir de la colapsabilidad de la via aérea intrapulmonar. Sin embargo, es menos riguroso
en cuanto a la descripcion de las caracteristicas mecanicas del espacio alveolar y la pared

toracica, pues asume un comportamiento lineal de estos.

La via aérea traqueobronquial es dividida en tres segmentos (superior, central e

inferior) caracterizados por diferentes propiedades mecanicas.
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S Via abrea superior

El comportamiento de la via aérea superior es descrito mediante un resistor no lineal
(R,) derivado del modelo propuesto por Rohrer [44] para describir el comportamiento

de la via aérea:

R, =K, +K,|V| (2.66)

En donde K, representa las propiedades resistivas de la via aérea ante el flujo
laminar y K, es una resistencia dependiente del flujo, que se hace significativa cuando

hay turbulencia, es decir, a muy altos flujos ventilatorios.
S Via aérea central

El segmento de la via aérea central es representado como un cilindro de longitud y radio
constantes, en el que el volumen (V) varfa en funcién de la presion transmural (B, ) de
acuerdo con las caracteristicas elasticas:

Vo (2.67)

Ptm 7b):|

V. =
1+e

Torax

Espacio Intrapleural

Via Aérea

Superior

Inferior

Espacio Alveolar

Vi

P,

Figura 2.8: Representacion del sistema de mecinica ventilatoria en un solo blogue de acuerdo con

Mead [45], Golden [47].



Capitulo 2. Planteamiento del problema 69

En donde V,

cmax

es el maximo volumen de aire que puede ocupar este segmento de la
via aérea y a y b son constantes. Segin la ecuacion (2.67) la via aérea central
(intermedia) es asumida como un segmento que se puede colapsar, y por lo tanto tiene
propiedades resistivas y elasticas. Las propiedades de resistencia al flujo viscoso son
modeladas mediante una resistencia R, y las propiedades elasticas de la pared mediante
la elastancia de la via aérea E,,. La resistencia R, depende de la compresion de la via

aérea y se incrementa cuando V, se reduce:

&

2
R. = K; (V;}'“"j (2.68)

c

En donde Kj; es el valor de R, cuando el volumen de la via aérea se aproxima a su

valor maximo posible. La elastancia de la via aérea, E,,, se obtiene derivando F,, con
respecto a V, en (2.67):
V. 1
E, === 2.69
=2 =) 269
En particular, E,, es minima cuando V, es igual a V,,./2, en donde P, =b;

mientras que tiende a infinito cuando ¥V, se aproximaa 0,0 a ¥,

cmax *°
S Via aérea inferior

El segmento inferior de la via aérea, es modelado por una resistencia (R;) que se reduce

cuando se incrementa el volumen pulmonar (V;), también llamado volumen alveolar
(Fa):

_ K
R= (2.70)

En donde K, es una constante.
S Espacio alveolar y pared toricica

Como se menciond inicialmente, el espacio alveolar y la pared toricica se asumen
constantes, con un comportamiento exclusivamente elastico representado por las

elastancias constantes E; y E,

cw

respectivamente.

En la Figura 2.9 se muestra una analogfa del sistema de mecanica ventilatoria de

MMT1”1 mediante un circuito eléctrico, con resistencias y capacitancias variables.
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|
|
EC

w

Fignra 2.9: Analogia eléctrica del modelo no lineal de la mecinica
ventilatoria de Mead [45], segiin Golden, et al. [47]. Reproducido de

41].

MMTV’7 ha sido utilizado para simular dos condiciones fisiopatologicas diferentes.
En la Tabla 2.2 se presentan los valores utilizados por Barbini, et al. [41] para simular
estas dos condiciones. En el primer caso (sanos en la Tabla 2.2) los parametros se
ajustan para un sujeto adulto en condiciones normales [48] [50], y en el segundo caso se
modifican diferentes parametros del modelo con el fin de simular un paciente con
EPOC. En particular, Barbini, et al., han incrementado la resistencia de la via aérea
inferior quintuplicando el parametro K,. Las caracteristicas viscoelasticas de la via aérea
intermedia (central) también son modificadas, triplicando los parametros a y b que
definen la curva de presiéon vs. volumen (p—v). Aumentar unicamente b desplaza la
curva p—v hacia la derecha, de tal manera que bajo las mismas condiciones de presion
transmural, B, , se obtienen volumenes (V,) mas pequefos (2.67). Por otra parte un
incremento en a bajo las mismas condiciones de volumen conduce a una reduccién en
la elastancia de la via aérea segun la ecuacion (2.69). Aumentar simultineamente a y
b, predispone al sistema para el colapso y aumenta la resistencia de la via aérea central
cuando la presién transmural decrece. Los parametros K, y K, se mantienen iguales al
caso normal debido a que en pacientes con EPOC la resistencia de la via aérea superior
no tiene cambios fisiologicos significativos [52].

Tabla 2.2: Pardimetros estimados por Barbini, et al. [41] para los pardmetros de la via aérea en el
modelo no lineal de la mecdnica ventilatoria de Golden, et al. en sujetos sanos y pacientes con EPOC

K; K, K3 chax Ky a D FRC E, Ecw
CASO (cmH,0 s I'") (emH,0 s* 1) (emH,0 s 1) 0) (emH,0's) (emH,0")  (cmH,0) ) (emH,O I'") (cmH,O 1)
SANOS 0.5 0.2 0.2 0.1 9.5 0.35 2.0 22 10.0 10.0

EPOC 0.5 0.2 0.2 0.1 47.5 1.05 6.0 3.0 10.0 10.0
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Debido a que MM177 sélo permite calcular cambios en el volumen pulmonar, dicho
volumen en la ecuacién (2.70) debe ser expresado como la suma de la capacidad residual
funcional (FRC) y el cambio en el volumen pulmonar (AV;). En la Tabla 2.2 se
muestran valores de FRC para un sujeto sano y para un paciente con EPOC. Noétese
que en un paciente obstructivo la FRC aumenta a consecuencia de la hiperinflacion

debida al aumento de la resistencia durante la espiracion.

Las elastancias pulmonar (E;) y toracica (E,,) se mantienen constantes en las dos

situaciones fisiopatoldgicas estudiadas por Barbini, et al.

2.4.3.2. Modelo utilizado por Y. C. Zhao et al. (MMV2)

El modelo de mecanica ventilatoria utilizado por Zhao, et al. (MM172) [40] para simular
patologias pulmonares, al igual que el utilizado por Barbini, et al., estd basado en el
modelo de Golden, et al. descrito previamente. Sin embargo MMI72 es mas complejo
pues incorpora en su arquitectura la caracteristica no lineal de la elastancia pulmonar,

E,, que Barbini considera constante en su estudio (ver Figura 2.104).

Los alvéolos estan rodeados por el espacio pleural, el cual esta conectado con la caja
toracica. Durante la ventilacion, el trabajo realizado por los musculos respiratorios (caja
toracica y diafragma) ejerce una cierta presion (P, ) sobre el espacio pleural que es
contrarrestada por la presion de retraccion elastica de la caja toracica (P,,). Por lo tanto,
la presion pleural (P,) esta dada por:

P, =P, +P, 2.71)

pl mus

Se considera que la presion de retraccion elastica de la pared toracica (P,,) tiene una
relacién lineal con el volumen de la caja toracica (V. - thoracic cage):

P, =E.V.—P., (2.72)

cw cw

En donde P, es un parametro que representa la presiéon de reposo que la pared
toracica ejerce hacia el exterior. El equilibrio se alcanza cuando la presion que ejercen
los alvéolos hacia el interior es igual a P, (final de la espiracién). Asumiendo que el
volumen pleural es despreciable, V. es aproximadamente igual a la suma del volumen
alveolar (V) y el volumen de la via aérea central (V,):

Vo=V, +7, (2.73)

La diferencia de presion entre los alvéolos y el espacio pleural es llamada
tradicionalmente presion transpulmonar (£, ):

2.74)
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Figura 2.10: Modelo no lineal de la mecanica ventilatoria con elastancia pulmonar variable segin
modelo no lineal de Venegas, et al. [53] en (a) y curva caracteristica de presion vs. volumen en el
espacio alveolar para un sujetos sano en (b).

Se sabe que la B, genera un cambio en el volumen alveolar mediante una relacion

no lineal. En [53] se propone representar esta relacion entre F,

Y,y V, mediante la

relacion sigmoidea de la Figura 2.104 con la siguiente expresion:

V,—a,+b, / [1 e e)/d } 2.75)

En donde a, corresponde a la asintota inferior del volumen pulmonar (el subindice
v se utiliza como referencia a Venegas, para diferenciar estos parametros, de los
propuestos por Barbini), b, corresponde a la diferencia entre las asintotas superior e
inferior del volumen pulmonar; ¢, es la presiéon en el punto de inflexion entre las dos
asintotas (superior e inferior) de la curva sigmoidea, y d, indica un rango de presion en
el cual la compliancia pulmonar tiene un comportamiento constante. Este rango esta

comprendido entre (¢, —2d,) y (¢, +2d,).

Este modelo ha sido utilizado por Zhao, et al. [40], para simular maniobras de
inspiracion y espiracion forzada en tres casos: sujetos sanos, pacientes con enfermedad
obstructiva, y pacientes con enfermedad restrictiva. Los valores de los parametros del
modelo, se han seleccionado asumiendo que la enfermedad obstructiva afecta
exclusivamente a la via aérea, y similarmente, que la enfermedad pulmonar restrictiva
s6lo afecta al parénquima pulmonar. En MMI72 los valores para los parametros
relacionados con la via aérea en sujetos sanos y pacientes obstructivos son tomados del
trabajo de Barbini (Tabla 2.2). La via aérea de los pacientes restrictivos se asume normal,

por lo tanto se utilizan los parametros correspondientes a sujetos sanos. Los valores de



Capitulo 2. Planteamiento del problema 73

b

v

a ¢, y d, en pacientes obstructivos y sujetos sanos son estimados a partir de

valores reportados en la literatura [54], considerando que la elastancia pulmonar tiene un
valor de 5 emH,0/I. Para los pacientes con enfermedad pulmonar restrictiva (EPR),
estos valores se obtuvieron del trabajo de Pereira et al [49]. La elastancia de la pared

toracica se asume normal en todos los casos (5 emH,0/1) [54].

En la Tabla 2.3 se muestran los valores de los parametros del modelo utilizados por
Zhao, et al., en los tres casos (es una ampliacién de la Tabla 2.2, incluye los valores para
un paciente con EPR).

Tabla 2.3: Pardmetros utilizados por Zhao, et al. [40] en la simulacion de inspiracion y espiracion
Jforzadas en sujetos sanos, pacientes con EPOC y con EPR

Kl KZ K3 chax K4 a b FRC a, b v Cy d v

CASO (emH,0 s I'") (ecmH,0 §* %) (cmH,O s I'") () (emH,0's) (cmH,0™") (emH,0) 0 0 ) (cmH,0)  (cmH,0)
SANOS 0.5 0.2 0.2 0.1 9.5 0.35 2.0 3 1.3 5.2 8.0 4.0
EPOC 0.5 0.2 0.2 0.1 47.5 1.05 6.0 3.5 1.3 5.2 8.0 4.0
EPR 0.5 0.2 0.2 0.1 9.5 0.35 2.0 1.5 1.0 2.6 13.3 5.84

En sintesis, en lo que se refiere a la via aérea, el modelo utilizado por Barbini, et al.
en MM]I’1 es idéntico al utilizado por Zhao, et al. en MMI2. Por el contrario, en
cuanto a la elastancia pulmonar (E,), MM1'7 la asume constante y MM 2 utiliza un
modelo no lineal de cuatro parametros propuesto por Venegas et al [53]. En cuanto a
los valores de los parametros del modelo, una diferencia evidente entre la Tabla 2.2 y Ia
Tabla 2.3 es la FRC, que tanto para los sujetos sanos como para los pacientes con
EPOC tiene valores mayores en esta ultima. Sin embargo, la relaciéon de proporcion de
estos valores con la patologia es la esperada: los pacientes con EPOC tienen una FRC
mayor debido a la hiperinflacién dinamica. La reducciéon de la FRC en los pacientes
restrictivos (Tabla 2.3) también es logica, puesto que los pulmones tienden a colapsarse

debido al aumento de la elastancia pulmonar.

Finalmente, el valor escogido para la elastancia de la caja toracica en MMIL'2 es
menor que en MMI7. Si bien en los dos casos los valores utilizados estan dentro del

rango normal reportado en la literatura.

2.5. Objetivos de la tesis

En secciones anteriores se han descrito brevemente los aspectos mas importantes de la
fisiologfa respiratoria y sus patologias. También se han presentado algunos modelos ya
existentes que pretenden simular el comportamiento del sistema respiratorio de sujetos

sanos. Finalmente, se han descrito dos modelos correspondientes sélo a la parte
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mecanica del sistema respiratorio que son adecuados para la simulacion de patologias
respiratorias en espirometria forzada. Teniendo en consideracién toda esta informacion

se esta en disposicion de presentar los objetivos de este estudio.

El objetivo principal de esta tesis es el disefio y la evaluacién de nuevas herramientas
que permitan simular y predecir apropiadamente la respuesta del sistema respiratorio
cuando es sometido a diversos estimulos y es afectado por patologias con el fin de
analizar en el futuro la interaccion con diferentes modos ventilatorios suministrados por
un ventilador mecanico simulado. Para alcanzar este objetivo principal se definen los

siguientes objetivos especificos:

1. Analisis del patron muscular y ventilatorio a diferentes niveles de demanda
ventilatoria para la obtencion de los parametros mas sensibles al estimulo

respiratorio. Este objetivo reune los siguientes aspectos:

» Sensibilidad al estimulo de pardmetros ventilatotios y musculares tanto

tradicionales como nuevos.

» Identificacién mediante analisis estadistico de diferentes estrategias empleadas por

el controlador respiratorio para ajustar la ventilacién en respuesta al estimulo.

» Relacién entre parametros respiratorios y estrategias ventilatorias que permita
predecir la estrategia utilizada por el sistema respiratorio ante un incremento de la

demanda ventilatoria.

2. Modelos del sistema respiratorio para la prediccion de la respuesta ventilatoria ante

diferentes estimulos en sujetos sanos:

» Implementacion de diferentes modelos del sistema trespiratorio desctitos en la
literatura para la simulaciéon de la respuesta de sujetos sanos ante estimulos de

hipercapnia y ejercicio.

» Ajuste de pardmetros especificos de los diferentes modelos con base en datos

experimentales.

» Formulacion de modelos hibridos que combinen las caracteristicas mas relevantes

de los modelos estudiados.
» Definicion del rango ventilatorio del estudio comparativo.

» Estudio comparativo y seleccion de los modelos con mejor prediccion del sistema

respiratorio mediante validacién con datos experimentales.
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3. Introduccion de caracteristicas no lineales de la mecanica ventilatoria en los modelos

completos del sistema respiratorio:

> Implementacion de un modelo detallado de la mecanica ventilatoria para la

simulacién de patologias respiratorias comunes.

» Linealizacion del modelo complejo de la mecinica ventilatoria para incorporatlo

en modelos completos del sistema respiratorio.

4. Obtenciéon de un modelo del sistema respiratorio para la prediccion de la respuesta

ventilatoria bajo el efecto de patologias obstructivas y restrictivas:

> Adaptacion de los modelos del sistema respiratorio con mejor prediccion en

sujetos sanos, para la simulacién de patologias respiratorias.
» Validacion de los modelos mediante datos experimentales.

5. Disefio e implementacion de un laboratorio virtual, para la ensefianza del mecanismo

de control respiratorio en estudios de Ingenieria Biomédica:

» Implementacién de una herramienta informatica basada en el principio de la
interactividad, siendo simultineamente rigurosa en la simulacién del

comportamiento del sistema respiratorio.

» Disefio de sesiones de laboratorio siguiendo las directrices del Sistema Europeo

de Transferencia de Créditos (ECTS).

» Preparacién de la documentacién necesaria: Manual de usuario, guia de las

sesiones de laboratorio, reportes, encuesta, etc.

2.6. Descripcion de la poblacion en estudio

2.6.1. Introduccion

Se cuenta con una base de datos compuesta por cuatro grupos de sujetos de
caracteristicas diferentes. El primer grupo estd formado por sujetos jovenes sanos
evaluados bajo hipercapnia inducida mediante inhalaciéon de diéxido de carbono. Los
tres grupos restantes estain compuestos por sujetos adultos sanos, pacientes con EPOC'y

pacientes con EPK estudiados bajo estimulo de ejercicio.

Tanto el analisis del sistema de control respiratorio como el estudio del patrén

muscular y ventilatorio se pueden realizar independientemente del estimulo empleado.
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Se describen los datos antropométricos, los protocolos experimentales y los parametros

disponibles en funcién del estimulo utilizado en cada procedimiento experimental.

2.6.2. Poblacion bajo estimulo de hipercapnia

El registro de sefiales respiratorias y musculares en el grupo de sujetos evaluado bajo
estimulo de hipercapnia se realiz6 con la asesorfa y vigilancia de personal médico

especializado del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de Barcelona.

Hay que recordar que el aumento en la cantidad de CO, arterial es generalmente

debido a fallos en la ventilacién y que hay una relacion directa entre este estimulo y la

IRA.

La poblacion bajo estimulo de hipercapnia esta compuesta por once sujetos jovenes
voluntarios de sexo masculino. En la primera fila de la Tabla 2.4 se muestran los datos
antropométricos correspondientes a este grupo (sujetos sanos bajo estimulo de
hipercapnia). La hipercapnia fue inducida mediante inhalaciéon de una mezcla de gases
con alto contenido de CO, a través de una pieza bucal. Durante el experimento, los
sujetos permanecieron sentados, con la nariz tapada y respirando a través de la pieza
bucal conectada a una valvula anti-retorno de baja resistencia. Esta valvula a su vez,
enlazaba la via inspiratoria con un espacio de mezcla, en el cual el gas proveniente de un
cilindro externo (CO,) era mezclado con el aire ambiental. .a mezcla fue controlada
mediante una valvula reguladora de CO, ubicada en el cilindro. En la Figura 2.11 se

presenta una ilustracién del montaje.

Tabla 2.4: Datos antropométricos de la poblacion en estudio. 16 sujetos sanos, 10 pacientes con
EPOC y 7 pacientes con EPR.

. Numero de EDAD PESO TALLA
POBLACION Casos (Aifios) (Kg) (cm)
Sanos en Hipercapnia 11 319 £ 7.7 744 £ 7.2 175.7 £ 4.3
Sanos en Ejercicio 5 57.8 £ 4.7 78.6 £ 11.2 170.6 £ 2.3
P. EPOC en Ejercicio 10 712 + 4.0 727 £ 11.0 166.0 £ 6.9
P. EPR en Ejercicio 7 54.0 + 13.1 73.0 + 14.1 167.9 + 8.3

El protocolo se inicia haciendo respirar al sujeto una mezcla libre de CO,,
posteriormente la valvula reguladora es abierta y de forma progresiva se aumenta la
concentracion de CO, cada tres minutos hasta conseguir cuatro niveles de estimulacion
hipercapnica (sobre el volumen circulante). En todos los niveles de estimulo se rechaza
el primer minuto para el estudio, debido al tiempo necesario de adaptacion del sujeto a

la nueva condicién ventilatoria.
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Figura 2.11: Fotografia de un sujeto durante el
experimento  de  hipercapnia  inducida  por
inbalacion de una mezcla de gases con alto
contenido de didxido de carbono.

Se registran sefales de flujo, presiéon en boca, concentraciéon de CO, en el gas
espirado, sefales electromiograficas de los musculos diafragma, esternomastoideo y
geniogloso. A partir de dichas sefiales se calculan multiples parametros, que se presentan

y describen en el capitulo 3.

2.6.3. Poblacion bajo estimulo de ejercicio

El registro de datos correspondiente a sujetos bajo estimulo de ejercicio fue realizado
por personal médico especializado en el Laboratorio de Funcién Pulmonar del Hospital
Clinico de Barcelona con fines de diagnostico y evaluacién de la tolerancia al ejercicio.
Por tal motivo el protocolo utilizado es comun a los tres grupos de sujetos, al igual que
los datos registrados. Ias caracteristicas antropométricas de los sujetos adultos sanos,

los pacientes con diagnéstico de EPOC y EPK son descritas en la Tabla 2.4.

Figura 2.12: Fotografia de un sujeto durante una
prueba de ejercicio  cardigpulmonar (PECP).
Reproducido de Science Photo Library.
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En la Figura 2.12 se ilustra el procedimiento estandar en las pruebas de ejercicio

cardiopulmonar.

El ejercicio es el estimulo mas utilizado para el analisis del sistema respiratorio ante

diferentes demandas ventilatorias.

La Prueba de Ejercicio Cardiopulmonar (PECP) se realiz6 en una bicicleta
ergométrica CardiO2 cycle Medical Graphics Corporation, St. Paul, Mn. Los sujetos
realizaron ejercicio manteniendo un numero constante de revoluciones en la bicicleta
ergométrica, mientras la carga iba siendo incrementada cada tres minutos y hasta el
agotamiento manifiesto de cada sujeto. Se registraron cada 15 segundos datos de
volumen circulante, flujo respiratorio, carga de ejercicio, consumo de O,, produccién de

CO, , Fraccion espirada de O, y CO, y duracion de las fases de inspiracion y espiracion.
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Figura 2.13: Resultado de la espirometria forzada realizada en sujetos sanos y  pacientes con
diagndsticos de EPOC y EPR. En las fignras (a), (b) y (c) se muestran los datos obtenidos en F1/C,
FEV,, y FEV,/FVC respectivamente. En las figuras (d), (e) y () se muestran las mismas

variables espirométricas en funcion del valor tedrico.

Ademas de las PECP, a cada sujeto se le practicé una espirometria convencional con
fines diagnoésticos. Se registraron las variables espirométricas habituales durante una
maniobra de espiracion forzada previamente descritas en la sub-seccion 1.2.3 (FEL7,

FI'Cy FEV/,/F1”C). En la Figura 2.13 se presentan los valores promedio y desviacion
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estandar de las variables espirométricas en los sujetos sanos, los pacientes con EPOC'y
los pacientes con EPR de la poblacién bajo estimulo de ejercicio. En las tres graficas
superiores (4,0 y ¢) se muestran los valores medidos en las tres variables espirométricas y
en las graficas de la fila inferior (de y ) se muestran las mismas variables, pero en este
caso normalizadas por el valor esperado tedrico o predicho. Este ultimo es calculado
con las ecuaciones descritas en la sub-seccion 1.2.3; dadas para su tipo racial, sexo, talla

y edad.

2.7. Metodologia

En esta seccion se describe en lineas generales la metodologia empleada en esta tesis,
que esta basada en las herramientas y los medios disponibles para realizar el estudio.
Como se ha descrito en la seccion anterior, se cuenta con datos experimentales fruto de
la experimentacion clinica. Si bien en los capitulos sucesivos se hace una descripcion
detallada de cada procedimiento, en esta seccién se mencionan las técnicas y los
aspectos mas relevantes con el fin de dar una vision general del trabajo presentado en

esta memoria.

2.7.1. Descripcion de Modelos Hibridos

A partir de los modelos descritos en la sub-secciéon 2.4.2 se proponen dos modelos
hibridos (MSR4 y MSR5) que combinan las caracteristicas mas relevantes de cada
modelo original, ya sea parte de la planta o del controlador. Como puede verse en la
Figura 2.14, los dos modelos hibridos son formulados a partir de MSR3 que es el
modelo con la arquitectura mas completa de los tres descritos previamente, pero que
tiene la desventaja de que su controlador no ajusta la frecuencia respiratoria en respuesta
al estimulo. Esta deficiencia es la motivaciéon para proponer los modelos hibridos MSR4
y MSR5, en los cuales la duraciéon de las fases respiratorias es calculada por los

controladores de los modelos MSR2 y MSRT respectivamente.

En MSR4, el comportamiento de todas las variables depende de la planta y del
controlador de MSR3, a excepcion de la frecuencia respiratoria calculada segun el
controlador de MSRZ2. Similarmente ocurre con MSR5, en el que todas las variables
dependen de MSR3, exceptuando la frecuencia respiratoria y la duracién de los ciclos
inspiratorios/espiratotios que depende del controlador de MSR7. En sintesis, el objetivo
de estos modelos (MSR4 y MSR5) es dotar a MSR3F de una duraciéon de ciclo

respiratorio variante sin renunciar a la complejidad de MSR3.
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Figura 2.14: Diagrama de blogues de los modelos hibridos MSR4 y MSR5. Los
modelos utilizan la planta y el controlador de MSR3, pero la duracion de los ciclos
respiratorios es calculada por los controladores de MSRT o MSR2.

2.7.2. Validacion de los modelos mediante datos

experimentales

El eje central de esta tesis (capitulos 4 y 5) es la prediccion de la respuesta del sistema
respiratorio ante estimulos y patologfas mediante modelos matematicos. Para ello es
fundamental, entre otros, definir el método de validacién a seguir para el estudio
comparativo de los modelos con base en los datos experimentales y el rango de trabajo

al cual son aplicables los modelos y las técnicas descritas.

La mayoria de estudios de este tipo definen el rango de trabajo en funcién del
estimulo utilizado o de la variable afectada en primer término por dicho estimulo. Por
ejemplo, en la prediccion de la respuesta a la hipercapnia se utilizan como referencia los
niveles de inhalacién de CO, o los cambios en la presion arterial de CO, (Fip, v Pico,
respectivamente). En la prediccion de la respuesta al estimulo de ejercicio
cardiopulmonar se utilizan los niveles de carga mecanica (W) o el ratio metabdlico

compuesto por la produccién de CO, (V) v el consumo de O, (V) [16] [55] [24].

En esta tesis se estudian simultaneamente datos provenientes de dos experimentos
en los que se utilizaron estimulos respiratorios diferentes (hipercapnia y ejercicio).
Ademas, el analisis de estimulos ventilatorios no es el objetivo de esta tesis, sino que se
utilizan dichos estimulos para generar situaciones con diferentes niveles de demanda
ventilatoria tanto en sujetos sanos como en pacientes en concordancia con la IRA. Por
ello, es necesario definir el rango de trabajo independientemente del estimulo utilizado.

En este sentido, se escoge como variable de referencia (independiente) la ventilacion
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(V,), es decir, el nivel de demanda ventilatoria. Esta variable, cuyas unidades son litros
por minuto (//min) se calcula como el producto entre la frecuencia respiratoria y el
volumen circulante (V; * f) o lo que es igual:

AL
Vo=t U (2.76)

T Tor

En donde T;,; es la duracion del ciclo respiratorio en segundos, que se puede

expresar como la suma de las fases inspiratoria y espiratoria (7; + 7).

El analisis de la respuesta del sistema respiratorio se realiza mediante la observacion
de variables dependientes de interés en funcién de la variable independiente (V). De
acuerdo con la motivacién de esta tesis, que fue explicada en la seccién 2.3, se
seleccionan las siguientes tres variables dependientes: V;, Tpor v T; (T se calcula como

combinacion lineal de Tpor v T;).

Otra ventaja de utilizar ¥, como variable independiente es que al evaluar cualquiera
de las variables ventilatorias anteriores (V;, Tror v I;), se obtiene informacién directa
acerca de la estrategia ventilatoria utilizada por el controlador respiratorio para corregir

ese nivel de demanda ventilatoria dado.

Al utilizar ¥, como variable de referencia hay que tener en cuenta que los sujetos
estimulados con ejercicio, pueden superar el umbral anaerébico (A7), después del cual
como se ha explicado en la sub-seccion 1.4.3, el patrén ventilatorio varia
sustancialmente y la ecuacion que describe el intercambio de gases no es valida porque
la respiracién interna no depende exclusivamente del oxigeno inhalado. Por tanto es
indispensable calcular el valor de AT en cada sujeto y seleccionar exclusivamente los

datos experimentales previos a dicho umbral.

En la sub-seccion 4.2.2, se describe el método de calculo del umbral anaerébico y se

define el rango ventilatorio del estudio en funcién de los resultados obtenidos.

2.7.3. Prediccion de la respuesta ventilatoria

mediante modelos del sistema respiratorio

En los capitulos 4 y 5, para realizar el analisis comparativo, se cuantifica la capacidad de
prediccion del patrén ventilatorio de los cinco modelos del sistema respiratorio descritos

en las sub-secciones 2.4.2 y 2.7.1.

La capacidad de prediccion del patréon ventilatorio se cuantifica mediante un

coeficiente de error global, resultante del promedio de los errores de prediccion en las
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diferentes variables respiratorias de interés. El error de prediccion para una determinada

variable var, esta dado por la expresion:

SIM_ EXP.

var. (v)—var._ (v)

1 k
EP(%) =100 x ;Z

var. (v)

EXP

j 2.77)

En donde varg,, (v) es el valor de la variable simulada por el modelo, y var,(v) su

valor experimental, a un nivel de ventilacién v.

Las variables seleccionadas para evaluar el error de prediccion son el volumen
circulante (7;), la duraciéon total del ciclo respiratorio (T;,;), v la duraciéon de la fase
inspiratoria (7;) segin se explica en la sub-seccion 2.7.2. Por tanto el error de
prediccion global es el promedio de los errores de prediccion en estas tres variables:

EP(%) = 1(EPVT +EP,

3 . +ER,) (2.78)

El parametro EP expresado en porcentaje permite cuantificar la exactitud de cada
modelo en la prediccion del patrén ventilatorio real. Sin embargo, para valorar la

bondad del error obtenido hay que tener en cuenta los siguientes aspectos:

= El modelo no puede predecir la respuesta ventilatoria mejor que la dispersion o

variabilidad del patron experimental del sujeto (variabilidad intra-sujeto).

= La validaciéon del modelo se realiza con datos experimentales provenientes de
poblaciones de sujetos sanos y pacientes respiratorios. Dichas poblaciones
también tienen una dispersion en sus datos (variabilidad inter-sujeto), pues no
todos los sujetos tienen el mismo patrén respiratorio. Por tanto, el modelo no

puede ajustarse a los datos mas que la propia dispersion de éstos.

Sobre la hipétesis de que un sujeto puede alcanzar una ventilacion especifica con
diferentes combinaciones de V;,T;,, y T}, es posible medir la dispersion de los datos
asumiendo como referencia un polinomio de segundo grado que describe la relacion

entre cada una de estas variables y ¥, y que se ajusta a los datos experimentales:

yv,i'(W)=a,+a -x(v)+a,- x(v)2 (2.79)

En donde x(v) indica la V, experimental, e »,'(v) es la curva cuadratica de

referencia para cualquiera de las variables ventilatorias en estudio (V;,Tror, T;).

Por tanto, la variabilidad intra-sujeto en una variable ventilatoria (),), a un

determinado nivel de estimulo (v), se calcula como la desviacién tipica normalizada
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entre la variable experimental (y,(v)) y la variable obtenida mediante el polinomio
cuadratico (y;'(v)):

() =y'v)

D,(%) —100{ Z e

] (2.80)

En donde & es el nimero de muestras en un rango de demanda ventilatoria (/), y la

variable ,'(v) se calcula con la ecuacion (2.79).

De manera similar, la dispersiéon inter-sujeto en el patrén ventilatorio de un
determinado grupo de sujetos se calcula con las ecuaciones (2.79) y (2.80), simplemente

juntando a todos los sujetos del grupo, como si de un Gnico caso se tratara.

2.7.4. Técnicas estadisticas
En diversas partes del estudio se utilizan diferentes técnicas estadisticas:

S Pruebas no paramétricas:
Se utilizan pruebas no paramétricas para identificar diferencias estadisticamente
significativas entre poblaciones y para determinar la distribucion de las variables a
incluir en el analisis discriminante con el fin de garantizar que dichas variables tengan
distribucién normal.

S Regresion lineal simple y mitltiple:
Se utilizan con el fin de parametrizar la evolucion de las variables respiratorias de

interés ante un incremento de la demanda ventilatoria. Esto se realiza para obtener

el patron respiratorio. También se linealizan los modelos de la mecanica ventilatoria.
S Abundlisis de conglomerados:

Se utiliza para determinar los patrones respiratorios y diferentes estrategias de las

poblaciones para alcanzar una determinada demanda ventilatoria.
S Audlisis discriminante:

Se utiliza para identificar los parametros respiratorios que consiguen predecir mejor
el patron ventilatorio a partir de sus valores basales. Adicionalmente, en el modelo
de prediccion de la respuesta respiratoria en sujetos sanos aparece una etapa previa
de clasificacion del sujeto a partir de una funcién discriminante que es obtenida

mediante validacion cruzada (leaving-one-out).

S Leaving- one-out:
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Se utiliza en el ajuste de parametros de algin modelo a la poblacién de datos
experimentales, asi como en el analisis discriminante mencionado anteriormente,
"dejando uno fuera". Esta técnica se utiliza cuando la poblacién de sujetos es
pequena (como en este caso) y no es conveniente reducirla mas dividiéndola en dos

subgrupos de modelado y validacion.

2.8. Marco de la tesis

Esta tesis se ha realizado en el marco de dos proyectos de investigacion de la Comision

Interministerial de Ciencia y Tecnologia (CICYT):

S Témnicas avanzadas de tratamiento de seiales biomédicas para la monitorizacion, diagndstico y
terapia de patologias cardiorrespiratorias (Ref.: TIC2001-2167-C02-01), 2007-2004.
S Tratamiento e interpretacion de seiiales biomédicas para la evaluacion clinica y la rebabilitacion

(Ref.: TEC2004-02274), 2004-2007.

El desarrollo de la tesis ha estado bajo el asesoramiento médico y la colaboraciéon del
Doctor Roberto A. Rabinovich especialista del Laboratorio de Funciéon Pulmonar del
Hospital Clinico de Barcelona y bajo la supervision del Doctor Salvador Benito director

del servicio de Urgencias del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de Barcelona.

2.9. Bibliografia

[1] C. Roussos and A. Koutsoukou, "Respiratory Failure," Eur. Respiratory Journal,
vol. 22: Suppl. 47, pp. 3s-14s, 2003.

[2] S. P. Keenan and D. R. Chittock, "Epidemiology of Acute Respiratory Failure,"
in Ventilator Management Strategies for Critical Care, Hill N. S. and Levy M. M., Eds.
New York: Marcel Dekker, Inc, 2001, pp. 1-35.

[3] S. K. Pingleton, "Complications of acute respiratory failure," American Review of

Respiratory Disease, vol. 137 | pp. 1463-1493, 1988.

[4] M. J. Mador, "Assist-Control Ventilation ," in Principles and practice of mechanical

ventilation, M. J. Tobin, Ed., 1994, pp. 207-219.

[5] W. D. Bennett and K. L. Zeman, "Effect of body size on breathing pattern and
fine-particle deposition in children," | App/ Physiol, vol. 97, no. 3, pp. 821-826,
Sept. 2004.



Capitulo 2. Planteamiento del problema 85

[6]

[11]

[12]

[14]

W. B. Van de Graaff, K. Gordey, S. E. Dornseif, D. J. Dries, B. S. Kleinman, P.
Kumar, and M. Mathru, "Pressure support. Changes in ventilatory pattern and
components of the work of breathing," Chesz, vol. 100, pp. 1082-1089, Oct.
1991.

Ch. Hormann, M. Baum, Ch. Putensen, N. J. Mutz , and H. Benzer, "Biphasic
positive airway pressure (BIPAP) a new mode of ventilatory support," Eurgpean

Journal of Anaesthesiology , vol. 11, pp. 37-42, 1994.

W. T. McGee, "Cost Associated with Mechanical Ventilation," in Ventilator
Management Strategies for Critical Care, Hill N. S. and Levy M. M., Eds. New York:
Marcel Dekker, Inc, 2001 , pp. 79-110.

A. Anzueto and A. Esteban, "Utilization of Mechanical Ventilation for Critical
Care," in Ventilator Management Strategies for Critical Care, Hill N. S. and Levy M.
M., Eds. New York: Marcel Dekker, Inc, 2001, pp. 53-77.

M. H. Kollef, S. D. Shapiro, P. Silver, R. E. St. John, D. Prentice, S. Sauer, T. S.
Ahrens, W. Shannon, and D. Baker-Clinkscale, "A randomized, controlled trial
of protocol-directed versus physician-directed weaning from mechanical

ventilation," Critical Care Medicine, vol. 25, no. 4, pp. 567-574, Apr. 1997.

C. S. Poon, "Respiratory models and control," in The Biomedical Engineering
Handbook, Second edition ed., Joseph D. Bronzino , Ed. Boca Raton: CRC

Press, 2000.

b

C. S. Poon, "Ventilatory control in hypercapnia and exercise: optimization

hypothesis," | Appl Physiol, vol. 62, no. 6, pp. 2447-2459, June 1987.

M. Younes and W. Riddle, "A model for the relation between respiratory neural
and mechanical outputs. I. Theory," | App/ Physiol, vol. 51, no. 4, pp. 963-978,
Oct. 1981.

W. Riddle and M. Younes, "A model for the relation between respiratory neural
and mechanical outputs. II. Methods," | App/ Physiol, vol. 51, no. 4, pp. 979-989,
Oct. 1981.

M. Younes, W. Riddle, and J. Polacheck, "A model for the relation between



86

[17]

[18]

23]

[24]

25]

[20]

2.9 Bibliografia

respiratory neural and mechanical outputs. 111. Validation," | App/ Physiol, vol.
51, no. 4, pp. 990-1001, Oct. 1981.

C. S. Poon, S. L. Lin, and O. B. Knudson, "Optimization character of
inspiratory neural drive," | App/ Physiol, vol. 72, no. 5, pp. 2005-2017, May 1992.

C. Roussos and E. J. M. Campbell, "Respiratory muscle energetics," in Handbook
of Physiology. The Respiratory Systens. Mechanics of Breathing., vol. sect. 3, vol 111, pt. 11
: Bethesda, 1986, pp. 481-509.

W. F. Fincham and F. T. Tehrani, "A mathematical model of the human

respiratory system," Journal of Biomedical Engineering, vol. 5, pp. 125-133 , 1983.

F. T. Tehrani, "Mathematical analysis and computer simulation of the
respiratory system in the newborn infant," Biomedical Engineering, IEEE

Transactions on, vol. 40, no. 5, pp. 475-481, 1993.

I. P. Priban and W. F. Fincham, "Self-adaptive control and respiratory system.,"
Nature, vol. 208, no. 8, pp. 339-343 , Oct. 1965.

W. F. Fincham and F. T. Tehrani, "On the regulation of cardiac output and

cetebral blood flow.," | Biomed Eng. vol. 5, no. 1, pp. 73-75 , Jan. 1983.

J. S. Gray, Pulmonary ventilation and its physiological regulation. llinois: C. C. Thomas,
1949.

A. B. Otis, W. O. Fenn, and H. Rahn, "Mechanics of Breathing in Man," | App/
Physiol, vol. 2, no. 11, pp. 592-607, May 1950.

M. A. Mananas, C. Navarro, S. Romero, R. Griné, R. Rabinovich, S. Benito, and
P. Caminal, "Control system response of different respiratory models under
ventilatory stimuli and pathologies," in Proceedings of the 15th IFAC World Congress
on Automatic Control, 2002, pp. 2317-2322.

J. Mead, "Control of respiratory frequency," | App/ Physiol, vol. 15, no. 3, pp.
325-336, May 1960.

J. G. Widdicombe and J. A. Nadel, "Airway volume, airway resistance, and work

and force of breathing: theory," | App/ Physiol, vol. 18, no. 5, pp. 863-868, Sept.



Capitulo 2. Planteamiento del problema 87

27]

28]

[29]

[30]

31]

[35]

1963.

H.-H. Fan and M. C. K. Khoo, "PNEUMA - a comprehensive cardiorespiratory
model," in /Engineering in Medicine and Biology, 2002. 24th Annual Conference and the
Annual Fall Meeting of the Biomedical Engineering Society] EMBS/BMES Conference,
2002. Proceedings of the Second Joint, 2002, pp. 1533-1534 vol.2.

M. C. K. Khoo, "A model-based evaluation of the single-breath CO2 ventilatory
response test," | Appl Physiol, vol. 68, no. 1, pp. 393-399, Jan. 1990.

R. L. Lange, J. D. Horgan, J. T. Botticelli, T. Tsagaris, R. P. Catlisle, and H.
Kuida, "Pulmonary to arterial circulatory transfer function: importance in

respiratory control," [ App/ Physiol, vol. 21, no. 4, pp. 1281-1291, July 1966.

J. L. Spencer, E. Firouztale, and R. B. Mellins, "Computational expressions for
blood oxygen and carbon dioxide concentrations," _Aunals of Biomedical

Engineering, vol. Tth, pp. 59-66, 1979.

D. J. Read and J. Leigh, "Blood-brain tissue Pco2 relationships and ventilation
during rebreathing," | App/ Physiol, vol. 23, no. 1, pp. 53-70, July 1967.

J. W. Severinghaus and R. D. Crawford, "Regulation of respiration," Aca.
Anaesth. Scand. Suppl., vol. 70, pp. 188-191, 1978.

T. F. Schuessler, S. B. Gottfried, and J. H. T. Bates, "A model of the
spontaneously breathing patient: applications to intrinsic PEEP and work of

breathing," | App/ Physiol, vol. 82, no. 5, pp. 1694-1703, May 1997.

M. Ursino and C. A. Lodi, "Interaction among autoregulation, CO2 reactivity,
and intracranial pressutre: a mathematical model," Aw | Physiol Heart Circ Physiol,

vol. 274, no. 5, pp. H1715-1728, May 1998.

E. Magosso, S. Cavalcanti, and M. Ursino, "Theoretical analysis of rest and
exercise hemodynamics in patients with total cavopulmonary connection," A |

Physiol Heart Circ Physiol, vol. 282, no. 3, pp. H1018-1034, Mar. 2002,

B. J. TenVoorde, Th. J. C. Faes, T. W. J. Jamssen, G. J. Scheffer, and O.
Rompelman, "Respiratory modulation of blood pressure and heart rate studies

with a computer model of baroreflex control," in Computer analysis of cardiovascular



88

[37]

[38]

[39]

[43]

[44]

[45]

2.9 Bibliografia

signals, M. e. al. Di Rienzo, Ed. 108, 1995.

E. Magosso and M. Ursino, "A mathematical model of CO2 effect on
cardiovascular regulation," Aw | Physiol Heart Circ Physiol, vol. 281, no. 5, pp.
H2036-2052, Nov. 2001.

M. Ussino, "Interaction between carotid baroregulation and the pulsating heart:
a mathematical model," Am | Physio/ Heart Circ Physiol, vol. 275, no. 5, pp.
H1733-1747, Nov. 1998.

H.-H. Fan and M. C. K. Khoo. (2002, Aug. 1). PNEUMA: Respiratory Control

Simulation Software . [Online]. Available:
http://bmsr.usc.edu/Software/Pneuma/pneumamenu.html

Y. C. Zhao, S. E. Rees, S. Kjaergaard, and S. Andreassen, "Simulation of
Pulmonary Pathophysiology During Spontaneous Breathing," in Engineering in
Medicine and Biology Society, 2005 Proceedings of the 27h Annual International Conference
of the IEEE, 2005.

P. Barbini, G. Cevenini, and G. Avanzolini, "Nonlinear Mechanisms
Determining Expiratory Flow Limitation in Mechanical Ventilation: A Model-
Based Interpretation," Annals of Biomedical Engineering, vol. 31, no. 8, pp. 908-916,
Sept. 2003.

C. H. Liu, S. C. Niranjan, J. W. Jr. Clark, K. Y. San, J. B. Zwischenberger, and A.
Bidani, "Airway mechanics, gas exchange, and blood flow in a nonlinear model
of the normal human lung," | App/ Physiol, vol. 84, no. 4, pp. 1447-1469, Apr.
1998.

C. Guerin, M. L. Coussa, N. T. Eissa, C. Corbeil, M. Chasse, J. Braidy, N. Matar,
and J. Milic-Emili, "Lung and chest wall mechanics in mechanically ventilated

COPD patients," | App! Physiol, vol. 74, no. 4, pp. 1570-1580, Apr. 1993.

F. Rohrer, "The resistance in the human airway and the influence of branching
of bronchial systems on frequency of breathing at different lung volumes.,"

Gesamte Physiol. Menschen Tiere, vol. 162, pp. 225-299, 1915.

J. Mead, "Mechanical properties of lungs.," Physio/ Rev., vol. 41, pp. 281-330,



Capitulo 2. Planteamiento del problema 89

[40]

[47]

[48]

[49]

[50]

[51]

[52]

[54]

Apr. 1961.

A. B. DuBois, A. W. Brody, D. H. Lewis, and B. F. JR. Burgess, "Oscillation
Mechanics of Lungs and Chest in Man," | App/ Physiol, vol. 8, no. 6, pp. 587-594,
May 1956.

J. F. Golden, J. W. Jr. Clark, and P. M. Stevens, "Mathematical modeling of
pulmonary airway dynamics," IEEE Trans Biomed Eng., vol. 20, no. 6, pp. 397-
404, Nov. 1973.

G. Avanzolini, P. Barbini, F. Bernardi, G. Cevenini, and G. Gnudi, "Role of the
Mechanical Properties of Tracheobronchial Airways in Determining the

Respiratory Resistance Time Course,", vol. 29, no. 7, pp. 575-586, 2001.

C. Pereira, J. Bohe, S. Rosselli, E. Combourieu, C. Pommier, J.-P. Perdrix, J.-C.
Richard, M. Badet, S. Gaillard, F. Philit, and C. Guerin, "Sigmoidal equation for

lung and chest wall volume-pressure curves in acute respiratory failure," | App/

Physiol, vol. 95, no. 5, pp. 2064-2071, Nov. 2003.

P. Barbini, G. Cevenini, F. Bernardi, M. R. Massai, G. Gnudi, and G.
Avanzolini, "Effect of compliant intermediate airways on total respiratory

resistance and elastance in mechanical ventilation," Medical Engineering & Physics,

vol. 23, no. 3, pp. 185-194, Apr. 2001.

S. Baswa, H. Nazeran, P. Nava, B. Diong, and M. Goldman, "Evaluation of
Respiratory System Models Based on Parameter Estimates from Impulse
Oscillometry Data," in Engineering in Medicine and Biology Society, 2005. IEEE-
EMBS 2005. 27th Annual International Conference of the, 2005, pp. 2958-2961.

J. B. West, Respiratory Physiology The Essentials. Philadelphia, Pennsylvania:
Lippincott Williams & Wilkins, 2000.

J. G. Venegas, R. S. Hatris, and B. A. Simon, "A comprehensive equation for the
pulmonary pressure-volume curve," | App/ Physiol, vol. 84, no. 1, pp. 389-395,
Jan. 1998.

A. Despopoulos and S. Silbernagl, Color Atlas of Physiology. Germany: Thieme,
2003.



90

2.9 Bibliografia

[55] M. C. K. Khoo, R. E. Kronauer, K. P. Strohl, and A. S. Slutsky, "Factors
inducing periodic breathing in humans: a general model," | App/ Physiol, vol. 53,
no. 3, pp. 644-659, Sept. 1982.



Capitulo 3

Analisis del patron respiratorio

durante hipercapnia

3.1. Introduccion

Uno de los objetivos de la presente tesis es el analisis del patrén muscular y respiratorio
ante diferentes niveles de demanda ventilatoria producida por el estimulo de hipercapnia
(ver seccion 2.5). A pesar de la cantidad de trabajos publicados sobre el tema, atn no se
conoce en su totalidad el mecanismo de la hipercapnia en los pacientes con EPOC. Se
sabe que entre los factores implicados estan la funcién muscular respiratoria, la
disposicion del diafragma, la mecanica respiratoria, el intercambio de gases, la
transmision nerviosa del impulso respiratorio y el reajuste del umbral de sensibilidad de

los quimiorreceptores a la presiéon parcial de diéxido de carbono [1].

Cuando los quimiorreceptores son activados a consecuencia de la hipercapnia, la
salida motora y la actividad de los musculos respiratorios se incrementan, sobreviene la
hiperventilacién y la actividad de los musculos, de las articulaciones y de los receptores
pulmonares se incrementa [2]. Cada tipo de receptor puede generar sensaciones

conscientes y asf jugar un determinado rol en la génesis de la disnea [2].

Gallagher, et al. [3] estudio la respuesta del sistema respiratorio de sujetos sanos a los
que se les indujo fatiga muscular inspiratoria mediante la inhalacién de CO, durante un
determinado periodo de tiempo, y encontré que durante los primeros instantes de la
fase de recuperacion, se presenta respiracion rapida superficial (taquipnea) asociada a la

disnea producida por la hipercapnia. En contraste con este resultado, Mador y Tobin [4]
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notaron la aparicion de la taquipnea asociada a la fatiga muscular, sélo en presencia de
un marcado incremento de la carga respiratoria. Por tanto, resulta interesante evaluar el
patréon respiratorio en sujetos sanos bajo estimulo de hipercapnia, con el fin de
identificar la relacién entre un patron respiratorio tipicamente taquipneico y la sensacion

de disnea.

Los parametros e indices obtenidos a partir de mediciones no invasivas pueden
incorporarse en la evaluacion clinica de pacientes ventilados mecanicamente y en los

protocolos de destete (desconexion de la ventilacion mecanica) [5] [6] [1] [7].

Un mayor conocimiento del patron respiratorio bajo estimulo de hipercapnia es
importante para interpretar la agudizacion de enfermedades respiratorias comunes como
la EPOCy la EPR (ver seccion 2.2). En este capitulo se analiza el patron respiratorio de
sujetos sanos durante estimulacién hipercapnica incremental con los siguientes

propositos:

1. Determinar los parametros mas sensibles y representativos de la respuesta del

sistema respiratorio ante diferentes niveles de estimulo.

2. Evaluar, mediante analisis estadistico, diferentes comportamientos respiratorios en
un grupo de control cuando su ventilacion total se incrementa en respuesta al

estimulo.

3. Obtener nuevos parametros para la clasificacion y prediccion del patron

respiratorio bajo estimulo de hipercapnia.

4. Analizar la relaciéon entre la actividad de musculos respiratorios y parametros

ventilatorios mas tradicionales.

Durante ventilacién mecinica, los cambios en el flujo inspiratotio promedio (V;/T})
y el volumen circulante (F;) alteran la frecuencia respiratoria. Sin embargo, dichos
cambios (en V;/T, y V;) van acompafiados por la alteracién del tiempo inspiratorio
(T;), y no es claro atn cual de estas variables, u otra sin relaciéon directa, es la mas

importante en la determinacion de la frecuencia respiratoria [8].

Dentro de los parametros mas utilizados para evaluar la transmisiéon neuronal se
incluyen la ventilacién total por minuto (¥ ), el flujo inspiratorio promedio (¥;/T;), la
frecuencia respiratoria ( f;) y la presiéon de oclusion en boca durante los primeros 100
ms. (F,,). Sin embargo, dichos parametros tienen un alcance limitado en pacientes con

EPOC durante ejercicio, debido a que generalmente presentan hiperinflacién dinamica
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[7]. En tales casos, el electromiograma diafragmatico es un método alternativo para
evaluar la transmision neuronal respiratoria en sujetos sanos [9] y pacientes con EPOC
[10] [7]. Dicha sefal electromiografica se puede registrar de dos maneras diferentes, en
algunos casos se utilizan electrodos esofagicos [11] [5] [9] [7], y en otros, electrodos

superficiales [12] [13] [14] [15].

Ademas de los parametros respiratorios clasicos relacionados con frecuencia y
volumen, se definen y obtienen otros a partir de las sefiales de presion inspiratoria y
flujo respiratorio. En estudios previos se ha evaluado el papel que juegan musculos
accesorios como el Esternomastoideo y el Geniogloso en la respuesta del sistema
respiratorio ante el estimulo de hipercapnia [16] [17]. En esta tesis, se estudia la
activaciéon y  sincronizaciéon de tres musculos  respiratorios  (Diafragma,
Esternomastoideo y Geniogloso) mediante la estimacion de la amplitud y el calculo de la

potencia de las sefales electromiograficas de superficie y de los pardmetros derivados.

3.2. Senales e instrumentacion

Como se describié previamente en la sub-seccion 2.6.2, se ha estudiado la respuesta del
sistema respiratorio ante estimulo de hipercapnia en un grupo de sujetos voluntarios
sanos [edad (afios): 31.9%7.7; peso (Kg.): 74.4%7.2; talla (cm.): 175.7£4.3]. En la Figura
2.11 se ilustra mediante una fotografia el montaje utilizado en el registro de las senales
respiratorias durante estimulo de hipercapnia y que se realizé antes del inicio de la
presente tesis. El diagrama de bloques de la Figura 3.1 describe en detalle la adquisicién

de sefales y los equipos utilizados durante el experimento.

El protocolo experimental ha sido descrito en la sub-seccién 2.6.2. Se registran las
siguientes sefiales: flujo ventilatorio en la via aérea (V,,), presién en boca también
conocida como presiéon en la via aérea abierta (P,), presion instantanea de CO,
exhalada (F,, ), saturacién de oxigeno (S,,,), Sefiales electromiograficas de superficie
en los musculos Diafragma (sEMG,,,), Esternomastoideo (SEMGy,,, ) vy Geniogloso

(SEMGgpy ).

Las sefiales de flujo y presiéon en boca fueron registradas con un neumotacémetro
(Valydine - CD257) y un demodulador (Valydine - MP45-1), respectivamente.
Posteriormente se filtraron pasa-bajo con una frecuencia de corte aproximada de 10 Hz
porque la mayorfa de sus componentes de frecuencia estan en el rango de 0 a 4 Hz. La
sefal de F., fue medida con un capnémetro marca Hewlett Packard modelo 47210A

[18]. Estas tres sefiales se registraron en una pieza bucal mediante la cual los sujetos
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respiraban. La saturacién de oxigeno se midi6 con el oximetro de pulso Nellcor N-200
(Nellcor Puritan-Bennett Corp; Pleasanton CA) mediante un sensor tipo pinza ubicado

en el dedo indice de la mano izquierda [19].

{ B
Acondicionamiento de Sefiales

[Captacién, Amplificacién y Filtrado]

EMGy,,
4 4 )
Amplificadores
\ L | kHz )
TS
-Pneumotacémetro }__’
| -Capnomet
VT’PEIwz apnometro O
. \ PtcOO ’Sao -Oximetro de Pulso
“, z é -Monitor Py,
I ]
b Y V. V
( A
Referencia Sistema de Adquisicion

. - Tarjeta de 12 bits y 8 canales
Procesamiento de Sefiales ! y

Software: EMG-VA(Labview) - Software: BIOSIGAS(Labvicw)

) ) L h (Biomedical Signal Acquisition System)
- Conversion a unidades fisiologicas
- Deteccion de fases insp. y esp.
- Seleccion de tramos validos Sefiales EMG > 2 kf

- Filtrado Digital L ™| Seiales Ventilatorias < 100 Hz )

Fignra 3.1: Diagrama de bloques del procedimiento de adquisicion de seriales biomédicas durante
experimentacion con hipercapnia inducida mediante inbalacion de CO, . Una referencia detallada de
las abreviaturas utilizadas para describir las variables se presenta en la seccion 3.3.

Las sefiales EMG fueron registradas en modo diferencial mediante electrodos tipo
disco de Ag/AgCl, de 8 mm de didmetro, ubicados a una distancia inter-electrodo
inferior a 2 om. para garantizar la calidad de la sefial electromiografica segun las
recomendaciones europeas para la localizacion de electrodos superficiales en musculos
respiratotios [20], asumiendo una velocidad de conduccion aproximada de 4 m/s. Cada
par de electrodos para el registro de EMG se ubico, previa aplicacion de pasta abrasiva,
evitando las zonas de inervaciéon de los musculos y los tendones, en concreto, para el

musculo Diafragma se ubicaron en el punto medio entre la linea axilar y la clavicular en
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los espacios intercostales 7 y 8* [21] [14] [22]. Para el musculo Esternomastoideo, en el
cuello a 5 . por debajo del proceso mastoideo del hueso temporal [16] y para el

Geniogloso, en la zona submentoniana, entre la mandibula y el hueso hioide [23].

Como puede apreciarse en la Figura 3.1, las sefiales musculares y ventilatorias son
tiltradas pasabajo a 1 kHz y 10 Hz respectivamente. La sefial S,, no requiere filtrado
analégico porque es preprocesada por el equipo de monitorizacion que la registra. La
conversion analogica a digital (CAD) es realizada por una tarjeta de adquisicion de 8
canales con resolucién de 12 bits, controlada mediante el programa BIOSIGAS
(Biomedical Signal Acquisition System) desarrollado por el grupo de sefales y sistemas

biomédicos del departamento ESAII-UPC [24].

El procesamiento digital de las sefiales es realizado en una etapa posterior con otra
aplicacion desarrollada por el grupo de sefiales y sistemas biomédicos, llamada EMG-
I”A. Esta aplicacion, diseflada especificamente para el procesamiento de sefales
respiratorias, permite seleccionar los tramos de sefial que mediante inspeccién visual
resultan de interés. Adicionalmente, permite convertir las sefiales registradas (en
unidades A/D) a sus correspondientes unidades fisioldgicas, realizar diezmado en el
caso de las sefiales EMG (a f,, =1kHz) y filtrado digital. En las sefiales EMG se eliminan
la interferencia cardiaca y de la red eléctrica mediante filtrado adaptativo, y se filtra
pasabanda entre 8 y 400 Hz. En las sefales ventilatorias se eliminan los artefactos
debidos al movimiento. Otra caracteristica de la aplicacion EMG-17A que se ha utilizado
es su capacidad para identificar las fases inspiratorias y espiratorias. Una descripcion
completa del funcionamiento de la aplicacion EMG-17A se encuentra en el reporte del

proyecto FEDER 2FD1997-1197-C02 [24].

3.3. Parametros mas relevantes en el estudio de
la respuesta al estimulo de hipercapnia

En esta seccion se describen los parametros obtenidos a partir de las sefiales registradas
y su capacidad para caracterizar la respuesta del sistema respiratorio ante el estimulo de
hipercapnia. Durante el experimento cada sujeto respird a través de la pieza bucal ante

cinco niveles incrementales de CO,. En el primer nivel el estimulo es nulo porque la

4 En algunos casos, segun la cantidad de tejido adiposo de cada sujeto, los electrodos se ubicaron en los

espacios intercostales 6 y 7 muy cerca del borde costal anterior [12].
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valvula que controla el flujo de CO, esta cerrada. Como se ha mencionado en la sub-
seccion 2.6.2, cada nivel de estimulo es aplicado durante 3 minutos y el primer minuto
transcurrido tras el incremento del CO, ha sido desechado. De los 2 minutos restantes
se selecciona un tramo representativo de sefial, correspondiente a un minimo de 12
ciclos respiratorios libres de artefactos de movimiento. Cada pardmetro se calcula ciclo a

ciclo y se obtiene un valor promedio en cada tramo.

Para el analisis de los parametros se ha decidido agrupatlos en funcién de los
fenémenos fisicos y quimicos que los originan. Por tanto, los parametros relacionados
con el transporte de gases a través de las vias aéreas se agrupan como parametros
ventilatorios y son descritos en la sub-secciéon 3.3.1. Los parametros que describen
caracteristicas quimicas como la eficiencia del intercambio de gases, se presentan en la
sub-seccion 3.3.2 bajo la denominacién de parametros quimicos. En la sub-seccion 3.3.3
se describen los parametros musculares que han sido obtenidos a partir de las sefales
electromiograficas de los musculos implicados en la respiracion. Finalmente en la dltima
sub-secciéon se presenta un analisis de resultados mediante el cual se identifican

estadisticamente los parametros mas sensibles al estimulo de hipercapnia incremental.

3.3.1. Parametros Ventilatorios

Los parametros ventilatorios son los mas tradicionales y también los mas utilizados en el
estudio del patrén respiratorio debido a que su medicién se puede realizar de manera no
invasiva (ver seccion 3.1). En general, permiten identificar el estado del sistema de
mecanica ventilatoria. En la Tabla 3.1 se muestra un listado de los parametros

ventilatorios con sus correspondientes abreviaturas y unidades.
S Amplitud del flujo inspiratorio ( 4;,)

El flujo ventilatorio es una de las sefiales mas importantes en el diagnostico de las
enfermedades respiratorias, ya que en su medicion esta basada la evaluacién del estado
de la via aérea respiratoria. Se expresa en litros por segundo (//s). La amplitud del flujo
se ha calculado como el maximo de la sefial durante la inspiracién. En la Figura 3.2 se

ilustra su medicién.
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Tabla 3.1: Pardmetros ventilatorios registrados en sujetos sanos bajo

estimnlo de hipercapnia

Parametro

Abreviatura

Amplitud del flujo inspiratorio
Velocidad del flujo respiratorio en 100 ms
Amplitud de la presién inspiratoria

Velocidad de la presién inspiratoria en 100 ms

4 (1/s)
vely, 100 (I/sz)
Ap, (cmHZO)

velp 1) (cmH,0/s)

Indice de presién-tiempo By, (-)
Volumen circulante vV, ()
Volumen cirulante normalizado por la

Ve /VC (-)

capacidad vital

Volumen cirulante normalizado por la
ventilacion total minuto maxima tedrica

Frecuencia respiratoria

VT/VEnmx (mln)

fx (resp/min)

97

Duracién de las fases inspiratoria, espiratoria y

del ciclo respiratorio T, Tp y Tror (s)

Ratio entre la duracién de la inspiracién y la

totalidad del ciclo respiratorio T/ Tror (-)

VelT ()
5 (" i)

Flujo inspiratorio promedio

Ratio entre la frecuencia respiratoria y el
volumen circulante

S Vielocidad del flujo respiratorio en 100 ms (vel,, (100))

Este parametro formulado a partir de la sefial de flujo ventilatorio, esta basado en dos
conceptos desarrollados ampliamente en la literatura: En primer lugar, tiene que ver con
el trabajo respiratorio, pues diversos autores han propuesto la variable velocidad del
flujo (aceleracién del volumen, ) como una medida eficaz de la energia consumida por
los musculos en la ventilaciéon [25] [26] [27]. El segundo concepto implicado en el
parametro vely ,,, tiene que ver con los cambios ocurridos en el patron ventilatorio
durante los primeros 700 ms de la inspiracion, pues dichos cambios pueden reflejar la
programacion realizada por el centro respiratorio antes de que la realimentacion
sensorial alcance al controlador (lazo abierto) [28]. De esta manera, la medicién de ¥ en
los primeros 700 s podtia proporcionar informaciéon relevante acerca de la respuesta

del sistema de control respiratorio.
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Flujo Ventilatorio
2 T T T T T

_4v,
v (100) 0.1 |

¥ WA — - vel

1501 05 1 15 2 25 3 35

Tiempo (s)

Figura 3.2: Seiial de flujo ventilatorio. llustracion de
la amplitud del flujo inspiratorio y cdlculo de la
velocidad del flujo ventilatorio en 100 ms

En la Figura 3.2 se muestra la sefial de flujo de un ciclo respiratorio y se ilustra el

calculo del parametro velV-I (100) °

AV,
Vel oy = 5 [%2} (3.1)

En donde AV, como se ilustra en la Figura 3.2 es la diferencia en el flujo desde el

inicio de la inspiracién hasta que han transcurrido 700 s.
S Amplitnd de la presion inspiratoria ( Ay,

Este parametro corresponde a la amplitud maxima en valor absoluto de la senal de
presion medida en la boca (mouth pressure, B,,, 6 airway opening pressure, P, )
durante respiracion espontanea en la fase de inspiracién. Sus unidades son centimetros
de agua (ecmH,0). La P, es un buen estimador de la presion alveolar (P,) que esta
fuertemente ligada al proceso de difusion de gases en los alvéolos. En general la presion
en la via aérea abierta proporciona informaciéon acerca del esfuerzo realizado por los
musculos respiratorios. Tradicionalmente, a partir de la senal P, se calculan otros
parametros relacionados con la conduccién neuromuscular, que han demostrado su
efectividad en el manejo de pacientes ventilados mecanicamente. Uno de dichos
parametros es la presion inspiratoria maxima (MIP) que permite evaluar la fuerza del
conjunto de musculos respiratorios, otro ain mas importante es la presiéon de oclusion

en los primeros 700 ms de la inspiracion (F;) que refleja la fuerza aplicada a los
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musculos implicados en la respiracion [29]. Sin embargo, con el fin de que la medicion
se realice en ausencia de flujo ventilatorio para garantizar independencia de la resistencia
y la compliancia del sistema respiratorio, estos parametros siempre son calculados

mediante una maniobra obstructiva al inicio de la inspiracion [28].
< Velocidad de la presion inspiratoria en 100 milisegundos (vely, o))

Este parametro se ha definido para analizar la conduccién neuromuscular generada por
el centro respiratorio en respuesta al estimulo de hipercapnia. Este parametro es
extraido de la sefial P, vy tiene relacién con la R, aunque éste ultimo se obtiene
mediante una maniobra oclusiva en lugar de respiracion espontanea. El cilculo de la

velp 4 €s ilustrado en la Figura 3.3 y se realiza mediante la siguiente expresion:
AR, [emH,0
vel, i =5t [ 9/ (3.2)

Note que la medicién de AF, no se realiza en ausencia de flujo ventilatorio, lo cual
serfa indispensable para calcular el parametro F,. En este caso AF, es afectado por la
resistencia y la elastancia del sistema respiratorio, pero dicha influencia no afecta los

resultados por tratarse de un grupo de sujetos sanos relativamente homogéneo.

Presion en la Via Aérea Abierta
27 ; praml - T -
vel, !

) (100) — 0.1

2071

AP

ao

P,, (cmH,0)

Figura 3.3: Senal de presion en la via aérea abierta. Se
ilustra la amplitud de la presion inspiratoria y el calculo
de la velocidad de la presion inspiratoria en 100 ms.

O TIudice de presion-tiempo (By)

El indice de presion-tiempo definido mediante la expresion:
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(3.3)

En donde P, es la presion promedio medida en boca durante la fase inspiratoria.
Este indice ha sido validado por Ramonatxo, et al. [30] y por Jabour, et al [31] como una
herramienta no invasiva util en la evaluacién de la carga muscular inspiratoria.
Adicionalmente, se ha encontrado una elevada correlaciéon entre B, y la actividad

diafragmatica [5].
S Volumen circulante con y sin normalizacion (Vy, Vi [VC)

El volumen circulante expresado en litros (/) es uno de los parametros mas utilizados
en el analisis del patron ventilatorio, sin embargo, debido a su dependencia de las
caracteristicas antropométricas suele estudiarse como un parametro normalizado por
otros parametros como: la capacidad inspiratoria (/C) [32], la capacidad vital (VC) [33],

la capacidad pulmonar total (7LC') [34], o el peso corporal ideal (IBW') [35].

En este experimento el volumen circulante se ha registrado mediante el médulo
integrador de flujo respiratorio Valydine FV156, sin embrago artefactos en la sefial de
flujo y el tiempo de respuesta del médulo integrador han producido variaciones en la
linea de base de la sefial de volumen. Por tal motivo se descarté dicha sefial analdgica y
se ha calculado el volumen circulante (V) a partir de la sefial digital de flujo respiratorio,
previamente filtrada y acondicionada por el hardware. Por tanto para obtener la sefal de
volumen se integré la sefial de flujo entre marcas de inicio y final de la fase de
inspiraciéon. Ademas del volumen circulante (V;), se calcula el volumen circulante
normalizado por la capacidad vital (V;/VC). La capacidad vital utilizada en esta

normalizacién corresponde al valor tedrico de la F17C calculada con la expresion (1.13).
S Duracion de las fases inspiratoria, espiratoria y del ciclo respiratorio (T, Ty v Tror)

A partir de la sefial de flujo ventilatorio, se obtuvieron marcas de inicio y final de los
semiciclos de inspiracién y espiraciéon que permitieron calcular la duracion de cada fase
respiratoria. Dichas marcas se utilizaron como referencia en todas las demas sefiales

registradas.

La utilizacién de los parametros T;, Ty y Tjo; es muy difundida en estudios de
ejercicio cardiopulmonar, en procesos de destete de la ventilacibn mecanica y
particularmente en el estudio de la variabilidad del patrén ventilatorio en hipercapnia

[36].
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S Ratio entre la duracion de la inspiracion y la totalidad del ciclo respiratorio (T, | Tyor )

Corresponde al ciclo de trabajo ("duty cycle") de la sefial de flujo ventilatorio. Describe
la fraccién del ciclo respiratorio utilizada por la inspiracion. Algunos estudios han
mostrado la utilidad de este parametro en la diferenciaciéon de los patrones ventilatorios
de pacientes con EPOC y con EPR [37] [38]. También destaca su utilidad en la
estimacion de la hiperinflacién dinamica de los pacientes con EPOC'y su relacion con la
disnea [37]. Por ello, se trata de un parametro de especial interés que a priori puede

reflejar claramente el nivel de hipercapnia y demanda ventilatoria a lo largo del ejercicio.
S Flujo inspiratorio promedio (V; |T;)

Este parametro contiene informacién sobre los posibles cambios en el patréon de flujo
ventilatorio. Se ha utilizado eficazmente en la cuantificacion de la restriccion de la
expansion pulmonar en pacientes con EPR [37]. Se ha reportado su relacion con la edad

y el sexo, siendo reducido en sujetos mayores y en mujeres [32].

S Frecuencia respiratoria ( f):

La frecuencia respiratoria es uno de los parametros mas utilizados en la caracterizacion
del patrén ventilatorio, tanto en sujetos sanos [39], como en pacientes ventilados
mecanicamente [40][41]. Se expresa en respiraciones por minuto (resp/min). En este

experimento se ha calculado a partir del periodo del ciclo respiratotio ( fz = 60/T;o7 ).
S Ratio entre la frecuencia respiratoria y el volumen circulante ( fy [Vy )

Cuando se produce un estimulo respiratorio como es el caso de la hipercapnia, aumenta
la ventilacién total por minuto y es evidente que esto ocurre por la combinacion
(concretamente el producto) del volumen circulante de aire intercambiado, V;, y la
frecuencia, f;, de la sefial de ventilacion. Por tanto este parametro cuantifica de forma
general la estrategia utilizada para incrementar la ventilacién total por minuto. El
parimetro f;/Vy es conocido como indice de ventilacion supetficial rapida, es muy
utilizado como predictor de la desconexion exitosa de la ventilacion mecanica [42].
Numerosos estudios coinciden en que un fR/V; inferior a 100 o 105 resp/minx/

proporciona una mayor posibilidad de éxito en la desconexion del ventilador mecanico

[43].
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3.3.2. Parametros Quimicos

Los parametros quimicos registrados en este experimento son exclusivamente no
invasivos. El proposito fundamental de su registro es garantizar la seguridad de los

sujetos implicados en la prueba de hipercapnia inducida.
S EndTidal de CO, (Pireo,):

La presion parcial de CO, medida al final de la espiracion en mHg o Torr, es conocida
en el ambito clinico como end-tidal de CO,. Este parametro se utiliza como una
estimacion aproximada de la presion arterial de CO, (P, ), debido a que para obtener
un valor real de la P, , por lo menos en la actualidad, es necesario extraer sangtre
arterial o introducir un catéter con un sensor capaz de medirla. La mayoria de estudios
realizados para estimar la P, a partit de la Py, coinciden en la siguiente
aproximacion [44] [45] [46]:

Fco, = Berco, —3.6 34
Con una correlacion superior al 77 % (p < 0.001).

En el experimento de hipercapnia se proyectan las marcas inspiratorias extraidas de
la sefial de flujo ventilatorio en la sefial proveniente del capnémetro. La Py, en cada
ciclo respiratorio corresponde al valor medio de los ultimos milisegundos de la fase
espiratoria en la sefial capnométrica (aprox. 500 ms.), correspondientes a la franja T,

marcada en la Figura 3.4.

Estudio pCO,, espirada

B5 |

— pCO, [ton]
o Marca Inspiratonia

60

ot

I [
'
'
'

a0r

45

anp . ; ; . . . .
3BE.5 367 3675 360 368.5 3O 305 370 OS5 AT
tfs]

Figura 3.4: Senal de presion parcial instantinea de CO, medida
en el gas exhalado. Se ilustra el cilenlo del Pypco, como el promedio

en el lapso T, previo a la marca inspiratoria.
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El lapso de tiempo T, se utiliza como margen de seguridad para evitar los
transitorios debidos a cambios de presiéon propios del paso de la fase espiratoria a la

inspiratoria.
S Saturacion de oxigeno (S,0,)

La oximetria de pulso es probablemente uno de los avances mas importantes en la
monitorizacién de la funcién respiratoria porque consigue estimar con una exactitud del
95% la saturacion real de oxigeno en sangre arterial, y de esta manera hace posible
identificar fallos en el intercambio de gases o en la ventilaciéon. En los sujetos sanos bajo
estimulo de hipercapnia, la saturaciéon de oxigeno es registrada con el fin de monitorizar
y prevenir la hipoxemia (nivel reducido de P,, ), que podria presentarse por deficiente

ventilacion/ perfusion a causa de la hipercapnia inducida [47].

3.3.3. Parametros Musculares

En esta tesis se estudian parametros provenientes del analisis temporal de las sefiales
EMG de superficie (sEMG) registradas en los musculos Diafragma (DLA),
Esternomastoideo (SMM) y Geniogloso (GEN) cuya utilizacién no es habitual en el
ambito clinico. Se obtienen parametros asociados a la amplitud y la potencia de las
seflales sSEMG que estan relacionadas con el nivel de actividad de cada musculo [48].
Adicionalmente se extraen parametros de la funcién de correlacion cruzada entre las
energias medidas en pares de musculos respiratorios con el fin de evaluar la

sincronizacion entre la energia de las sefiales y su acople temporal [49].
S Nivel de actividad nuscular

Debido a las caracteristicas de la sefial sEMG y a la presencia frecuente de “spikes”, el
valor maximo de la sefial es demasiado sensible a dichos “spikes” y no refleja
adecuadamente la amplitud de la sefial y por ende la actividad real del muisculo. Durante
las dltimas décadas, se han propuesto numerosos métodos de estimacion de amplitud en
estas sefales [48]. En esta tesis, la amplitud de las sefiales sEMG (x(i)) se estima
mediante el valor promedio rectificado (averaged rectified value, AVR):

1 N
ARV :ﬁ2|x(i)| (3.5)

i1

Posteriormente se realiza un alisado de la sefial mediante un filtro FIR (Finite

Impulse Response) con una ventana deslizante tipo hanning con norma unitaria y con



104 3.3 Pardmetros mds relevantes en el estudio de la respuesta al estimulo de bipercapnia

extension de 0.1s. En la Figura 3.5 se presenta un ejemplo de la sefial SEMG del

musculo diafragma y el trazado del valor promedio rectificado.

sEMGDl A (mV)
(=)

_2|

-3

0 5 10 15 20 25 30
Tiempo (s)

Figura 3.5: Senal sEMG del miisculo diafragma y
trazado del valor promedio rectificado A1 R.

La estimacion de amplitud en cada musculo respiratorio permite extraer diferentes
parametros (ver Tabla 3.2) dependiendo del segmento de sefial seleccionado. De esta
manera, se obtienen parametros a partir de la estimaciéon de amplitud durante el ciclo
completo  (Apy, Aypss Asen ), 1a inspiracion (A4 _pu, A_gmes 4gev) v 1a  espiracion
(Ar_pis> Ae_sin» Ae_ey ). Adicionalmente, para obtener informacién del nivel de
activaciéon del musculo durante la inspiracion respecto a la espiracion (posiblemente
tomo muscular), se calcula el ratio entre las amplitudes en inspiraciéon y espiracion

durante el ciclo respiratorio.

Con el propésito de medir la potencia de la sefial sSEMG en determinado segmento
de sefial se calcula el valor rectificado medio (RMS- root mean square). Para una sefial

x(n), el valor RMS en un segmento se calcula mediante la siguiente expresion:

My,
RMS = N;x (i) (3.6)

Donde N es el nimero de muestras del segmento. De forma analoga a la amplitud,
se calculan valores RMS para segmentos de sefal correspondientes al ciclo respiratorio
completo (RMS,,,, RMS g, RMS oy ), a las fases inspiratoria
(RMS,;_p4, RMS;_gy10r , RMS,_y ) v espiratoria (RMS,_p, RMS, g, RMS, gy ). Se calculan

también ratios entre los valores RAMS de inspiracién y espiracion con el fin de estudiar la
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proporcion relativa de la energfa destinada a cada fase del ciclo respiratorio. En la Tabla
3.3 se presentan los parametros musculares derivados del calculo de la energfa de las
sefiales sEMG y sus correspondientes abreviaturas.

Tabla 3.2: Pardmetros musculares en sujetos sanos bajo estimulo de

hipercapnia extraidos a partir de la estimacion de la amplitud de las
senales SENMG en diferentes segmentos del ciclo respiratorio

Parametro Abreviatura

Apy (mV)
Amplitud de la sefial sSEMG en el ciclo respiatorio Agps (mV)

Agey (mV)

A pa (mV)
Amplitud de la sefial sSEMG durante la inspiracion A_sups (MV)
A ey (mV)

A py (mV)
Amplitud de la sefial SEMG durante la espiracién A_spns (mV7)
Aoen (mV)

At—DlA / Ae—DlA (_)
‘Az'—SMM/ Aesis (5)
Ai—GEN / Ae— GEN (_)

Ratio entre las amplitudes de las sefiales SEMG
durante la inspiracién y durante la espiracién

S Acoplamiento entre miisculos

La funcién de correlacion cruzada (FCC) entre las energfas de las sefiales sEMG de un

par de musculos respiratorios se calcula mediante la siguiente expresion:

N—m‘—l
rxy(m)=% Z xz(n)-yz(n+m); m=0, +1, £2, ...i(N—l) (3.7)
n=0

En donde x(n) e y(n) son dos sefiales discretas indexadas de 0 a N-1 y siendo N
el nimero de muestras en el ciclo respiratorio. La funcién de correlaciéon permite
obtener informacién del grado de relacion estadistica entre muestras de las sefales
retardadas un determinado intervalo de tiempo (variable independiente m). Para
caracterizar la tendencia central de la FCC entre sefiales electromiograficas se calculan
los tiempos de retardo medio (mtd) positivos y negativos (+Delay y —Delay,

respectivamente) mediante las expresiones:

N-1 N-1

mtd+ = Zm'l;y[m]/zrxy[m]; con m>0 3-8
m=0 m=0
—(N-1) —(N-1)

mid-= Y. mer,nl [ Yl con m<0 39

m=0 m=0
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Tabla 3.3: Pardmetros musculares en sujetos sanos bajo estimulo  de
hipercapnia registrados a partir de la energia de las seniales SEMG.

Parametro Abreviatura

RMSp (mViays)
Energia de la sefial SEMG en el ciclo respiatorio RMSgn (mViys)

RMSgpy (mViys)

RMS,_py  (mVipys)
Energia de la sefial SEMG durante la inspiracién RMS,; ¢y (M Viys)
RMS, gy (mVipus)

RMS, pr (mVipys)
Energia de la sefial SEMG durante la espiracién RMS,_gni (mViyss)
RMS, ey (mViys)

RMS,_py /| RMS, p ()
RMSi—SMM /RMSe—SMM )
RMSi—GEN /RMSp—GEN (_)

Ratio entre la energia de la sefial sSEMG durante la
inspiracion y durante la espiracién

Para mtd + se analizan retardos de la senal y(n) respecto a x(n). En cambio mtd —

refleja avances de la sefial y(n) respecto a x(n).

En la Figura 3.6 se presentan sefiales registradas en el mismo sujeto a dos diferentes
niveles de estimulo. De izquierda a derecha se muestran: la sefial de flujo a partir de la
cual se calcula la duracion de las fases inspiratoria y espiratoria, las sefiales sSEMG de los
musculos Esternomastoideo y Diafragma, la funcién de correlacién cruzada de estos

dos musculos y las marcas de los tiempos de retardo medio positivo y negativo.

Las senales de la Figura 3.6a corresponden a un sujeto respirando una mezcla de
gases sin CO,, mientras las de la Figura 3.6/ se han registrado en el mismo sujeto
cuando el nivel de B, supera los 20 Torr. Claramente la amplitud de las sefiales sEMG
y del flujo aumentan considerablemente cuando aumenta el estimulo. Adicionalmente
puede apreciarse como la tendencia de la FCC se estrecha y los tiempos de retardo

medio se reducen.

Debido a que parametros calculados con las ecuaciones (3.8) y (3.9) dependen de la
duracién de cada ciclo respiratorio, se escoge normalizar dichos parametros para que no
dependan de variaciones de la frecuencia respiratoria. Esto se consigue dividiendo cada
valor de tiempo de retardo medio por la duracién del ciclo respiratorio correspondiente
(Tror)-

mtd +
m

+Delay = (3.10)

ciclo
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mtd —
—Delay = (3.11)
Mejclo
a) Flujo Ventilatorio SsEMG-Esternomastoideo SEMG-Diafragma Funcion de correlacion-cruzada
3 -3 -10
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Figura 3.6: Iustracion de pardmetros derivados de la funcion de correlacion cruzada. Senales de flujo
ventilatorio, SEMG de Esternomastoideo, sEMG de Diafragma y FCC con marcas de retardos
positivos y negativos. Registro en reposo en a), y con un elevado nivel de Py, en b).

Siendo m,,, el nimero de muestras correspondiente al ciclo respiratorio. Estos

parametros, presentados en la Tabla 3.4, cuantifican el sincronismo temporal de las

seflales sEMG de diferentes pares de musculos respiratorios.

Tabla 3.4: Retardos positivos y negativos en la FCC entre la energia de las seiales

SEMG de pares de miisculos respiratorios

Parametro

Abreviatura

Retardos positivos en la FCC entre la energia de
las sefiales SEMG de pares de musculos

Retardos negativos en la FCC entre la energia de
las sefiales SEMG de pares de musculos

+Delay(DIA,GEN) (s)
+Delay(SMM ,DIA) (s)
+Delay ( GEN, SMM) (s)
—Delay(DIA,GEN) (s)
—Delay(SMM ,DIA) (s)
—Delay(GEN,SMM ) (s)

3.3.4. Analisis de Resultados

En todos y cada uno de los sujetos de la base de datos, para cada parametro se obtiene

un valor representativo calculando su valor promedio en los ciclos seleccionados.

Dichos parametros se analizaran con el objetivo de detectar su sensibilidad a los
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cambios de estimulo hipercapnico y a los diferentes niveles de demanda ventilatoria
generados. Para ello, se estudiara la tendencia lineal que se observa en cada uno, en
funcion del parametro V.. Por otro lado, al tratarse de un estimulo hipercapnico,
también se evaluara dicha tendencia en funcién de P, . Para este proposito se calculan
regresiones lineales donde las pendientes y coeficientes de regresion indican el grado de
aumento durante la prueba y el nivel de linealidad, respectivamente (ver sub-seccion

3.3.4.1).

A continuacion, en la sub-seccion 3.3.4.2 se analizard la relacién existente entre
parametros respiratorios (mas clasicos) y los parametros musculares obtenidos.
3.3.4.1.  Sensibilidad de los parametros con el nivel de estimulo

Se realiza una regresion lineal en cada parametro con respecto al nivel de demanda
ventilatoria cuantificada mediante la ventilacién total por minuto (V). La Figura 3.7

ilustra el calculo de la regresion lineal en el caso del volumen circulante (V7).

V.=mxV,+a
2.00 F T E :
175 F
v, 150F X :
125 C
1.00 F
v a 2 2 2 2 2
10 15 20 25 30
Vy (1/min)

Figura 3.7: Ilustracion del cilculo de la pendiente (m ) de regresion
lineal de Vy (Vy normalizado por su valor inicial) con respecto a Vy; .

Todos los parametros se normalizan con respecto a su valor inicial en la prueba para
que las variaciones debidas al incremento del estimulo sean comparables entre
parametros independientemente de sus unidades (¥; en la Figura 3.7). La pendiente de
la regresion lineal (m) indica el nivel de variaciéon de los parametros a medida que se
incrementa el estimulo y el coeficiente de regresion (r) indica la variabilidad de la

tendencia lineal en el grupo de sujetos [4].

Un estudio similar se realiza en funcién de la presion parcial de CO, al final de la

espiracion (P, ) en lugar de la demanda ventilatoria (VE ).
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En las tablas siguientes se presentan los resultados del analisis de regresion lineal con
respecto a Vy y Pyeo para los parimetros ventilatorios (Tabla 3.5), musculares
derivados de la estimacién de amplitud (Tabla 3.6), musculares derivados del calculo del
valor RMS (Tabla 3.7) y el acoplamiento entre musculos (Tabla 3.8). Se presentan las
pendientes y coeficientes de regresion en valor medio de la poblacion (my7,
respectivamente) y desviaciones tipicas (o). En dichas tablas los parimetros estan
ordenados en forma decreciente en funcién del valor absoluto de la pendiente promedio
().

El valor de la pendiente debe analizarse de forma relativa con respecto a las demas
pendientes obtenidas. El pardmetro mas sensible es aquél cuya pendiente positiva o
negativa sea mayor. Un coeficiente de regresion cercano al 100% indicara que dicha
pendiente refleja bien la tendencia lineal en la evoluciéon del parametro durante la

prueba.
S Pardmetros ventilatorios

En la Tabla 3.5 se distinguen diversos grupos de parametros: el primero esta
formado por aquellos con muy alta sensibilidad al estimulo ventilatorio, es decir, en los
que se obtienen las pendientes promedio mas elevadas y que ademas tienen coeficientes
de regresion cercanos al 100%. Estos pardametros son velpig, v Vel gy A

continuacion 4, mantiene un coeficiente de regresion elevado, pero una pendiente

menor que la de los dos parametros anteriores.

Descendiendo en el valor de la pendiente, V;/T;, 4,y Vr, que también tienen
coeficientes de regresion altos, son medianamente sensibles porque sus pendientes son
mas bajas que las del primer grupo (entre una tercera o cuarta parte). Un dltimo grupo
formado por fi, Pico,s f3/Ves Tes Bys Ty T;/Tror tiene coeficiente de regresion
mas bajo, lo que indica una mayor variabilidad y poca sensibilidad al estimulo de

hipercapnia por sus bajas pendientes.
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Tabla 3.5: Resultado del andlisis de regresion lineal con respecto a V, Y Berco, en parametros

ventilatorios extraidos de sujetos sanos bajo estimulo de hipercapnia. Ordenados en forma decreciente en
Jfuncion del valor absoluto de la pendiente promedio del grupo.

Regresion con respectoa V;

Regresion con respecto a Fyco,

Parametro m=to rto Parametro m=o r*o
vely, (100, 4440+21.41 96.75+4.11 vel, ) 57.85+34.34 8294+ 14.83
vely, 1) 36.90+19.27  95.43 +4.47 vel;, 100 55.41+41.41 85.78 +12.99

A, 17.13+5.77  99.07 +0.68 Ay, 22.17+13.28 81.14+18.16
V. /T, 9.86£331  99.56+0.40 v, 1501 +11.57 82.89+17.85
4, 7.60+£2.45  99.57+0.37 Vi /T, 13.54+9.51 8426+ 15.29
v, 6.33+5.15  90.09 + 15.76 4, 1022+ 6.01  83.68+ 16.40
Sr 2384192  67.28+35.26 v, 9.84+11.17 72.16+26.87
Firco, 1.89+1.68  82.89+17.85 Sx 271+£2.99  70.25+23.19
T; -1.81+£1.80 69.70+32.17 JelVe 2.53+425 57.83+33.94
T, -1.57+1.33  72.93+25.67 T, -1.90+2.02  65.57 +24.73
JelVr 1154230 66.44 +28.86 By 1.76 £2.20  66.58 +30.10
By 1.00+127  76.25+31.19 T; -1.74+1.99  76.86 +24.95
T, /Tror 0.10+£1.05  73.51+24.75 T, [ Tror 0.17+0.72  62.71£23.19

S Pardmetros musculares asociados a amplitnd

En lo que se refiere a los parametros musculares extraidos de la amplitud de las
seflales sEMG, como puede verse en la Tabla 3.6, en general se obtienen coeficientes de
regresion menores que los obtenidos en los parametros ventilatorios. Respecto a este
grado de linealidad en la evoluciéon del parametro durante la prueba, se observa que
depende del musculo. Se obtienen coeficientes de regresion en orden decreciente en los
musculos Diafragma, Esternomastoideo y finalmente Geniogloso. Este orden se
mantiene igualmente al analizar las pendientes normalizadas. Por tanto, el muasculo cuya
actividad es mas sensible al estimulo hipercapnico es el Diafragma. El parametro 4,

es el que mejor refleja dicha actividad.

Hay que afiadir que la desviacién tipica de los parametros es elevada, lo que indica
que la sensibilidad al estimulo no es igual en todos los sujetos. En la secciéon 3.4, se

analizara con mas detalle esta dispersion entre sujetos asi como sus posibles causas.
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Tabla 3.6: Resultado del andlisis de regresion lineal con respecto a v, 3V Perco, en pardmetros

musculares extraidos de la amplitud de seiiales SEMG en sujetos sanos bajo estimulo de hipercapnia.
Ordenados en forma decreciente en funcion del valor absoluto de la pendiente promedio del grupo.

Regresion con respecto a J/,

Regresion con respecto a By,

Parametro m=*o rto Parametro m=*o rtxo
A 620+7.16  78.26+25.97 A ps 837+11.56  62.52+38.40
Apua 6.10+£7.09  78.79 +£24.92 Apyy 8.16+11.26  63.43+37.28
Ar-svme 3.26+3.26 73.54 £25.87 Ae-svm 3.81 £6.99 60.99 +27.32
A pa [ Aepia 2.88+8.62  78.45+16.11 A sun 3.63+5.67  60.15+33.26
A 2.88+327  70.66+27.98 Ar-pua | Ae-pia 341+£552 64.90+25.92
Aeesin 2424231 74.87+26.70 Ay 3.07+4.92  66.38+23.06

S Pardmetros musculares asociados a potencia

Como se ha mencionado en la sub-secciéon 3.3.3, se calculan parametros relacionados
con la actividad muscular mediante el calculo de la potencia de las sefiales (valor RMS).
Los resultados con parametros de potencia son similares a los obtenidos con parametros
de amplitud anteriores, ain cuando los valores de pendiente son mayores en los
parametros asociados a potencia. En la Tabla 3.7 se muestran las pendientes promedio
y los coeficientes de regresion lineal para los parametros derivados del valor RALS de las

sefiales sEMG.

Tabla 3.7: Resultado del andlisis de regresion lineal con respecto a v, J PBerco, en pardmetros

musculares extraidos de la potencia de las seniales SEMG en sujetos sanos bajo estimulo de hipercapnia.
Ordenados en forma decreciente en funcion del valor absoluto de la pendiente promedio del grupo.

Regresion con respecto a Regresion con respecto a Frrco,

Parametro m*o rto Parametro m*to rtoc
RMS, ,,, 6814639  85.47+21.90 RMS, ,,, 9.02+10.89  71.00 + 33.74
RMS,,, 639+6.09  83.83 +20.69 RMS,,, 834+10.18  68.61 +36.14
RMS. s 5.68+6.08  75.22+30.53 RMS, 7314949  61.75+34.01
RMS, g, 3214308  81.67+24.62 RMS, g0 428+6.60  69.84+26.18
RMSgs 2974276  82.78+ 18.64 RMSgy 4154677 6449 +32.11
RMS, g 2.80£2.56  80.58+19.19 RMS, 5 4054688  65.63+31.33

RMS, ,, /RMS, ,, 070+ 1.81  58.89+30.54  RMS,,, /RMS,,, 1224170  50.85+24.55
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Se observa que los parametros con mayor pendiente normalizada, asi como
coeficiente de regresiéon son los procedentes del musculo Diafragma. De entre los
parametros asociados a ratios entre la inspiracion y la espiracion, también para el caso
del Diafragma se obtiene, aun siendo baja, la mayor pendiente. Su coeficiente de
regresion es relativamente bajo en media pero también las desviaciones tipicas son altas.
Ello es debido a que hay sujetos con pendientes y coeficientes mas altos y otros que no.

Ello se analiza en secciones posteriores.

S Pardmetros asociados a acoplamiento entre nisisculos

Se calculan parametros derivados de la funciéon de correlacion cruzada (FCC) entre
pares de musculos para cuantificar el sincronismo entre musculos principales y
accesorios. Como puede verse en la Tabla 3.8, los valores de las pendientes son muy
bajos (poco sensibles al nivel de estimulo) y con alta dispersion. En la seccion 3.4 se

analizara con mas detalle esta dispersion entre sujetos asi como sus posibles causas.

Tabla 3.8: Resultado del andlisis de regresion lineal con respecto a Vy y Pirco, en pardmetros

asociados al acoplamiento entre miisculos. Ordenados en forma decreciente en funcion del valor absoluto
de la pendiente promedio del grupo.

Regresion con respectoa V, Regresion con respecto a  Firco,
Parametro mo rte Parametro m*o rteo
-Delay(DIA,GEN) 0.32+0.99 74.62 % 28.95 -Delay (DIA,GEN) 0.61 +0.82 71.28 +£23.95
+Delay(GEN,SMM) ~ -031+0.48 65.58 +33.56 +Delay(SMM ,DIA) -0.56 £ 0.86 48.76 +32.03
+Delay(SMM , DIA) -0.26 +0.94 53.58 4 36.06 +Delay(DIA,GEN) 0.13+0.52 38.92 +35.23
—Delay(SMM ,DIA) 0.22£0.50 66.56 % 25.06 +Delay(GEN,SMM ) -0.11 +0.48 66.61 +28.25
+Delay(DIA,GEN) -0.04 £0.38 51.11+29.72 —Delay(SMM , DIA) 0.08+0.78 64.16+27.48
—Delay(GEN,SMM ) -0.03+0.33 45.09 £29.64 —Delay(GEN,SMM ) -0.04 +£0.27 42.59+31.02

3.3.4.2.  Correlacion entre parametros musculares y ventilatorios

Se calcula la correlaciéon entre los parametros musculares asociados a amplitud y
potencia con coeficientes de regresion mayores del 70% y los parametros ventilatorios

que han resultado més sensibles al estimulo hipercipnico (vely, o), Vel; 100, ¥ 4p,)-

Como puede verse en la Tabla 3.9, el coeficiente de correlacion mas elevado
(86.89+17.16 %) se obtiene entre los parametros A, y RMS, ,,, seguido por la
correlacion entre RMS,,, y Ap yla obtenida entre RMS, ,,, v velp . En general los

parametros musculares obtenidos a partir de la potencia de las sefiales SEMG tienen una
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correlaciéon mayor con los parametros ventilatorios. En cuanto a los musculos
accesorios en la respiracion, el mayor coeficiente de correlacion se obtiene entre A4, y
RMS,,,, con un valor de 81.66+19.95 %.

Tabla 3.9: correlacion entre los pardmetros musculares asociados a amplitud y potencia con coeficiente de
regresion altos y los pardmetros ventilatorios mds sensibles al estimnlo hipercapnico (vely o, , vel;

¥, (100)
J Ay ).

Parametros Parametros Ventilatorios
Musculares vely, o, vely, 1) A,
RMS, ,,,, 84.43 + 18.44 82.61 * 20.94 86.89 + 17.16
RMS,,,, 83.53 * 17.69 81.83 + 21.7 85.1 + 17.12
RMS, 75.56 + 28.33 75.18 + 29.26 762 * 295
RMS, g 80.37 + 21.44 79.59 + 21.07 81.16 + 25.01
RMSy,,, 80.05 * 19.49 7827 * 226 81.66 * 19.95
RMS, gy 7795 + 18.17 76.83 + 20.57 79.05 + 20.21
RMS, p1 | RMS, 1, 59.75 * 27.62 56.77 = 28.14 59.87 * 31.65
A pua 7464 * 2721 7325 * 287 7933 + 2431
Apy 7537 + 2648 73.78 + 28.18 79.82 + 23.67
Apsune 73.01 + 22.87 71.89 £ 23.07 7454 + 2771
A pa] Aepis 79.53 + 13.46 7778 + 12.83 79.9 * 14.57
Asum 67.78 * 29.36 67.25 * 29.61 71.79 % 28.87
Ao 7492 + 27.88 75.19 t 26.15 7527 + 2881

Con el parametro B, estudiado por [30], [31], [5] se obtuvo una pendiente de
regresion lineal respecto a la ventilacion y By, muy baja (ver Tabla 3.5). Ademas,
segun estos articulos se encontré una elevada correlacién con la actividad de los
musculos respiratorios, en concreto con el diafragma. Sin embargo, en la presente tesis,
la mayor correlacion se obtiene con el parametro RMS,,,, (73.25+27.05), que no resulta

el mas elevado entre los que aparecen en la Tabla 3.9.
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3.3.5. Conclusiones

Los parametros mas sensibles al estimulo de hipercapnia son los derivados de la presion
en boca y el flujo respiratorio, con el siguiente orden de importancia: velp oo, vel; 140 ¥
Ap . El parametro compuesto por V; /T, es mas sensible al estimulo que V., f,

Pyrco, » € inclusive 4, .

Con respecto a los parametros musculares, a pesar de la elevada variabilidad entre
sujetos demostrando que no hay una clara tendencia lineal, los musculos respiratorios
mas interesantes debido a su activaciéon con mayores estimulos siguen el siguiente orden
de importancia: Diafragma, Esternomastoideo y Geniogloso. Dicho orden de
importancia es ratificado por los coeficientes de correlacion encontrados entre los

parametros musculares y los parametros ventilatorios mas sensibles al estimulo.

Desde el punto de vista de la sinergia entre musculos principales y accesorios, resulta
destacable la poca activaciéon del musculo Geniogloso en funcién del estimulo y la

elevada dispersion entre sujetos.

Los parametros musculares obtenidos a partir de la potencia de las sefiales sEMG
(RMS) caracterizan mejor que las amplitudes (A4,) la respuesta muscular del sistema

respiratorio por tener mas pendientes normalizadas mayores.

Parametros como velp gy Vv Ap resultan mas correlados con la actividad muscular
del Diafragma que el parametro B, propuesto por [30], [31], [5] para evaluar de forma

no invasiva la carga muscular respiratoria.

3.4. Estrategias para alcanzar una cierta
demanda ventilatoria

La respuesta del sistema de control respiratorio cuando es perturbado por cualquier
estimulo incremental es aumentar la ventilacion (¥} ), pero no hay una estrategia tnica
para conseguirlo. Algunos sujetos modifican su patrén ventilatorio aumentando
principalmente la frecuencia respiratoria (fz), y otros aumentan mas el volumen
circulante (V7 ) para incrementar su ventilacion. El patrén ventilatorio esta relacionado
con las caracteristicas y el estado de cada sistema respiratorio, por esta razén resulta
interesante evaluar la existencia de una relacion entre diferentes parametros evaluados
durante hipercapnia inducida y las diferentes estrategias utilizadas para incrementar la
ventilacion. Para tal fin se realiza un analisis exploratorio de los datos experimentales

mediante métodos estadisticos de analisis multivariante.
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El anilisis de conglomerados (cluster analysis), es un grupo de técnicas
multivariantes cuyo principal proposito es agrupar casos basandose en las caracteristicas
que estos poseen [50]. Las variables seleccionadas para realizar el analisis fueron V; y f;
ya que son las mas utilizadas clinicamente en el estudio del patréon ventilatorio y su
producto corresponde a la ventilacién total (¥, ). Debido a que el volumen circulante es
altamente dependiente de las caracteristicas antropométricas de cada sujeto, se
normaliza por la capacidad vital tedrica (ecuacion (1.13)) de cada sujeto (V;/VC). Cada

una de estas dos variables se analiza en funcién de V; mediante una regresion lineal.

Como puede apreciarse en la Figura 3.8, tanto V;/VC como f; en funcion de V,
tienen una tendencia aproximadamente lineal que se puede describir mediante la
pendiente (m) y el término independiente (a) de la recta de regresion. Estos dos
parametros obtenidos en cada sujeto mediante regresion lineal de V;/VC vs V, y

Sz vs Vy se utilizan para hacer el andlisis de conglomerados.

En primera instancia se utiliza un analisis de conglomerados jerarquico
(dendrograma), que sirve para detectar el nimero de conglomerados (grupos) existentes
y los casos atipicos (outliers) susceptibles de ser eliminados. Posteriormente se emplea el
analisis no jerarquico k-medias, forzando la creaciéon de un nimero determinado de
grupos para validar el resultado obtenido en el analisis jerarquico. Se utiliza como

medida de similitud la distancia euclidea normalizada y el método de encadenamiento

promedio.
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Figura 3.8: Promedio y desviacion estandar del volumen circulante normalizado (a) y la frecuencia
respiratoria (b) en funcion de la ventilacion total por minuto en la poblacion bajo estimulo de

hipercapnia.
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En la Figura 3.9 se presenta el resultado del analisis de conglomerados jerarquico, en

donde claramente se pueden distinguir dos grupos de sujetos asf:

A=[125811; B=[3467910]

[

Sujetos Sanos

[a—
DD — 0 W — W I b~ &N O O

i 2 3 4

Distancia Euclidea Normalizada

(e}

Figura 3.9: Resultado del andlisis de conglomerados jerdarquico

El analisis k-medias (con k=2) confirma la existencia de dos conglomerados muy
bien definidos, con una distancia entre centroides de 3.5 unidades, y las distancias
promedio de cada caso a su respectivo centroide son 0.45 + 0.26 en el Grupo Ay 0.89
T 0.29 en el Grupo B. Adicionalmente, el p-valor (p<<0.01) obtenido tras la aplicacion
de la prueba U de Mann Whitney para muestras independientes confirma la existencia

de dos grupos bien definidos.

En la Figura 3.10 se presentan datos experimentales y las rectas de regresion para los
dos grupos A y B obtenidos en ¥, /VC y f; v5. V, . Como puede apreciarse en la Figura
3.10, los sujetos sanos bajo estimulo de hipercapnia se valen de dos estrategias diferentes
para aumentar la ventilacion total por minuto en respuesta al incremento en la fraccion
inspirada de CO,. Cuando el estimulo es nulo (B, es cero), el conglomerado A se
caracteriza por una f, elevada y un V; proporcionalmente mas bajo, por tal razén, el
conglomerado A aumenta principalmente ¥, ante un aumento del estimulo. En el
conglomerado B ocurre lo contrario, en respuesta al estimulo se incrementa

principalmente f.
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Figura 3.10: Datos experimentales y regresion lineal de los dos grupos A y B. El volumen circulante
normalizado por la capacidad vital, Vy [VC , en (a) y la frecuencia respiratoria, f, en (b). En los

dos casos se grafica en_funcion de la ventilacion total por minuto, Vy .

La razén por la cual se presenta este comportamiento disimil no es conocida con
exactitud. Sin embargo, desde un punto de vista funcional resulta muy comprensible que
los sujetos con poca reserva de volumen circulante (¥, <VC/12) a nivel basal, aumenten
esta variable para incrementar la ventilacién, y mantengan aproximadamente inalterada
su frecuencia respiratoria. De forma similar, los sujetos que en ausencia de estimulo
tienen un patrén respiratorio caracterizado por frecuencias respiratorias bajas
(fx <14 resp/min) y volimenes circulantes mais elevados (V; >VC/12) aumentan
considerablemente la frecuencia respiratoria cuando la demanda ventilatoria asi lo
requiere. El patrén ventilatorio depende claramente, por tanto de f; y V7, pero no de

V.. Enla Figura 3.11 se presentan las ventilaciones obtenidas por ambos grupos.
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Figura 3.11: Ventilacion en funcion de Fyrco, en los grupos Ay B.
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En la siguiente seccion se analiza la relacién entre los dos patrones respiratorios

encontrados y los diferentes parametros estudiados en las secciones precedentes.

3.5. Relacion entre patrones ventilatorios y
parametros respiratorios

En esta seccion se presenta un analisis estadistico multivariante que tiene el propésito de
identificar los parametros respiratorios mas sensibles al estimulo en cada grupo de
sujetos y la relacion que  dichos parametros tienen con el patrén respiratorio
correspondiente. El método de analisis de datos propuesto tiene los siguientes objetivos

y caracteristicas:

1. Identificaciéon de los parametros mas sensibles al estimulo en cada
conglomerado. Al igual que en la seccion 3.3, se calcula la regresion lineal

normalizando los parametros por el valor inicial.

2. Identificaciéon de parametros que siguen los patrones respiratorios definidos a
partir de V; y fz. El objetivo es determinar qué parametros, considerados de
manera similar a como se consideraron V; y fp para hacer el analisis de
conglomerados, diferencian ambos grupos. Por tanto, se estudian la pendiente y
el término independiente obtenidos en la regresion lineal de cada parametro sin

normalizar.

3. Clasificacion de casos a partir del valor basal. Se utilizan técnicas multivariantes
con el propésito de evaluar la capacidad de cada parametro en la identificacion

de los conglomerados A y B a partir de los valores basales.

3.5.1. Identificacibon de los parametros mas
sensibles al estimulo dependiendo del patrén

respiratorio

3.5.1.1. Sensibilidad de los parametros con el nivel de estimulo en

funcion del patrén para alcanzar la demanda ventilatoria

Al igual que en la sub-seccion 3.3.4, se realiza una regresion lineal en cada parametro
con respecto a V,, tal y como ha sido descrito en la Figura 3.7. En este caso, dicho
analisis se realiza separadamente para cada conglomerado (A y B) y se analizan posibles

diferencias mediante el analisis de la varianza (ANOVA). Los resultados presentados en
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la Tabla 3.10 y la Tabla 3.11 corresponden a los promedios de las pendientes y los
coeficientes de regresion obtenidos para cada parametro respiratorio normalizando por
el valor inicial.

Tabla 3.10: Resultado del andlisis de regresion lineal en pardmetros ventilatorios por grupos.
Ordenados en forma decreciente en funcion del valor absoluto de la pendiente promedio del grupo. Se

normaliza cada parametro por el valor inicial. Solo se presentan los resultados relevantes (|F| >80% en
uno o los dos grupos). E/l p-valor corresponde al resultado del ANOV A.

m=xo rto
Parametro

Grupo A Grupo B p-valor Grupo A Grupo B p-valor
vely 00 4255 + 259 4594 = 19.34 N.S. 9791 £ 283 95.78 + 4.99 NS.
vely, 00) 41.02 = 21.82 3346 + 18.18 N.S. 9596 + 4.13 9499 £ 5.08 N.S.
Ap, 18.82 + 4.66 1572 t 6.63 N.S. 9879 £ 0.62 99.30 * 0.68 NS.
V| T; 1093 + 437 897 + 213 N.S. 99.64 + 036 99.50 % 045 N.S.
V:/VC 10.12 % 5.55 317 + 138 p<0.05 9796 + 1.33 83.53 + 19.54 NS.
A, 796 + 2.02 730 £ 292 N.S. 99.63 + 041 99.52 £ 035 N.S.
SelVr 334 & 043 0.68 + 127 p<0.05 9292  3.77 4437 + 1922 p<0.05
FBerco, 131 = 0.94 247 = 215 N.S. 77.69 + 2405  88.10 * 841 N.S.
Jr 040 + 032 403 £ 036 p<0.05 3580 * 2751 9351 + 8.03 p<0.05

Al igual que en el caso del analisis realizado en toda la poblaciéon (Tabla 3.5), los
parametros mas sensibles al estimulo en orden de importancia son: velp o9, Vel o),
Ay, y Vi /T, con coeficientes de regresion elevados (7 >95%), lo cual indica que hay un
comportamiento bastante lineal en estos parametros al aumentar V,. Ademas, dicha
sensibilidad no difiere entre grupos. La sensibilidad de ¥, /VC y f; al estimulo depende
en gran medida del grupo que se esté estudiando, lo cual es logico, pues los grupos han
sido formados con el criterio de aumentos de V;/VC y fp durante la prueba. Se hace
notar que en el grupo donde la pendiente es mayor, también lo es el coeficiente de

regresion ( fr en el Grupo By 7, /VC en el Grupo A)

En cuanto a la activaciéon de los musculos, el orden de importancia obtenido en toda
la poblacién se mantiene en los dos grupos (Diafragma — Esternomastoideo -
Geniogloso). En la Tabla 3.11 se presentan los resultados mas relevantes obtenidos en
los parametros musculares. El tnico parametro, que sin tener una relaciéon directa con
V;/VC 'y fx, presenta ligeras diferencias estadisticas entre los grupos A y B es
RMS, ., /]RMS, 1, (p<0.05).
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Tabla 3.11: Resultado del andlisis de regresion lineal en pardmetros musculares por grupos. Se
normaliza cada parametro por el valor inicial. Los pardmetros no incluidos tienen un |7| <65% en

uno de los dos grupos.

m=xo rto
Parametro
Grupo A Grupo B p-valor Grupo A Grupo B p-valor
RMS, 1, | RMS, 1,4 1.84 + 1.53 -044 £ 135  p<0.05 6545 * 3654 5233 + 2561 NS.
RMS,.py 8.10 + 9.04 552 & 244 NS. 78.95 + 30.56 9199 + 621 NS.
Apua] Aepis 743 %+ 1025  -091 % 515 NS. 7732 & 2142 7939 + 1224 NS
RMS, g1 336 + 323 3.05 + 3.30 NS. 8773 + 8.53 75.62 * 34.63 NS.
RMS, g /RMS, g, 045 % 0.18 024 + 124 NS. 5855 * 2103 8096 * 988  p<0.05
+Delay(SMM ,DI4)  -0.85 £ 0.72 024 + 085  p<0.05 6882 % 3853 4087 3143 NS.
-Delay(SMM, DIA) 013 % 026 029 + 0.65 NS. 5201 * 2563  78.68 % 1852  NS.

Como ya se observd en la seccion 3.3, los parametros asociados al musculo
Geniogloso no tienen una tendencia clara en su evoluciéon durante la prueba. Por otra
parte, analizando en detalle la actividad del musculo Esternomastoideo, se observa que

las pendientes normalizadas en ambos grupos son similares para el caso RMS; .

El Grupo A se caracteriza por un comportamiento mas lineal en la actividad del
Esternomastoideo durante la inspiracion (7 =87.73+8.53), mientras en el Grupo B
(7 =75.62+34.63) la actividad del musculo es menos lineal. Contrastando con esta
situacién, para el Diafragma sucede lo contrario. El Grupo B si tiene un
comportamiento lineal (7 =91.99£6.21) y en cambio en el Grupo A el coeficiente de
regresion es mucho menor (7 =78.95+30.56). Esto sucede comparando valores
promedio aunque no hay diferencias estadisticas significativas. Esta relacion
compensatoria entre el musculo principal y un musculo accesorio depende de la

estrategia utilizada para aumentar la demanda ventilatoria.

Tanto los retardos positivos como negativos en funcién del estimulo aumentan
menos en el Grupo A, lo cual indica una mayor sincronizacién (acoplamiento temporal)

entre los musculos respiratorios con respecto al Grupo B (p<0.05).

3.5.2. Relacion de los parametros con el patréon para
aumentar la demanda ventilatoria
Los grupos A y B se han establecido mediante los incrementos de f; y V; al aumentar

la demanda ventilatoria. En esta sub-seccién se pretende analizar si otros parametros

son también caracteristicos o diferenciadores entre grupos. Se obtienen la pendiente y el



Capitulo 3. Andlisis del patron respiratorio durante hipercapnia 121

término independiente de la regresion lineal de cada parametro de forma analoga al

analisis de conglomerados con V; y f; (seccion 3.4).

Se realiza un ANOVA de pendiente y término independiente entre ambos grupos.
Se obtienen resultados significativos en los parametros presentados en la Tabla 3.12.
Como es légico, la mayoria de los parimetros que tienen una relacién directa con
V: y fr presentan un efecto significativo en la pertenencia a uno y otro conglomerado.
Tabla 3.12: Resultados mds relevantes de las pruebas de los efectos

inter-sujetos en el ANOV'A realizado en las pendientes y términos
independientes de todos los pardmetros respiratorios.

Relacion con Pariametro Significacion
Vi'y Ja pendiente  término ind.
Iz p<0.001 p<0.001
T p<0.001 p<0.001
v, p<0.001 p<0.001
Directa

v, |VC p<0.001 p<0.001
Jr/Vr p<0.005 p<0.005
7; p<0.01 p<0.01

4 N.S. N.S.
velp, 100) p<0.02 p<0.02

RMS, iy p<0.06 N.S.

Indirecta RMS, iy p<0.05 N.S.

RMS ey p<0.05 N.S.

RMS!*DIA /RMSe—DIA p<0.05 NS.
+Delay(SMM ,DIA) ~ p<0.05 p<0.05

Entre los parametros que no tienen una relacion directa con V; y fz hay que resaltar
a vely ), que presenta diferencias significativas tanto en la pendiente como en el
término independiente. La pendiente es mayor en el Grupo B, lo cual significa que los
sujetos cada vez alcanzan la presioén inspiratoria maxima en un menor tiempo y la
consecuencia légica de este comportamiento es que la frecuencia respiratoria sea mayor
en este grupo. Los demas parametros no relacionados con V; y f; en los que se obtiene
un resultado significativo son parametros musculares y no otros mas tradicionales como
la amplitud de la presién, el flujo o incluso la velocidad del flujo al inicio de la
inspiracién. Destaca la pendiente de RMS,_,,,,/RMS,_,, , indicando que el aumento de la
actividad del diafragma durante la inspiracion depende del patrén seguido por el sujeto

para aumentar la demanda ventilatoria. Es asi como la actividad muscular aumenta en
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mayor medida (pendiente mayor) en el Grupo A que justamente se caracteriza por variar

mas su V; para alcanzar mayores ventilaciones.

Por otro lado, las pendientes de RMS, ;,y v RMS;z, presentan diferencias entre
sujetos. Ello permite pensar en una activacion del Geniogloso diferenciada entre grupos

durante la espiracion, pues RMS, gz /RMS, gy no presenta diferencias entre grupos.

Finalmente, el tiempo de retardo medio entre SMM y DIA muestra claras diferencias
entre grupos, tanto en la pendiente (mayor en el Grupo B) como en el término
independiente. Esto indica que el Grupo A utiliza una mayor sincronizacién
(acoplamiento temporal) entre estos dos musculos para alcanzar una demanda

ventilatoria mayor.

3.5.3. Prediccion a nivel basal del patréon para

aumentar la demanda ventilatoria

En esta sub-seccion se analiza la capacidad de cada parametro respiratorio para
diferenciar los conglomerados A y B a partir de los valores basales tdnica y
exclusivamente.  Para esto se realizaron, primero un analisis multivariante y

posteriormente un analisis discriminante en varios grupos de parametros asi:

1. Todos los parametros respiratorios
2. Parametros relacionados directamente con V; y f;

3. Parametros sin relacion directa con V; y fz

El resultado del analisis de varianza (ANOVA) para el valor basal de cada parametro
entre grupos muestra valores estadisticamente significativos para los siguientes
parametros, en orden decreciente de significacion: f; (p<0.003), T (p<0.004), velp 00
(p<0.014), 7, (p<0.023), fx/Vr (p<0.03), V; (p<0.03), V;/VC (p<0.037). Destaca
nuevamente el resultado obtenido con vel,y, pues se trata de un parametro sin

relacion directa con V; y fz.

Al realizar un analisis discriminante incluyendo el valor basal de todos los
parametros ventilatorios y musculares, se obtiene una funcién discriminante que incluye
los pardametros vely o> fx YV Apia/Acpi v consigue clasificar el 100% de los casos en
la prueba de validacion utilizando el mismo grupo de casos mediante “Leaving One

Out-LOO™.
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Un andlisis discriminante similar al anterior, pero incluyendo unicamente los
parametros que tienen relaciéon directa con V; y fp encuentra una funcién de
clasificacion que sélo incluye el parametro f;, de tal manera que todos los sujetos se
pueden clasificar correctamente, considerando un umbral de ( f; =14 resp/min). Aquél
sujeto que se encuentra a nivel basal con un ritmo de respiraciéon inferior seguira la
estrategia del Grupo B. Si la frecuencia en respiraciéon espontanea, es superior a dicho
valor, seguira el patron de aumentar el volumen circulante tal como el Grupo A. La
validacion mediante LOO de esta funcién discriminante permite clasificar

correctamente el 90.9% de los casos.

Finalmente, del analisis discriminante en los parametros que no tienen relacion
directa con V; y f; resulta una funcién de clasificacion basada tnicamente en el
parametro vel, o, . Por tanto, al igual que en el caso de los parametros relacionados con
Vi v fx, se puede establecer un umbral en el parametro vel, 4, , de tal manera que los
sujetos con un valor de vel, g9 >0.54 ¢mH,0/s establecen en funcién del estimulo
ventilatorio un patrén caracterizado por el aumento de f; principalmente (Grupo B) y
los demas, exceptuando un sujeto, que tienen valores de velp 4, <0.54 cmH,0/s en
respiraciéon espontanea, aumentan ¥, en repuesta al estimulo ventilatorio. En este caso
la validaciéon mediante LOO indica que es posible clasificar correctamente el 72.7% de

los sujetos al utilizar la funcién discriminante obtenida a partir de vel,, ;o -

3.6. Discusion y conclusiones

Desde todos los puntos de vista estudiados, los parametros mas sensibles al estimulo en
los dos grupos de sujetos en orden de importancia son: velp o) > Vely 100> 4p,> 4y ¥
V; /T, con coeficientes de regresién elevados (7 >95% con respecto a V, y 7 >80%
con respecto a Py ) lo cual destaca el comportamiento lineal de estos parimetros.
Parametros muy utilizados en la practica clinica como f3/V;, T;/T;or v T no resultan
estadisticamente relevantes porque estan relacionados con diferentes patrones

respiratorios.

Los parametros definidos y calculados a partir de las sefiales de presion muestran la
mas elevada variacién con respecto al incremento del estimulo. Otros parametros como
la ventilacién total por minuto (¥ ), o los ratios entre pardametros ventilatorios son mas
influenciados por la hipercapnia que el volumen circulante (V;), la frecuencia
respiratoria ( fz) o inclusive la presiéon de CO, al final de la espiracion (P, ). A pesar

de la muy elevada variabilidad entre sujetos, desde el punto de vista de su activaciéon con
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estimulos elevados, se puede identificar un orden de importancia en los musculos
respiratorios: Diafragma, Esternomastoideo y Geniogloso. Este resultado es reforzado
por los coeficientes de correlacion obtenidos entre parametros musculares y los
parametros ventilatorios mas relevantes. Parametros como velp o, y Ap resultan mas
correlados con la actividad diafragmatica que el parametro B, propuesto por [30], [31],
[5] y por tanto, son mas adecuados para evaluar de forma no invasiva la carga muscular

respiratoria.

Estudios previos [51] [52] han descrito la influencia de la actividad neuromuscular
respiratoria en los procesos de desconexion de la ventilacion mecanica (destete). Dichos
reportes indican que el destete es mucho mas dificil si la conduccién neuromuscular
respiratoria, medida mediante el cambio en la presion de oclusion durante 100 7 (R ;)
supera los 4 cmH,0 [15]. En esta tesis se han evaluado parametros (velp (), Vel;, o) >
4p,, A;) que resultan mas sensibles al estimulo de hipercapnia que los cominmente
utilizados (VE , By, V;/T, v fr) para evaluar la respuesta respiratoria y por tanto son
parametros importantes, que tal y como lo sugiere [15] para el caso de los parametros
comunmente utilizados, también deberfan considerarse durante el proceso de destete de

pacientes afectados por hipercapnia.

En cuanto a los parametros musculares obtenidos a partir de la potencia de las
seflales SEMG (RMS), que como se ha mencionado en el apartado 3.3.5, caracterizan
mejor la respuesta muscular del sistema respiratorio que las amplitudes (4,); se ha
encontrado en concordancia con estudios similares [53], que el parametro muscular mas
sensible al estimulo de hipercapnia es RMS,_,,, caracterizado por incrementarse
linealmente en funcién de Py, . Por otra parte, en esta tesis no se ha encontrado la
clara tendencia lineal en los parametros derivados de la sefial sEMG del musculo
Geniogloso a la que aluden trabajos previos [17] [54]. En franca oposicién, se ha
encontrado una elevada variabilidad de la respuesta de este musculo ante el estimulo de

inhalacién de CO, con muy poca linealidad.

Se encuentra que los sujetos bajo estimulo ventilatorio siguen dos estrategias
diferentes para aumentar ¥, , un grupo de sujetos aumenta principalmente f; y el otro
V;. Dichas estrategias ventilatorias (patrones) estan relacionadas con diferentes
parametros respiratorios y se pueden predecir mediante la combinaciéon lineal de

diferentes parametros respiratorios relacionados directa e indirectamente con V; y fz.
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El Grupo A se caracteriza por una estrategia ventilatoria concentrada en el aumento
del volumen circulante y por el notable incremento de la actividad en los musculos
Diafragma  (RMS,_p,,/RMS, ,,,) especialmente donde resulta estadisticamente
significativa respecto al Grupo B, y Esternomastoideo (RMS,_g, /RMS, g, ), que en el
rango ventilatorio del estudio para pendientes obtenidas normalizando por el valor
basal, representa incrementos de la actividad del orden de 38 y 10 veces el valor basal,
respectivamente. Ademas se identifica una mayor sincronizacién entre dichos musculos
pues los retardos medios de la FCC se reducen (m menor) a medida que aumenta el

estimulo.

A diferencia del Grupo A, el Grupo B concentra su estrategia en el aumento de la
frecuencia respiratoria y aunque la actividad muscular también se incrementa, los
resultados del ANOVA no son estadisticamente significativos para los parametros

musculares en este grupo.

Un resultado interesante en el analisis de regresion lineal de los parametros
normalizados tiene que ver con la linealidad de la respuesta en la actividad muscular
(coeficiente de regresion). En el Grupo A, caracterizado por aumentar V;, la actividad
en el Esternomastoideo es mucho mas lineal que en el Diafragma. En contraste con este
hecho, en el Grupo B, caracterizado por aumentar mucho mas f;, la actividad mas
lineal se presenta en el musculo Diafragma. A pesar de la elevada dispersion, estos
resultados sugieren una sinergia compensatoria entre los musculos que evidentemente

guarda relaciéon con el patron respiratorio.

El Gnico parametro que sin tener una relacion directa con V; y f; sigue fielmente su
patron respiratorio es velp 4, (ANOVA, en pendiente y término independiente, ver
Tabla 3.12). Dicho parametro es significativamente mayor en el Grupo B que esta
caracterizado por aumentar en mayor medida la frecuencia (disminuir el periodo

respiratorio).

En el analisis de los parametros a partir de la pendiente y el término independiente
se ha encontrado que la actividad muscular aumenta en mayor medida en el Grupo A,
que justamente se caracteriza por variar mas su V; para alcanzar mayores ventilaciones.
Por otra parte, que el tiempo de retardo medio entre SMM y DIA muestra claras
diferencias entre grupos, tanto en la pendiente (mayor en el Grupo B) como en el
término independiente. Esto indica que el Grupo A aumenta el volumen circulante

utilizando una mayor sincronizaciéon (acoplamiento temporal) entre estos dos musculos.



126

3.7 Bibliografia

Se consigue predecir la pertenencia a uno u otro patrén respiratorio (A o B), a partir

del valor basal de los parametros respiratorios al considerar los parametros: velp 4, fz

Y A_pu/ 4.y - En dicho caso, la validacién mediante LOO consigue clasificar todos los

casos acertadamente. Se pueden establecer umbrales para f; y vel, g que permiten

identificar, con cada uno de estos parametros, la pertenencia de un sujeto a uno u otro

patrén respiratorio a partir del valor basal. La validaciéon mediante LOO permite una

clasificacién correcta del 90% y 73% de los casos, respectivamente.
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Capitulo 4

Prediccion del patron respiratorio en

sujetos sanos

4.1. Introduccion

En el presente capitulo se presenta un analisis cuantitativo de la capacidad de diferentes
modelos del sistema respiratorio para predecir el patréon respiratorio de sujetos sanos
ante diferentes niveles de demanda ventilatoria. Este es el segundo objetivo especifico

de la tesis que incluye (ver seccion 2.5):

> Implementaciéon de diferentes modelos del sistema respiratorio descritos en la
literatura para la simulaciéon de la respuesta de sujetos sanos ante estimulos de

hipercapnia y ejercicio.

> Ajuste de parametros especificos de los diferentes modelos con base en datos

experimentales.

» Formulacion de modelos hibridos que combinen las caracteristicas mas relevantes

de los modelos estudiados.
» Definicién del rango ventilatorio del estudio comparativo.

» Estudio comparativo y seleccién de los modelos con mejor prediccion del sistema

respiratorio mediante validacion con datos experimentales.

Se utilizan los modelos del sistema respiratorio descritos en el capitulo 2 (sub-
seccion 2.4.2), se analiza su respuesta ante incrementos de ventilacion y se proponen

modificaciones con el fin de mejorar la capacidad de prediccion de los modelos
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originales. Dicha capacidad de prediccion se calcula con las ecuaciones (2.77) y (2.78)
con respecto a datos experimentales obtenidos mediante la estimulacion de dos grupos
de sujetos adultos sanos. El primer grupo de sujetos ha sido estimulado mediante
inhalacién de CO, (diéxido de carbono) para inducir hipercapnia (sub-secciéon 2.6.2).
En el segundo grupo se ha realizado una prueba de ejercicio cardiopulmonar (PECP) en
la cual la carga de ejercicio aumenta progresivamente para producir diferentes niveles de

demanda ventilatoria (sub-seccion 2.6.3).

Con el fin de definir las condiciones de simulacidn, en la primera seccidn se realiza
un analisis exploratorio de los datos experimentales, que permita determinar un
procedimiento para estudiar de forma simultanea los datos obtenidos con las pruebas de
hipercapnia y ejercicio. Adicionalmente, el analisis exploratorio permite determinar el

rango de demanda ventilatoria para la totalidad de la poblaciéon bajo experimentacion.

Posteriormente se describe en detalle la metodologia utilizada para ajustar el valor de
algunos parametros que, en el primer modelo estudiado, mejora la capacidad de
prediccion en la poblacion en estudio. Adicionalmente se propone una modificacion al
modelo original con un clasificador de patrones ventilatorios que permite mejorar

sensiblemente dicha capacidad de prediccion.

En las siguientes secciones se describe la implementacion de otros modelos
incluidos en el estudio, dos modelos hibridos basados en los modelos mas relevantes y

los resultados obtenidos en el calculo del error de prediccion en todos los casos.

Finalmente mediante tablas y figuras se realiza un analisis comparativo que permite
determinar el orden de importancia, entre los diferentes modelos, en cuanto a la

capacidad de prediccion del patron ventilatorio durante estimulo respiratorio moderado.

4.2. Analisis exploratorio de datos
experimentales

Como se ha mencionado previamente la poblacién de sujetos sanos en estudio esta
compuesta por 11 sujetos estimulados mediante inhalacién de CO, y 5 mas a los cuales
se les realizé una prueba de ejercicio cardiopulmonar. La informacién antropométrica

de los dos grupos de sujetos sanos se ha presentado previamente en la Tabla 2.4.

Con el fin de proporcionar a los modelos la mayor cantidad de informacién
conocida sobre cada sujeto, se calculan valores de referencia para los volumenes

pulmonares, los valores espirométricos tedricos y a partir de dichos datos se obtienen
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constantes utiles para los modelos como la capacidad vital (VC') y la maxima ventilaciéon

total por minuto (VE max )-

Estimulos como la hipercapnia y el ejercicio incrementan la demanda ventilatoria del
sistema para expulsar el exceso de CO, en el primer caso y para ajustar la demanda
metabdlica incrementada en el segundo. En los dos casos la respuesta del sistema
respiratorio inicialmente es la misma, incrementar la ventilacién total por minuto (V).
Para niveles de estimulo moderados dicha respuesta es bastante lineal, sin embargo
cuando el estimulo es muy elevado y la capacidad del intercambio de gases no consigue
eliminar el exceso de CO, o suplir la demanda metabdlica, la ventilacion tiene un
comportamiento diferente debido a que los quimiorreceptores son sobre-estimulados
por la concentracion excesiva de CO, en sangre. Se determina el rango de ventilacién a
ser utilizado por los sujetos sanos en las dos pruebas con niveles de estimulo moderado
y con el proposito de estudiarlos simultineamente sin que importe el tipo de estimulo

utilizado.

4.2.1. Obtencion de espirometria y ventilacion
maxima teoricas

Se dispone de datos espirométricos reales de los 5 sujetos sanos bajo estimulo de
ejercicio. Sin embargo, con el fin de homogeneizar el estudio, se utilizan los datos de
espirometria tedrica obtenidos mediante las ecuaciones (1.13) y (1.14) para los 16 sujetos
sanos. El valor tedrico de la capacidad vital forzada (FVC) se utiliza como aproximacion
de la capacidad vital (VC) y a partir de la FET”, se obtiene la maxima ventilaciéon total

por minuto como se describe a continuacion.

En el caso de los 5 sujetos sanos bajo estimulo de ejercicio los datos teéricos no son
estadisticamente diferentes de los espirométricos reales (segun resultados de la prueba

de Mann-Whitney).

La respuesta del sistema de control respiratorio cuando es estimulado, consiste en
incrementar la ventilacién (¥, ), sin embargo, como se ha mostrado en el capitulo
anterior, no hay una estrategia especifica para conseguirlo. Algunos sujetos modifican el
patréon ventilatorio aumentando la frecuencia respiratoria ( fy ), y otros incrementando el
volumen circulante (V7). El patrén ventilatorio esta relacionado con las caracteristicas
antropométricas y el estado del sistema respiratorio [1]. Debido a la diferencia en los
datos antropométricos entre grupos de sujetos de hipercapnia y ejercicio, las demandas

ventilatorias (V) deben normalizarse para utilizar simultaneamente ambos grupos. Con
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el fin de identificar diferentes patrones ventilatorios en sujetos sanos se realiza en la sub-
seccién 0 un analisis de conglomerados, normalizando la ¥, de cada sujeto incluido en
el analisis mediante el calculo de su ventilacién maxima voluntaria (M VV) tedrica con la
expresion:

Vyouo = MVV = FEV, %35 (4.1)

En donde el FEV] tedrico se calcula a partir de los datos antropométricos del sujeto
con la ecuaciéon (1.14) y la constante 35 ha sido obtenida por diferentes autores al

realizar la regresion lineal de FEV, vs. MVV 2] [3] [4] [5].

En la Figura 4.1 se presentan los valores teéricos de FI'C, FET/, y Vi para todos

los sujetos sanos.

[ [a%e
CJrEVI

Volumen (1)

S2 S3 S4 S5 S6 S7 S8 S9 SI0 Sl SI2 SI3 Sl4 SIS Sl6
(g) Sujeto

(I/min)

Emax

\Y

S6 S7 S8 S9 S10 S11 S12 S13 S14 SI5 Sl6

(b ) Sujeto

Figura 4.1: Espirometria tedrica en sujetos sanos en (a) y mdxima ventilacion
total por minuto en (b).

Ademas de los datos espirométricos y de V.., €s de interés conocer los volumenes
pulmonares de cada sujeto. Sin embargo dichos volumenes sélo se pueden obtener
mediante métodos complejos como la dilucion de helio o la pletismografia corporal. Por

tal motivo, y considerando que la poblaciéon en estudio esta compuesta por sujetos
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sanos, se utilizan aproximaciones lineales en funcién de la talla y la edad que son
ampliamente aceptadas en el ambito clinico [6] [7]. En la tabla siguiente se presentan las
ecuaciones de referencia propuestas por la “European Respiratory Society” para estimar los
volumenes pulmonares en adultos sanos de una poblacién con caracteristicas
particulares.

Tabla 4.1: Valores de referencia para voliimenes

pulmonares. TLC: capacidad pulmonar total, R1/:

volumen  residnal, FRC:  capacidad  residual

Suncional, T talla (estatura) en metros y E: edad
en anos. Todos los datos son extraidos de [7].

Volumen Ecuacion

Hombres

TLC (1) 7.99-T -7.08

RV (1) 1.31-7+0.022- £ -1.23

FRC (1) 2.34-T+0.01-£-1.09
Mujeres

TLC (1) 6.60-T-5.79

RV (1) 1.81-7+0.016- £ —2.00

FRC (1) 2.24-T+0.001- £ —-1.00

En teorfa los valores de referencia para volumenes pulmonares son obtenidos en
sujetos que no padezcan o hayan padecido enfermedades que puedan alterar las
condiciones de la funcién ventilatoria. Esta premisa es dificil de cumplir estrictamente,
porque el ser fumador pasivo, estar expuesto a contaminantes en el trabajo, o padecer
infecciones respiratorias en la nifiez es muy comin y todos estos eventos afectan los
volimenes pulmonares. Los volumenes pulmonares también son afectados de manera
importante por el indice de masa corporal: La obesidad aumenta la elastancia total y la
de la pared toracica [8] y ello produce una disminucién de la FRC. Por tanto para
propositos practicos, las restricciones impuestas a la poblacion en estudio se reducen a:
No fumadores asintomaticos por largo tiempo, que no padezcan ni hayan padecido
enfermedades respiratorias que afecten la funcién pulmonar y que tengan una

composicion corporal normal teniendo en cuenta el grupo étnico.
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4.2.2. Determinacion del rango ventilatorio del
estudio

La prueba de hipercapnia se realiz6 en un rango ventilatorio seguro para los sujetos
voluntarios, por tal razén la ventilacién total por minuto alcanzada por dichos sujetos
escasamente superd los 30 1/min en algunos casos (aproximadamente el 20% de V).
En contraste con este hecho, los cinco sujetos analizados mediante la prueba de
ejercicio cardiopulmonar alcanzaron niveles de ventilacién mucho mas altos (en
promedio 60% de VEmaX). Seguramente, el sujeto ha alcanzado a valores inferiores el
umbral anaerébico, por encima del cual el comportamiento del sistema respiratorio
cambia considerablemente como se describe en la sub-seccién 1.4.3. Por lo tanto, en
cada sujeto es necesario identificar el nivel de ventilacién al cual se alcanza el umbral
anaerdbico para garantizar un rango ventilatorio inferior a dicho umbral, compatible con
los casos de hipercapnia en los que la relacion de V, con el estimulo es lineal. En los
apartados siguientes se describe el concepto de umbral anaerdbico, el método y el

algoritmo implementados para su calculo y los resultados obtenidos que permiten

definir el rango ventilatorio del estudio.

4.2.2.1. Descripcion del umbral anaerébico (AT)

Cuando un sujeto cualquiera realiza ejercicio, su consumo de oxigeno (Voz) tiene una
relacién lineal con la cantidad de trabajo fisico realizado. En determinado momento del
ejercicio, la capacidad de las células para obtener energfa a partir del oxigeno se ve
limitada y es necesario obtenerla a partir de la glicélisis anaerébica, que no requiere
oxigeno. Esta componente anaerdbica del metabolismo causa un incremento
significativo del lactato [9]. Este incremento del lactato va acompafiado por una
reduccion casi igual en la concentracion de bicarbonato en sangre [10], lo cual causa una
produccion acelerada de CO, (VCOZ), cuya evidencia es un notable aumento de la
ventilaciéon [11]. El umbral en el cual se inicia este proceso se conoce como umbral
anaerobico (AT: Anaerobic Threshold) 6 umbral lactico (ILT: Lactic Threshold) [12]. En
la figura siguiente se ilustran los cambios ocurridos en Ve, V02 y VCOZ durante una PECP

tras superar el umbral anaerébico. Note el cambio de pendiente en las dos curvas.
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Figura 4.2: Datos experimentales de la prueba de ejercicio cardiopulmonar y curvas interpoladas de
Vy vs. VCOZ en (a) y VCOZ Vs, VOZ en (b).

Una forma de detectar esta transicion metabolica es la medicion directa, que consiste
en medir periddicamente el lactato arterial durante fases de incremento de carga del
ejercicio y determinar en qué momento empieza a aumentar. Sin embargo, con el fin de
reducir costos es preferible utilizar un método no invasivo basado en la medicion de la
produccion de CO, ( VCOZ) y el consumo de O, ( VOZ) que se pueden medir en el gas
espirado. AT se define como el instante en el cual el aumento en ¥, es muy superior
al aumento en V02 , pues esto indica que se esta produciendo CO, por una via diferente
a la aerébica. La medicion indirecta de AT es tedricamente posible debido a que el
bicarbonato (HCO;) sitve como solucion tampoén (buffer) para el acido lactico
(C;H0,) dejando como producto una cantidad extra de CO, [13] que se puede ver en
la siguiente expresion estequiométrica que describe el metabolismo del lactato:

C,H,,0s + H,0

lo341P

2C,H,0; +2H™ + 2HCO; (4.2)

& TS
2C0;+ 2H,0

En donde C;H,,0; es la glucosa, y ATP la energfa obtenida de forma anaerdbica. La

cantidad extra de CO, sobre-estimulara los quimiorreceptores periféricos

desencadenando un aumento mas pronunciado de la ventilacién. El punto de corte de

ambas pendientes en la curva V, vs. Vcoz (marcado en la Figura 4.2 con un asterisco)

representa la respuesta compensatoria del sistema (RC) que se produce algin tiempo

después de AT como reflejo metabdlico.
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4.2.2.2. M¢étodo de calculo del umbral anaerébico (V-slope)

A pesar de que se han propuesto a través de los afos diferentes métodos para calcular
de forma no invasiva el umbral anaerébico (AT ), el método mas efectivo hasta la fecha
es el V-slope, pues a diferencia de otros métodos, consigue identificar el AT en
registros de pruebas de ejercicio incrementales en las que la carga se ha aumentado
rapidamente y también en pacientes con baja sensibilidad de los receptores periféricos o

con resistencia pulmonar elevada [12] [14].

El método de la pendiente de Vcoz (V-slope) detecta el AT mediante el analisis del
comportamiento de Vg, en funcién de ¥, durante una prueba de ejercicio progresivo.
La descripcion completa del método realizada por Beaver W., et al. [10] consiste en
cuatro pasos fundamentales. A continuacion se describen dichos pasos y la

implementacion realizada en esta tesis:
> Acondicionamiento de los datos

Para obtener una distribucién regular de los datos, se realiza interpolacion por splines
cubicas de las variables incluidas en el analisis que son: VCOZ s VOZ y V. Después de
interpolar los datos se aplica un filtro FIR de media mévil para suavizar la curva (se

utiliza una ventana cuadrada de 9s).

S Punto de compensacion respiratoria (RC)

En la Figura 4.3a se reproduce la curva V, vs. VCOZ presentada previamente en la
Figura 4.24. En dicha curva se identifican dos segmentos lineales. La interseccion de
esos dos segmentos, marcada con una flecha en la figura, es el punto RC siempre y
cuando en el cambio de pendiente de los dos segmentos la segunda supere el 15% de la
pendiente inicial. Identificar la intersecciéon de los dos segmentos es relativamente
sencillo, en esta tesis se utiliza un método iterativo de minimizaciéon de una funcion de
coste formulada a partir de los errores cuadraticos medios entre la curva Vy vs. Vg, v
los segmentos de recta S1 y S2 obtenidos mediante regresion lineal mientras el punto
RC se desplaza a lo largo de la curva V, vs. Vcoz . La funcién de coste esta definida por
la siguiente expresion:

= V(i) i=RC V()
/= Tne N I (43




Capitulo 4. Predijccion del patron respiratorio en sujetos sanos 141

En donde . es el indice que sefiala el punto RC, N es el numero de puntos en la
curva y las ventilaciones Vi y Vi s corresponden a los valores obtenidos en las rectas

de regresion lineal S1y S2 respectivamente.
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Figura 4.3: Liustracion del método de cilenlo de la respuesta compensatoria (RC) en (a) y estimacion
del umbral anaerbico (AT) en (b). Los valores de AT y RC corresponden a Ve, (I/ min) .

Cuando se encuentra el punto RC que minimiza la funcién de coste (4.3), se evalia
el cumplimiento del criterio de aumento de pendiente, de tal manera que la pendiente de

S2 supere en el 15% la pendiente de S1.

En ciertos sujetos, o pacientes con EPOC puede no existir la respuesta
compensatoria ain cuando se supere el umbral anaerébico. En tales casos, es posible
continuar con el paso siguiente del método, almacenando en Iy el numero total de

puntos de la curva (N).

S Umbral anaerdbico (AT)

El umbral anaerébico se estima a partit de la curva VCOZ vs. VOZ con un
procedimiento similar al utilizado en el paso anterior para calcular RC. En la Figura 4.3/

se ilustra dicho procedimiento.

Se divide la curva Vcoz Vs. V02 en dos segmentos lineales (S1 y S2) con la salvedad de
que la frontera superior de la curva no es el numero de puntos (N) como en el paso
anterior sino /.. Bl punto de interseccion de las rectas S1 y S2 es tentativamente 4T.
La funcién de coste a minimizar en este caso mientras /,; se desplaza a lo largo de la

curva e€s:
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IAZT(VCOZ_SI(Z)_VCOZ(OJ i (VCOZ—SZ (l.)_VC()2 (l)]

Veo, (i) Veo, (i)
— h + AT ) 44
f IAT IRC - IAT ( )

El punto /,; encontrado mediante la minimizacién de la funcién de coste (4.4) se
acepta como umbral anaerdbico siempre y cuando el cambio de pendiente supere el

10% de la pendiente inicial.

4.2.2.3. Resultados del calculo de AT

Se calcula el umbral anaerébico en los cinco sujetos que realizaron la PECP y los

resultados se resumen en la tabla siguiente:

Tabla 4.2: Resultado del cdlenlo del umbral anaerdbico utilizando el método 1 -slope. Se
presentan los valores obtenidos para Vo, y Vi en los puntos RC y AT.

RC AT
Sujeto

Veo, I/ min) V,.(1/min) Veo, (1/min) V;(I/min)

1 2.52 57.31 1.06 25.45

2 1.59 44.02 0.90 25.97

3 2.17 59.57 0.91 25.89

4 1.91 61.38 1.07 34.86

5 1.81 48.71 1.07 28.68
Promedio 2.00 + 0.36 54.20 + 7.48 1.00 + 0.09 28.17 + 3.95

Los resultados obtenidos para el umbral anaerébico en sujetos adultos sanos no
entrenados, como es el caso del grupo de cinco sujetos bajo estudio, concuerda con los

datos reportados en la literatura [10] [11].

Como puede apreciarse en la Tabla 4.2, todos los sujetos alcanzaron la respuesta
compensatoria y en el umbral anaerébico la ventilacién total por minuto promedio es de
28.17£3.95 (//min). Este resultado junto con la observacion realizada previamente
sobre los datos de ventilacion registrados en la prueba de hipercapnia sugiere que un
valor de ventilacién maximo apropiado para el estudio es ¥, =30 (//min). Dicho valor
es lo suficientemente previo a cualquier respuesta compensatoria en los datos de
ejercicio. Adicionalmente, dicho rango se ajusta a las demandas ventilatorias de los

paciente con enfermedades respiratorias durante un episodio de IRA [15].
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4.3. Prediccion mediante el modelo del sistema
respiratorio propuesto por Poon

modificado (MSRYI)

4.3.1. Introduccion

Esta seccion describe las diferentes fases del proceso llevado a cabo para determinar la
configuraciéon 6ptima del modelo del sistema respiratorio propuesto por Poon [16] con
el fin de predecir el patrén ventilatorio de sujetos sanos. Como se ha mencionado en la
sub-seccion 2.4.2, en dicho modelo hay un grupo de parimetros cuyo valor no esta
totalmente determinado en la bibliografia y puede depender del estudio respiratorio en
aplicacion. En esta tesis se ajustan dentro de un determinado rango con el fin de
mejorar su capacidad de predicciéon ante incrementos de demanda ventilatoria. Se
describe la metodologia utilizada para ajustar tales parametros, la técnica de
optimizacién utilizada, el proceso de validaciéon y el resultado cuantitativo de la

prediccion.

MSR1 se basa en la minimizacién del trabajo respiratorio. Sin embargo, existen
diferentes formulas para evaluar la componente mecanica de dicho trabajo. Por tal
motivo las fases de ajuste de parametros, validacion y calculo del error de prediccion se
aplica también en una version alternativa del modelo que utiliza otras ecuaciones
propuestas en la literatura para el trabajo mecanico ventilatorio durante inspiracion y

espiracion [17] [16].

Finalmente se propone una mejora al modelo que consiste en introducir un
clasificador estadistico inicial a partir de datos basales y antropométricos del sujeto cuyo

patron respiratorio se quiere predecir.

4.3.2. Descripcion de la optimizacion mediante
programacion cuadratica secuencial (SQP)

Como se ha mencionado en el apartado 2.4.2.1, el controlador de MSR7 genera el
patron ventilatorio a partir de la minimizacion del trabajo respiratorio en funcién de
cinco parametros a encontrar: 4, t,, a, @, y 7. Dos de dichos parametros (# y t,)
definen los intervalos de integraciéon de las integrales definidas que aparecen en la
funcién de coste a minimizar. Por tanto, la complejidad de dicho controlador requiere la

utilizaciéon de técnicas de optimizacion igualmente complejas, pues la funcion objetivo
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es no lineal y con restricciones necesarias para garantizar resultados fisiologicamente
aceptables. Los algoritmos utilizados para resolver este tipo de problemas deben
considerar la minimizacién de la funcién de coste, f(x), pero también garantizar el
cumplimiento de las restricciones. Una estrategia habitual para resolver estos problemas
consiste en utilizar una funcién que combine f(x) y un término que penalice la
violacién de las restricciones [18]. La minimizacién de dicha funcién compuesta implica
resolver una secuencia de sub-problemas sin restricciones, por esta razoén se conoce
como programacion cuadratica secuencial (SQP) [19] [20] que es una generalizacion del
método de Newton para la optimizacion no lineal con restricciones. En esta tesis, la
SQP se ha utilizado para implementar el controlador de AMSR7 y también para
seleccionar los valores adecuados de los parametros susceptibles de ajuste en MSR7
[4,4,n] (ver sub-seccion 4.3.3). A continuacion se describe dicha técnica, utilizando

como ejemplo la implementacion del controlador de MSRT.

El problema de optimizaciéon de una funcién no lineal sujeto a restricciones no
lineales y limites fijos, se puede expresar mediante la siguiente formulacion general:

min{f(x):c(x)<0,iel, ¢(x)=0,iec&} 4.5)

En donde x es el vector #-dimensional de parametros de optimizacion, que en el
caso del controlador de MSR7 es x=[t; t,; a;; a,; 7], ya que dicho controlador
optimiza el patrén ventilatorio a partir del valor de estos cinco parametros (n=5). Cada
¢; es evaluado en el espacio de parametros R". [ y ¢ son el conjunto de indices para
las restricciones formadas por inecuaciones e igualdades, respectivamente. En este caso,
las restricciones con inecuaciones se representan mediante restricciones de frontera
(fijas):

a(x)=—-x+[02, 02,3, —0.5, 0.15] (4.6)

Lo cual significa que £>0.2, 202, a >3, a,>2-0.5, 7>0.15 son los limites
inferiores para los parametros x . Similarmente, los limites superiores: # <6, t, <6,
a, <80, a,<0.5, 7<1.2 se expresan como:

¢ (x)=x+[6, 6, 80, 0.5, 1.2] (4.7)

Otra restriccion es que el trabajo respiratorio representado por la ecuacion (2.1) es
positivo (J(x)=0):
& (x) =) (4.8)

Los valores de ¢(x), ¢,(x) y ¢;(x) se han seleccionado con el fin de que la solucién

a la minimizacion tenga interpretacion fisiologica.
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En cuanto a restricciones de igualdad, en el caso del controlador de MSRT7, se
impone la condiciéon de que el volumen espirado sea igual al inspirado en cada ciclo
respiratorio:

ey (x)=V(t +1,)-V(0) 4.9)

Para que x sea el valor 6ptimo (x") que minimiza la funcién de coste se deben

cumplir las siguientes dos condiciones:

= El gradiente de la funcién objetivo debe ser nulo o aproximadamente nulo

(segun la tolerancia impuesta) en la solucién Vf(x")=0.
= La matriz del Hessiano debe ser semidefinida positiva.

Como se muestra mas adelante, la funcién objetivo se simplifica asumiendo que las
restricciones fijas se pueden expresar como restricciones tipo inecuacion, y linealizando
las restricciones no lineales mediante la soluciéon de otro sub-problema QP. Estas
aproximaciones permiten formular el problema de optimizacién con restricciones, como
si se tratase de un problema sin restricciones, siempre y cuando se cumpla la condicién

de primer orden de Kuhn-Tucker (KT) [18]:
V() + Y A4Ve (x) =0 (4.10)

ied"

en donde A" z{iel/c,-(x):0}ue es el grupo de restricciones activas en x ', y
420 siie A"NI. La ecuacion (4.10) describe una cancelacién de los gradientes entre
la funcién objetivo (f(x)) y las restricciones activas (¢;(x)) en el punto de solucion.
Para que los gradientes en dicha ecuacion se cancelen, los multiplicadores de Lagrange
(A;) deben balancear la desviaciéon en magnitud de Vf(x) y Ve, (x). Habiendo hallado
los multiplicadores de Lagrange que garantizan el cumplimiento de la condiciéon KT, el
método SQP sustituye la funcién objetivo ( f(x)) con una aproximacion cuadratica de la
forma:

q(d)=Vf(x)'d ++d"V L(x. A)d “4.11)

en donde L(x,4) es la funcién Lagrangiana de f* sujeta a las restricciones ¢; dada por
la ecuacion:

L(x, )= f(x)+ D, Ze(x) (4.12)

ielue

1 Un grupo activo de restricciones ("active-set") se refiere a las restricciones que estin activas en la

soluciéon X .
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en donde 4, son los multiplicadores de Lagrange.

Los multiplicadores de Lagrange () se obtienen resolviendo la ecuaciéon (4.10), o
simplemente empleando los multiplicadores 6ptimos utilizados en el sub-problema
cuadratico de la iteraciéon anterior. En cualquier caso, dichos multiplicadores deben
verificar la condicién necesaria de primer orden de KT para que x sea la solucién al

problema de optimizacién con restricciones.

La condicién necesaria de segundo orden consiste en que el Hessiano del

Lagrangiano dado por la expresion:

ViL(x,2) = V2 f(x)+ D 2V e (x) (4.13)

o
icA

satisfaga la condicion:

W VLL(x, A)w>0 (4.14)

para todos los w diferentes de cero en el grupo:

{weiR"/ Ve, (x)'w=0, iellUe, Ve (x) w<o, ielg} (4.15)

donde

11={ie,4*m1//1:>0}, 15={ieA*m1//1,.*=0} (4.16)

La anterior condicién garantiza que el problema de optimizacién esté bien definido
en torno a x, en particular, si la condicién de suficiencia de segundo orden (4.14) se

mantiene, entonces x es un minimo local del problema con restricciones.

Como se mencioné anteriormente, las restricciones no lineales se sustituyen por
aproximaciones lineales de tal manera que la solucién del sub-problema cuadratico
resultante:

q.(d,)=min{q,(d):c,(x,)+Vec,(x) d<0,iel, ¢(x)+Vec(x) d=0ice (4.17)

proporciona una direccion d; tal que xi,, =x, +d, converge al minimo de la
funcién objetivo. En cada iteracion, el grupo activo de restricciones es actualizado.
Durante este calculo, Vf.L(xk,ﬂ,k) es remplazado por su aproximacion BFGS (Broyden-
Fletcher-Goldfarb-Shanno), B,,, [21], es decir, por una matriz que imita el

comportamiento de V’ f(x).

By, % (xk+1 — X ) =V (%)= Vf (%) (418)

Las propiedades de convergencia del algoritmo SQP pueden ser mejoradas

utilizando un procedimiento de busqueda lineal, lo cual consiste en buscar un ¢, >0
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que minimice la funcién f(x, + ¢, -d,). La eleccién de la distancia a moverse en la
direccién de busqueda generada por el sub-problema no es tan clara como en el caso sin
restricciones, donde simplemente se escoge una longitud del paso que aproximadamente

minimiza la funcién en esa direccién de busqueda.

Ya que en los problemas con restricciones se desea que en cada iteracion, no solo
disminuya f(x), sino también que se acerque al cumplimiento de las restricciones. A
menudo estos dos propédsitos entran en conflicto, por tanto, es necesario ponderar de
forma relativa su importancia y definir una funcién de penalizacion (merit function), que

puede usarse como criterio para determinar si un punto es mejor que otro.

La funcién de penalizacion usada por Han [22] y Powell [23], tal y como esta

implementada en la Optimization toolbox de Matlab es:

w(x) = f(x)+ 256 (x) + ) n -max{0,¢(x)} (4.19)

iel ie&

en donde 7 son los parametros de penalizacion. Powell recomienda la siguiente

configuracion [21]:

1 = (1), = max{4, %((’7{)1 +A)}, ielue (420)

El objetivo de este algoritmo de busqueda lineal, es encontrar un paso ¢, tal que

Xiy = X + @ -d, produzca un decremento suficiente en la funcién de penalizacion.
4.3.3. Ajuste de parametros

4.3.3.1. Metodologia

La técnica utilizada para ajustar parametros en modelos profundos con el fin de predecir
la respuesta del sistema respiratorio es la minimizacién de una funcién de coste
mediante técnicas recursivas. La funcién objetivo a minimizar se define de acuerdo con
las caracteristicas del problema. En este caso, la funciéon de coste debe medir las
diferencias entre las variables simuladas y los datos experimentales. Por tanto, el error
cuadratico medio (ECM) a minimizar, calculado entre dichas variables con la siguiente

expresion resulta idoneo para tal fin:

o . 2 - . 2 0 . 2
ECM = 1 Zk: ]—;EXP (l) B T:VISIM (l) + zk: TTOTEXI’ (Z) B TT:OIYIM (l) + zk: VTEXI’ (Z) B V.TSIM (l) (421)
3%k i=l1 T]EXP (l) i=1 TTOTEXP (l) i=1 VTEXP (l)

En donde £ es el nimero de niveles de demanda ventilatoria. Los subindices EXP y

SIM denotan las variables experimentales (Yj,) y simuladas (Yy,,) respectivamente,
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para un determinado rango de ventilaciéon (V) (ver sub-seccién 4.2.2). Las variables
respiratorias seleccionadas son la duracién de la fase inspiratoria (7;), la duracion total
del ciclo respiratorio (Tp,;) y el volumen circulante (V;) (ver sub-seccion 2.7.2). El
problema de optimizacién consiste en la minimizacién de la ecuacién (4.21) con

respecto al grupo de parametros 6 :

0=[4,.n] (4.22)

Estos parametros aparecen en las ecuaciones del modelo (2.1) y (2.13). Hay que
destacar que se trata de dos problemas de optimizacion anidados. En la busqueda de 6
optimo esta incluida la optimizaciéon de {tl, t, @, a,, T}. Este problema es resuelto
mediante SQP (Sequential quadratic programming) descrito en la sub-seccion anterior

[20] [19] [24].

Se define el rango de variacion del vector € en valores 16gicos desde el punto de
vista fisiologico. Por otra parte, debido a que el modelo del sistema respiratorio es no
lineal y la dispersiéon en los datos experimentales es elevada, la funciéon de coste (4.21)
presenta muchos minimos locales en el espacio factible de variacién de 6. Por tal razén
es necesario dividir el espacio en varios sub-espacios dentro de los cuales se busca el
vector 6ptimo (6,,) que minimiza el ECM. En la Figura 4.4 se ilustra el fraccionamiento
del espacio factible en 18 cubos (sub-espacios) con fronteras 4,4,y n. La bisqueda se
realiza de forma iterativa y se parte de una condicion inicial correspondiente al centro

del cubo (sub-espacio).

En cada uno de los 18 cubos se obtiene un vector 6ptimo (6

i » Circulos rojos en la

Figura 4.4). El vector solucién en todo el espacio de bisqueda es aquél de los 18 que

genere el menor error cuadratico medio (6, i, )-

El diagrama de la Figura 4.5 describe el algoritmo de obtencién de parametros

compuesto por tres fases:

» En la fase 1 se determina el valor promedio de las variables ventilatorias en
estudio (I}, Tror v V7) en determinadas franjas de ventilacién y en todo el grupo
de sujetos sanos (16 casos), con el fin de evaluar posteriormente la diferencia
entre dichas variables y el modelo en cada franja de ¥, . Para realizar el promedio
entre sujetos, se interpolan los datos mediante “splines” y asi tener valores de T},
Tror v V; a las mismas ventilaciones V, en todos los sujetos. Por tanto, se
obtienen cuatro vectores (7, Tror, Vi, VE) representativos de los datos

experimentales.
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Figura 4.4: Ilustracion del fraccionamiento del espacio factible para la
minimizacion del error cuadrdtico medio. El espacio definido por los limites

de O se divide en 18 sub-espacios y se marca el minimo local dptimo 0, .

» En la fase 2 se busca el vector de parimetros @, que consigue minimizar el error
cuadratico medio en cada uno de los 18 sub-espacios (ver Figura 4.4). Dichos
sub-espacios son el resultado de fraccionar en tramos iguales el espacio de
variacion de cada uno de los parametros (4,,4,,y n) entre los limites establecidos
para garantizar condiciones de simulacién acordes a la fisiologfa. Para el caso de
A, (varfa entre 0.5 y 3) se fracciona el rango de variacioén en tres tramos, lo mismo
ocurre con A, (entre 0.35 y 3) y finalmente para el caso de n, se fracciona el
espacio entre 0 y 10. En el centro (6,;) de cada sub-espacio (cada cubo en la
Figura 4.4), se obtienen los niveles de estimulo asociados con los incrementos de
la demanda ventilatoria de los datos experimentales. Dichos estimulos se utilizan
para realizar la simulacién que genera las variables a comparar con los datos

experimentales mediante el error cuadratico medio (ECM).

2
ECM. =L 3 LT, ® N
Fase 2 3 * k i—=1 T}EXF (l)
2
TTOTEX,, (l) - Trozjy,M (l) + (423)
i=1 TT()TEXP (l)

2
i VTEXI’ (l) — VR‘IM (l)

pa Vi (D
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Tanto en la fase 2 como en la 3, el criterio de convergencia consiste en la
obtencién del menor ECM posible (gradiente de la funcién de coste nulo,
cumplimiento de restricciones, paso de integracion muy pequefio, cambios
despreciables en la funcién de coste y superaciéon de un determinado nimero de

iteraciones). Al final de la fase 2, se obtienen 18 vectores 6, solucién, se evalua

opt—wi

cual de todos ellos proporciona el menor ECM (6, (4 1) )-

Datos
Experimentales —\l'
Ejercicio
Cilculo de variables promedio

1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1

. . . 1
: a determinadas ventilaciones |
: dentro del rango en estudio :
1 1
1 1
1 1
1 1
1 1
I ]
I ]

Datos T
Experimentales X
Hipercapnia T, Tror Vi Ve
N 4
@ I | S \
1\ Ajuste de pardmetros sin . \
| ponderacion en w subespacios Ve & 1
1
: [P Yexe 1
. Obtencion nivel de Y. 1
i i . 6 SIM !
: 6,; en el centro del estimulo asociado R Simulacién de "?1 — :
1 subespacio T MSR1 arcuto 1
! £
1 = :
1 = , |
1 Estimulo . L. h
1 wi se e .o Cumplimiento
Minimizacién S !
! de criterio de |
: con SQP convergencia :
1
! i
! 1
! 1
! 1
! 1
- S !
@ O (Fuse 2y =Min {Hup/—m ,iew SUb‘espaCios}
g g g <
; Ajuste ponderado de pardmetros VE \
1 ; .
| enw subespacios ECM () 42 Oy e | Yoxr |
! Obtencién nivel de A H
| 0 estimulo asociado Simulacién d Y. !
i en el centro del s imulacion de SIM | P 1
: " subespacio A > MSR1 > Cilculo ECM 1
| P £ 1
= 1
! 3 , !
I Estimulo . !
1 wi Minimizaci Cumplimiento !
inimizacion - 1
: de criterio de \
| con SQP convergencia 1
1
1
1
1
I 1
! |
l\ ____________________________________________________________________________ 7’
Ot (Fase ) = min{d,,,,,“.,, iew sub—espacios}
opt-min

Fignra 4.5: Algoritmo de ajuste de pardmetros (0) en MSRI. Formado por tres fases: 1. Seleccion
de datos experimentales para determinadas ventilaciones dentro del rango en estudio, en 2 se realiza
una minipiacion del ECM  sin ponderacion para obtener 6,
ponderacion el vector ECM

Orpi (Fuse 20+ L resultado de la fase 3 es el grupo de parametros 0,,, ., .

opi opi

s (Fase 2y ) €N 3 se utiliza como

(i), que es el error obtenido en todas las variables y todos los niveles con

> La fase 3 del algoritmo tiene el propodsito de distribuir lo mas uniformemente

posible los errores de prediccion entre variables y niveles de ventilacién. El vector
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O, (rase 2y genera una soluciéon 6ptima pero pudiendo darse el caso de que los
errores se cometan en una(s) variable(s) determinada(s) de los tres, o en ciertos
niveles de demanda ventilatoria (alto, medio o bajo del rango estudiado). Aunque
la solucién puede ser Optima, desde el punto de vista practico (fisiolbgico) no es
lo mas conveniente. Es preferible que el modelo pierda ligeramente capacidad de
prediccion a cambio de distribuir mas uniformemente el error. Esto se consigue
realizando una busqueda de parametros con la misma metodologia de la fase 2,
pero en este caso ponderando las diferencias. Para dicha ponderacién se utiliza el

error cuadratico medio en cada wvariable, ECM, (i), calculado con el vector

O, (Fuse 27 - Bl nuevo ECM ponderado a minimizar es:

2
1| T,,0O-T, @)
ECM,, .= ECM . (i)*| 22— |
poc> = g 2 POM 04| =70
2
s T H—T i 4.24
Z ECMTmr (Z) * S ( ) T.OTSIM ( ) + ( )
=l TOT,y (@)
2
k V. )=V, (i
ZECMVT (l') * TEXI’( ) 'Tlel‘/I ( )
i=1 VTEXP (l)

Por tanto el vector de ponderaciéon (pesos) tendra en cada variable tantos elementos
como franjas ventilatorias (3*£). De esta manera, la ecuacion (4.24) da mas peso a las

variables o franjas ventilatorias en las cuales el error obtenido con 6,

o (Fase 2) €0 12 fase 2

haya sido mayor.

Al igual que en la fase 2, en la 3 se obtiene un vector “Optimo” (6, ., ) que se
asume como solucion definitiva del algoritmo. Dicho vector de parametros genera la
menor diferencia, lo mas uniformemente distribuida posible, entre el modelo y los datos

experimentales.

Con el fin de evaluar la efectividad de la ponderaciéon realizada en la fase 3 del

procedimiento de ajuste de parametros, se calculan los siguientes indices:

S Coeficiente de correlacion cruzada bidimensional

La correlacion cruzada bidimensional es una técnica ampliamente utilizada para el
reconocimiento de patrones en imagenes. El coeficiente de correlacion cruzada
bidimensional p entre dos imagenes de iguales dimensiones f(x,y) y w(x,y) en el punto

de coordenadas (s,t) se define como [25]:
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S (S0 ) = 10 9) (W — 5,y — 1) = w'(x, )
p(s,1) = +=0 40 _ _ (429)
(f ()~ £ 9)) (W — s,y — 1) = w(x, )’

En donde f'(x,y) y w'(x,») corresponden al promedio de cada matriz, k es el

namero de filas y L el nimero de columnas.

Se calcula el coeficiente de correlaciéon cruzada bidimensional entre la matriz de
ponderacion utilizada en la fase 3 ([ECM; (i); ECM o (i); ECM,, (i)]) y la matriz
diferencia calculada entre los menores errores obtenidos en las fases 2y 3 (ECM ;-
ECM,,,,). Por lo tanto, un coeficiente de correlaciéon cercano a la unidad indicara que

la diferencia entre los errores cometidos en las fases 2 y 3 es debida a la ponderacién

utilizada.

S Coeficiente de correlacion por tramos y por variables.

Se calcula el coeficiente de correlaciéon entre el vector promedio de la matriz de
ponderacion utilizada en la fase 3 ([ECM, (i); ECM 1, (i); ECM,, (i)]) v la diferencia entre
los promedios de los menores errores obtenidos en las fases 2 y 3. Dicho coeficiente se

calcula para vectores promediados por tramos y por variables.

4.3.3.2. Resultados

La metodologia de ajuste de parametros descrita en el apartado anterior se utilizé para
determinar el valor de 4,4, yn en el modelo MSR7 configurado con diferentes
ecuaciones de trabajo ventilatorio. Las combinaciones de ecuaciones de trabajo

ventilatorio dan origen a las siguientes versiones del modelo (ver apartado 2.4.2.1):
< MSR7,,

Esta version del modelo utiliza las ecuaciones de trabajo ventilatorio (2.4) y (2.5), tal
y como fue concebido originalmente por Poon [16]. En este caso el vector de
parametros @ esta formado por los parametros 4, yn:
J=J +J, :az(PaCO = BY +n(W, + 2 W)

nPOV(D)
TTOT 0 f égn

j P(t)-V (t)dt

(4.26)

1

W, =

TOT
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S MSR7,,

En esta version, a diferencia de la anterior, @ esta formado por los parametros

4,2, yn pues utiliza las ecuaciones de trabajo ventilatorio (2.13) y (2.14):
J=J.+J, :6{2(})‘7602 —ﬂ)2 +ln(W, + 4, WE)

W, = ﬁj{f’ [2—2 Y 08 } dt 4.27)

1 (hor s o
jT[ V(t) dt

TTOT

W, =

Se calcula el error de predicciéon del modelo configurado con el vector de
parametros optimo definitivo (6,, ., ). El error de predicciéon (EP) se calcula entre las
variables simuladas y el promedio de las experimentales en el grupo de sujetos sanos
mediante las ecuaciones (2.77) y (2.78). Los valores de resistencia y elastancia utilizados
en la simulacion de MSR7 y en los demas modelos estudiados en esta tesis,
corresponden a valores publicados para sujetos adultos sanos (R, =2.6cmH,0/l/s y

E, =10cmH,0/1) [26].

En la Tabla 4.3 se presentan los resultados obtenidos en el ajuste de parametros para
el modelo MSRT7 en las dos versiones descritas anteriormente. También se presenta el
error de predicciéon de cada modelo al evaluar el comportamiento del promedio de los

sujetos sanos bajo estimulo ventilatorio.

Tabla 4.3: Resultado del ajuste de pardmetros en el modelo MSRT en sujetos sanos.

Hopt—min
MODELO ECM(6,, wy)  EP(%)
A AH n
MSRI ,;, - 132 525  0.3300£0.0017 2095 % 9.89
MSRI 050 035 1000  0.0368+0.0076 1520 * 10.05

Como puede verse en la tabla anterior, tanto el error de prediccién como el ECM
son inferiores en el modelo MSRI1,, . Sin embargo en las dos versiones del modelo la
dispersion del error de prediccion (EP) es muy alta, lo cual, sumado a la evidencia
encontrada en el capitulo 3 acerca de las diferentes estrategias ventilatorias, sugiere la
existencia de varios patrones ventilatorios en la poblaciéon de sujetos sanos, que conlleva

a una gran dispersion de los datos experimentales.
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En la Figura 4.6 se muestran dos mapas de colores correspondientes a los errores
obtenidos en la fase 2 (matriz utilizada en la ponderacion del error en la fase 3) y la
diferencia entre los errores obtenidos en las fases 2 y 3 en el procedimiento de ajuste de

parametros del modelo MSR1,, .

0.005 0.01 0.015 0.02 0.025

VT

Variables
3
S
Variables

TI

NI N2 N3 N4 N5 N2 N3 N4 NS
Nivel de Estimulo Nivel de Estimulo

(a) ()

Figura 4.6: Mapas de colores correspondientes a: (a) Menor error obtenido en la fase 2 del
procedimiento de ajuste de pardmetros del modelo MSR1,, . (b) Diferencia entre los ervores obtenidos

en las fases 2 y 3. Cada fila corresponde a wuna variable (T,,Tror,Vy) y cada columna a un

incremento en el nivel de estimulo, que a su veg corresponde a una determinada demanda ventilatoria.
N7 corresponde a sitnacion basal y N5 es el mdaximo estimulo utilizado.

Como puede verse en los mapas de colores de la Figura 4.6, los cuadros en los cuales
el error de la fase 2 es elevado (Figura 4.6a4, T;o; v V; en el nivel de estimulo N5)
realizan una ponderacion tal, que el cambio en el error de la fase 2 a la fase 3 es el mayor
en dichos cuadros (Figura 4.60). El coeficiente de correlaciéon bidimensional calculado
con la ecuaciéon (4.25) entre las dos imagenes de la Figura 4.6 (ECMg,., ¥y
ECMyy » —ECM . 5) es de 72.09% y los coeficientes de correlacion entre el promedio
de los tramos y el promedio de las variables son de 91.42% y 99.89% respectivamente.
Estos coeficientes de correlacion elevados permiten concluir que la ponderacion
realizada en la fase 3 mejora significativamente el procedimiento de ajuste de parametros
segun el objetivo propuesto de disminuir en mayor medida el error de prediccion en las
situaciones (variable o nivel de estimulo) en que dicho error era mas alto en la Fase 2 del

algoritmo.
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4.3.4. Validacion del modelo

4.3.4.1. Metodologia

Con el fin de validar los valores de los parametros 4,4, yn obtenidos mediante el
procedimiento de ajuste descrito en la sub-seccién anterior, se utiliza el método
“Leaving-one-out” (LOO) [27] [28]. Este método consiste en la aplicaciéon del
procedimiento de ajuste de parametros tantas veces como sujetos haya en la poblacion
bajo estudio (N), dejando fuera uno de los casos, de tal manera que el ajuste de
parametros se realiza para una poblacion formada por los N-1 sujetos restantes. El
procedimiento Leaving-one-out encuentra N vectores de parametros €, que deberian
ser similares entre ellos asi como al vector 6ptimo hallado en la sub-seccién anterior

(6

opt—min

) para validar adecuadamente el modelo.

En el caso de la poblacion estudiada en esta seccion, se calculan para cada modelo
16 vectores @ de parametros correspondientes al ajuste del modelo a los 15 casos que

quedan en el grupo cada vez que se extrae uno de los 16 sujetos sanos.

Finalmente, otro aspecto importante en la validaciéon de los modelos mediante LOO
es el error de prediccidn, que se calcula mediante las ecuaciones (2.77) y (2.78) entre el
sujeto extraido (i) y el modelo configurado con los parametros obtenidos al sacar dicho
sujeto. Se requiere que los errores de prediccion para los 16 sujetos presenten una
dispersion y una magnitud promedio similar a la del modelo configurado con el vector

de parametros 6ptimo (6, i, )-

4.3.4.2. Resultados

Al igual que el procedimiento de ajuste de parametros, el de validacién se aplica a las dos

versiones del modelo MSRT. Los resultados promediados se presentan en la Tabla 4.4.

Para el caso de MSRI1,,, los vectores € encontrados en los 16 casos LOO son casi
idénticos, pues la desviacion estandar de 4,4, yn es casi nula. Para el caso MSRI,,, ,
aunque hay cierta desviaciéon (especialmente en el parametro n), se observa que el EP
obtenido (18.01£9.87) es muy similar al que aparece en la Tabla 4.3 (20.95£9.89), por

lo que estas pequefias variaciones no afectan a la capacidad de prediccion. Realizando un

estudio estadistico de muestras independientes (prueba de Mann-Whitney) entre los
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valores de 4, yn por LOO y los de la Tabla 4.3, en ningtin caso las diferencias son

significativas’.

Un hecho evidente en la Tabla 4.4 es que la validaciéon del modelo alternativo
(MSR1,,) es mas eficiente pues todos los parametros encontrados tienen una desviacion
estandar bajisima. Adicionalmente el error de prediccion promedio en dicho modelo es
practicamente igual al obtenido en el promedio del grupo sin extraer ningin caso (sub-
seccion anterior).

Tabla 4.4: Resultado de la validacion de MSRT mediante 1.eaving-one-out en sujetos

sanos. Se presentan valores en promedio y desviacion estandar de los pardametros del modelo
y el error de prediccion con respecto al sujeto exctraido.

7
MODELO EP(%)
A A n
MSRI ,;, ; 114 + 026 385 + 236 18.01 + 9.87
MSRI , 054 + 007 039 + 0.07 10.00 + 0.00 1530 + 8.86

Escogiendo, por tanto, el vector & de la Tabla 4.3 para los dos modelos (MSR1,,,, v
MSR1,, ), se obtienen para cada variable, los errores de prediccion mostrados en la Tabla

4.5.

Tabla 4.5: Error de prediccion de MSRT por variable, utilizando los vectores de
parametros de la Tabla 4.3.

EP (%) POR VARIABLE
(%) PO EP (%)

MODELOg., 12, PROMEDIO

T; Tror Vr

MSRI1 orig (- 1.32, 5.25) 12.95 £ 10.37 2491 £10.74 25.00%+10.76 20.95 %9.89

MSRI 405,035,100 16.64 £10.24 1435 +10.41 14.60 £ 10.30 15.20 + 10.05

En la Figura 4.7 se observa la dependencia del error en funcién de la demanda
ventilatoria en MSRI1,,, y MSR1,, . En los dos modelos el EP disminuye a medida que

se incrementa la demanda ventilatoria. En la seccién 4.7 se compara de forma mas

2 Las ecuaciones que describen el trabajo respiratorio en MSRI,,;, (4.26), no incluyen el parametro A.
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detallada mediante graficas la prediccion realizada por estos modelos y otros que se

estudian en las secciones siguientes.

EP (%) en MSRI . EP (%) en MSR1
orig alt
40 40
= EP en TI = EP en TI
35 s EP enTTOT H 35 w— EP enTTOT H
EP en VT EP en VT
30 0 == EP promedio || 30 == EP promedio ||
25 i A 25
/ ,ﬂ =~ \
= ’ N
< 20 = N ~
% ---~~~ -
“‘% .~~~ s |
15 \"'\“\ ]
‘\/ ~5~._____....¢”
10 10 =
5 5
0 0
10 15 20 25 30 10 15 20 25 30
VE (I/min) VE (V/min)

(a) ()

Figura 4.7: Dependencia del error en funcidn de la demanda ventilatoria en los modelos MSR1,,,, en
(@) y MSRI1,, en (b).

En la Figura 4.8 se presenta una comparacion del coste quimico y mecanico y los
indices del trabajo respiratorio entre los modelos MSRI1,,, y MSR1,, . Dichas graficas
ilustran la diferencia entre utilizar las ecuaciones (2.4) y (2.5) del modelo MSR1,,, y

(2.13) y (2.14) de MSR1,, para estimar el trabajo respiratorio. Se puede ver que:

» El coste quimico de la respiraciéon (J.), pricticamente no se ve afectado por

utilizar uno u otro grupo de ecuaciones.

» La aportacion del trabajo mecinico en la funciéon de coste (J,) al utilizar las

ecuaciones (2.13) y (2.14), aumenta por dos razones:

o  El trabajo espiratorio pasa de ser negativo, en el caso de MSR1,,, , a un valor

positivo elevado en MSR1,, .
o  El trabajo inspiratorio también aumenta considerablemente.

» Las diferencias en J, J., J,

m?

W, W,y AW, entre los dos modelos se acentian a

medida que se incrementa el nivel de demanda ventilatoria.
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Figura 4.8: Comparacion del coste respiratorio en (a) e indices del trabajo respiratorio en (b) en los
modelos MSR1,,, y MSRT,

orig
4.3.5. Modelo con clasificador estadistico

4.3.5.1. Metodologia

Con el fin de mejorar la capacidad de prediccion se utiliza el conocimiento de la
existencia de diversas estrategias para aumentar la demanda ventilatoria (ver seccion 3.4)
para introducir un identificador de patrones dentro del modelo. En este caso, el ajuste
de los parametros del modelo MSRI1 se realiza para cada uno de dichos patrones. De
esta manera, gracias a determinar patrones ventilatorios, se reduce la dispersion y se
pueden obtener errores de predicciéon menores. El objetivo del modelo es predecir la
respuesta del sistema respiratorio de un sujeto dado a una cierta demanda ventilatoria
cualquiera. No serfa l6gico que para ello se tuviera que conocer experimentalmente la
respuesta del sujeto ante estimulos incrementales para determinar su patrén respiratorio
(no habria necesidad de predecir nada, pues ya todo serfa conocido). Por tanto, en este
procedimiento es indispensable predecir la pertenencia de un sujeto a un determinado
patrén ventilatorio sin conocer su respuesta ante el estimulo, es decir, sélo a partir del
valor basal de sus variables ventilatorias o de sus datos antropométricos. En la Figura
4.9 se presenta un esquema de MSR7 con un clasificador del patrén ventilatorio. En
dicho esquema se asume que hay diferentes patrones ventilatorios y modelos
(submodelos) o configuraciones de un mismo modelo que predicen apropiadamente

cada patron ventilatorio.
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Submodelo 1

Patréon

Val %' > Patron
alores -, R D
Basales Sr >| CLASIFICADOR Submodelo 2 q—> Veniilatorio
S ;i 1sdrorsVr
Ve / VEmax > Patrén i

Submodelo i

Demanda .
Ventilatoria Vé /

)

Figura 4.9: Modelo con clasificador de patron ventilatorio a partir de valores basales y antropométricos

El proceso de identificar y acoplar el clasificador al modelo MSR7 requiere la

realizacion de los siguientes pasos:
S Andlisis de conglomerados

Este analisis se realiza con la misma metodologia descrita en el capitulo 3 (seccion
3.4) utilizando como variables de agrupacién la pendiente (@ yb) y el término
independiente (a, y b,) derivados de las siguientes relaciones lineales entre las variables

respiratorias que definen el patrén ventilatorio o estrategia a seguir para incrementar la

Vr=aq (VE/VE_ j +a, (4.28)
fr=b (I% J +b, 4.29)

Las anteriores ecuaciones expresan relaciones lineales del volumen circulante (V;) y

demanda ventilatoria:

la frecuencia respiratoria (f;) con la ventilacién total por minuto normalizada por la
ventilacion total maxima tedrica (VE / Vi ). El valor teérico de Vo se calcula tal y

como se describi6 en la sub-seccion 4.2.1, utilizando las expresiones (4.1) y (1.14).

Se utiliza como medida de similitud entre muestras las distancia euclidea normalizada
y el método de encadenamiento promedio del grupo (Unweighted Pair Group Method
with Arithmetic Mean, UPGM.A).

S Aundlisis discriminante

Una vez identificados patrones ventilatorios (nimero de conglomerados)
estadisticamente diferentes y con menor dispersion, se realiza un analisis discriminante
multiple (Multiple Discriminant Analysis, MD.4) incluyendo exclusivamente datos

basales y antropométricos. Debido a que las variables incluidas en el MD.A deben tener
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distribucién normal, se realiza la prueba de normalidad no-paramétrica de Kolmogorov-
Smirnov que es adecuada para pequenas poblaciones, como es el caso del grupo de

su]etos sanos.

El analisis discriminante multiple es utilizado para determinar qué variables
discriminan entre dos o mas grupos y encontrar los coeficientes de funciones lineales de
clasificacion que puedan ser usadas para asignar o clasificar casos en grupos. Por tanto
un clasificador basado en dichas funciones lineales puede utilizarse para predecir la
pertenencia de un sujeto a determinado patrén ventilatorio sin necesidad de conocer su
respuesta a un determinado nivel de estimulo. Se pretende que un clasificador basado en
esta técnica, ligado a uno o mas modelos facilmente configurables que sean capaces de
predecir diferentes patrones ventilatorios, mejore la capacidad de prediccion del

comportamiento del sistema respiratorio durante estimulacion.

El clasificador se valida mediante la técnica Leaving-One-Out.
S Ajuste y validacion de parametros

En este paso se implementan las técnicas de ajuste y validacion descritas en las sub-
secciones 4.3.3 y 4.3.4 para los modelos MSR1,,,, y MSR],, . Sin embargo en este caso
los modelos no se ajustan a toda la poblacién de sujetos sanos, sino a los grupos de
sujetos que siguen cada uno de los patrones ventilatorios encontrados mediante el

analisis de conglomerados.

4.3.5.2. Resultados

S Aundlisis de conglomerados

El analisis de conglomerados jerarquico encuentra tres conglomerados claramente
definidos. En la Figura 4.10 se presenta el correspondiente dendrograma, en donde

puede verse que los sujetos sanos se agrupan de la siguiente forma:

A=[125811];  B=[3467910]; C=[1213 14 15 16]
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Figura 4.10: Resultado del andlisis de conglomerados jerarquico
en el grupo de 16 sujetos sanos. Se encuentran tres

conglomerados A, B y C.

El analisis de conglomerados no jerarquico (k-medias) con k=3, confirma la
existencias de los conglomerados A, B y C. En la Tabla 4.6 se muestran las distancias
entre centroides y el promedio de la distancia de cada elemento al centroide de su
conglomerado. Como puede verse en dicha tabla, la distancia entre centroides es
considerablemente superior a la distancia entre cada caso y su centroide, lo cual
corrobora la existencia de tres conglomerados claramente definidos.

Tabla 4.6: Resultado del andlisis de conglomerados no jerirguico k-

medias para k=3. Se muestra la distancia entre centroides y el promedio
de la distancia de cada caso a su centroide.

Distancia Promedio Distancia entre

Conglomerado " 1. Centroide Centroides
y 042 + 021
4.07
B 1.04 + 031 — 228
242

C 058 + 0.2
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Como verificacién adicional se realiza un MANOVA entre parejas de grupos y
considerando los cuatro parametros a,, a,, by b,: entre A y B (p<0.01), B y C

(p<0.05), A y C (p<0.05).

Segun el presente analisis de conglomerados, los grupos A y B son los mismos
encontrados en el capitulo 3. Los sujetos estimulados con ejercicio se agrupan en el
conglomerado C. En la Figura 4.11 se muestran los valores reales y promediados por

grupo de V; vs. VE/VEmaX vy fx Vs. VE/VE,MX .

2 w 26
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Figura 4.11: Valores reales y promediados del volumen circulante (Vy) en (a) y la frecuencia

respiratoria ( fy) en (b). En los dos casos se grafica en funcion de la ventilacion total por minuto

normalizada por el valor tedrico de la ventilacion total maxima (VE / Vi )

Las graficas de la Figura 4.11 muestran que los sujetos sanos utilizan tres diferentes
estrategias para aumentar la ventilacién total por minuto cuando son estimulados. El
Grupo A incrementa principalmente el volumen circulante, el B concentra la
modificacion del patrén ventilatorio en el aumento de la frecuencia respiratoria, y el
grupo C aumenta de forma equivalente tanto el volumen circulante como la frecuencia

respiratoria.

S Aundlisis discriminante

Antes de realizar el analisis discriminante multiple con los valores basales de las variables
Voot v Vp / Vi para saber si reproducen la clasificacion realizada con el analisis de
conglomerados, se aplica la prueba de normalidad de Kolmogorov-Smirnov y se obtiene

una significacion estadistica (2-colas) superior a 0.05 para V;, fp y v, / Vo - Este
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resultado indica que la distribucion de estas tres variables es normal y por tanto se puede

aplicar el MDA.

El resultado del MDA indica que la clasificacion originalmente asignada por el
analisis de conglomerados es 100% correcta; y en la wvalidacion cruzada son
correctamente clasificados el 93.8% de los casos, debido a un sujeto mal clasificado (el
caso 11 perteneciente al Grupo A es clasificado en el B). El método de inclusiéon por
pasos indica que ninguna variable puede ser excluida sin comprometer la significacion
estadistica de la discriminacion, por tanto son necesarias las tres variables para definir el
clasificador. En cuanto a la potencia de discriminacion de los valores basales de las
variables, en el método de inclusiéon por pasos las variables son consideradas en el
siguiente orden: fz, v, / Vi v Vs el cual cotresponde al orden de importancia en las
funciones discriminantes. En la Tabla 4.7 se muestran los coeficientes de las funciones

lineales discriminantes de Fisher.

Tabla 4.7: Coeficientes de las funciones discriminantes de Fisher.

Variable Coeficientes de las Funciones de
Ventilatoria Clasificacion

(r<0.05) Grupo A Grupo B Grupo C

Vy 166.50 163.00 126.87
Iz 17.13 14.81 13.43
v, / Ve -1647.72 -1526.62 -1177.81
Constante ~ -136.53 -110.46 -91.90

Para predecir la pertenencia de un caso a un determinado patrén ventilatorio (grupo)
se evaltan las tres funciones lineales y el sujeto pertenecera al grupo en el que se

obtenga el mayor valor.
S Ajuste y validacion
Se utiliza el procedimiento de ajuste de la sub-secciéon 4.3.3, asi como su validacion
mediante LOO de la sub-seccion 4.3.4, pero en este caso, para cada uno de los tres
grupos.

En la Tabla 4.8 se presentan los resultados del ajuste de parametros, la validacion

mediante LOO y los errores de predicciéon obtenidos en ambos casos, para cada patron

ventilatorio en los dos modelos (MSRI,,,, y MSR1,;,).
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Tabla 4.8: Resultados del ajuste, la validacion y el cileulo del error de prediccion en los modelos
MSR1,,., y MSR1,, para los tres patrones ventilatorios A, By C. Los datos de EP entre paréntesis

corvesponden al calculo del error considerando el sujeto mal clasificado.

AJUSTE DE PARAMETROS Ep(%) VALIDACION Ep(%)
MODELO GRUPO| 4 A n Por Grupos Promedio A A n Por Grupos  Promedio
4 - 122 7.63 15.5622.84 (50280 - 1022033 7.73%£1.69  20.06£6.75
MSRI B - 122 249 17704344 (7ga50)  1535£4.14 (15370000 - 1332015  3.54%£2.07 21.80£6.22 18.45:6.87
c - 122 525 12.3224.64 (nen - 1158045  6.70£2.05 12.81£4.85
A 052 035 771 690 £1.94 112019 0.61 +£0.16 0442019  7.68£0.04 1223+ 8.66
MSRI B 208 159 7.68 17.182538 (7i4u0n 11.88%5.71 (narisee | 2.15 £ 077 1.74£0.79  8.06£0.95 19.69 % 431 15.79£6.70
c 051 052 10.00 10.50 £2.57 (050:2.57) 0.56 £ 0.07 0352000  9.65£0.78 14.67 + 5.46

A pesar de la considerable desviacion estandar en algunos parametros, tanto en

MSR1 como MSR1,, los parametros promedio (4, 4, yn) obtenidos en la

orig
validacion para cada grupo (A, B y C), se observa que los EP obtenidos (18.45+6.87 y
15.79£6.70, respectivamente) son similares a los presentados en el ajuste de parametros
de la Tabla 4.8 (15.35£4.14 y 11.88+5.71, respectivamente). Los valores de 4, 4, y n
por LOO vy los derivados del ajuste de parametros en cada grupo para MSR1,, y

MSR]1,, son similares.

En la Figura 4.12 se muestra una comparaciéon del coste respiratorio (quimico y
mecanico) y los indices del trabajo respiratorio en el modelo MSR1,, cuando es
configurado con los parametros 4, 4, y n correspondientes a los grupos A y B (ver
Tabla 4.8). Como puede verse en la Figura 4.125, el trabajo que realizan los sujetos del
Grupo B (los que aumentan principalmente la frecuencia respiratoria, ver Figura 4.11/)
es mayor que el de los del Grupo A. Este efecto se incrementa cuando las ventilaciones
son mas elevadas. La razén de este resultado, radica en los valores obtenidos en el ajuste

de parametros para adaptar el modelo al patrén respiratorio de cada grupo:

» El valor de A utilizado para simular el patrén ventilatorio del Grupo B es mas de
tres veces mayor que el utilizado en el Grupo A (incrementando el trabajo

inspiratorio, W, ).

» El valor de 4, es cuatro veces mayor en el Grupo B que en el A. De tal manera
que en el Grupo B, la aportacion del trabajo espiratorio al trabajo respiratorio total

es mucho mayor.
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Figura 4.12: Coste respiratorio en (a) e indices del trabajo respiratorio en (b) en el modelo MSKT,,
configurado para simmlar el patron respiratorio de los conglomerados A y B.

El error de prediccion global promedio al utilizar el clasificador en el modelo

MSR1,,,, es 15.35% y en MSR1,, es 11.88 %. Si se comparan estos valores con los EPs

orig
obtenidos sin utilizar el clasificador (Tabla 4.3), evidentemente en los dos casos el error
de prediccién disminuye. En concreto en  MSRI,,,, el error se reduce un 18.57% y en
MSR1,, se reduce un 32.81 %. Considerando el caso que segun la validaciéon cruzada
resulta mal clasificado, el error de predicciéon promedio aumenta ligeramente hasta
15.37% y 12.47 % para MSR1,,, y MSRI,, , respectivamente. En concreto el error al
predecir la respuesta del sujeto 11 (mal clasificado, segun LOO) pasa de ser 18.24+£3.75
en MSR1,,, y 6.02+1.94 en MSR1, a 23.05£8.27 y 16.88+5.20 respectivamente. Por
tanto, en el peor de los casos, cuando la clasificacion es erronea, la potencia de
prediccion de los modelos permanece dentro de rangos aceptables.

Tabla 4.9: Error de prediccion por variable de MSRT con clasificador estadistico, utilizando los
vectores de parametros de la Tabla 4.8.

EP (%) POR VARIABLE
(o) POR Y EP (%)

MODELO PROMEDIO

]} T 70T VT

MSRI pyig-clusificador~ 17.37 £10.57 1459 £535 1413577 1535+ 4.14

MSRI gy clasficador~ 12.56 £7.45 1148 £593 1159 £585  11.88 £5.71
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Utilizando, los vectores @ obtenidos en el ajuste de parametros para los modelos

MSR1,,,, y MSR1,, con clasificador estadistico (Tabla 4.8), se obtienen para cada

orig

variable, los errores de predicciéon mostrados en la Tabla 4.9.

En la secciéon 4.7 se compara detalladamente la prediccion realizada por estos

modelos y otros estudiados previamente y los que se estudian a continuacion.

4.3.6. Relacion de los parametros del modelo con los
obtenidos experimentalmente

En esta sub-seccion se estudia la relacién que tienen los parametros del modelo,
relacionados con el coste y el trabajo respiratorio totales y durante las fases de
inspiracién y espiracion. con los obtenidos experimentalmente en el capitulo 3. Para esto
se calcula la correlacion entre diferentes indices de coste y trabajo del modelo MSR1,, y
los parametros ventilatorios y musculares que resultaron mas relevantes en el analisis del
patrén respiratorio durante hipercapnia. En este caso no se tienen en cuenta los sujetos
bajo estimulo de ejercicio (Grupo C) debido a que no se dispone de datos
experimentales provenientes de sefiales musculares y ventilatorias en tiempo continuo y

por tanto no es posible obtener los parametros respiratorios descritos en el capitulo 3.
S Trabajo respiratorio total y funcion de coste de la mecdnica ventilatoria

En la Tabla 4.10 se presentan los coeficientes de correlacion obtenidos por separado
en los grupos A y B y en la totalidad de la poblacién bajo estimulo de hipercapnia con
respecto al coste mecanico de la respiracion (J,,) y el trabajo total (W) utilizando en la
simulacion de MSR1,, los parametros 4, 4, y n correspondientes a cada caso (Tabla

4.3 y Tabla 4.8).

En general los coeficientes de correlacion son muy altos en los parametros derivados
de las senales de presion (velp )y 4p) vy en los de flujo respiratotio (vel; oV 4y ).
Ademas la correlacién es sensiblemente mayor para J, que para W, por tanto el
incremento de valor del parametro esta mas asociado con el trabajo logaritmico (J,,)
que con W (ver ecuaciéon (2.1)). Por otro lado, en toda la poblacién, el parametro
muscular obtenido de la sefial electromiografica del Diafragma (RMS, ) esta
ligeramente mas correlado que el del Esternomastoideo (RMS,_g,,, ) y mucho mas que el
del Geniogloso RMS;, ., . Este dltimo no se muestra en la tabla por tener coeficientes

de correlacién inferiores al 60%. Los altos coeficientes de correlacion encontrados
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permiten estimar bastante bien el trabajo respiratorio que cada sujeto esta realizando a

partir de los parametros respiratorios presentados en la Tabla 4.10.

Tabla 4.10: Coeficientes de correlacion obtenidos entre pardmetros respiratorios (ventilatorios y
musculares) y el coste mecdnico de la ventilacion y el trabajo respiratorio total obtenidos en la sinmlacion
del modelo MSRT1,,. En el caso de los pardmetros RMS,_p v RMS,_gn, 5 Se presenta el coeficiente de
correlacion obtenido al no considerar en el cdleulo los sujetos sanos STy S3 en el primer caso y el S12 en
el segundo. Entre paréntesis al considerar todos los sujetos.

Parametros Ventilatorios Parametros Musculares

Ve/ﬁ (100) A,, VelV/ (100) AV, RM. Sy—nm RMS.? SMM

T

GRUPOA 97.51 + 207 9938 % 0.55 9526 + 398 9848 + 0.77 93.62 * 948410639, 91.78 * 5.88(0175:555)
J,;,  GRUPOB 9747 % 313 99.57 % 025 9642 % 332 9879 % 097 9151 % 6llgouerayy 8815 = 109355123240

TODOS 9749 * 2.57 99.48 + 040 9589 + 350 98.65 + 0.86 9245 * 7.32s05ci785 89.97 * 8.490012478)

GRUPO A 8938 * 246 9292 + 259 88.03 # 513 8842 * 205 91.15 # 1260140006 93.80 #* 3.33(0350:333)
W  GRUPOB 9363 + 414 9177 + 258 90.81 * 482 88.66 + 3.97 81.82 * 14.1370561400) 85.62 % 3.97¢1743417)

TODOS 91.70 + 399 9230 * 252 89.55 * 492 8855 * 3.09 8596 * 13.55g108:1666) 89.71 * 5.53(s1.7712685)

En el caso de los parametros RMS,_,,, y RMS,_g,, , hay algunos sujetos (S1 y S3 en
el primero y S12 en el segundo) que presentan correlaciones muy negativas y mas bajas
que los demas casos (entre -0.3 y -0.8). Ello hace pensar que los electrodos en estos
sujetos no estuvieran bien posicionados para registrar la actividad del Diafragma y el
Esternomastoideo respectivamente. Por tal motivo, en la Tabla 4.10 se presentan los
coeficientes de correlacion obtenidos con estos parametros al no considerar los casos

atipicos (outliers), y entre paréntesis cuando se tienen en cuenta.

Se analizan posibles diferencias entre los Grupos A y B mediante el analisis de la
varianza (ANOVA) utilizando los diferentes coeficientes de correlacion, y se encuentran
diferencias significativas en el coeficiente de correlaciéon obtenido con los parametros

RMS,_gns vy W cuando no se tienen en cuenta los casos atipicos.
S Trabajo y pardmetros asociados a la inspiracion

De forma similar a como se realizé el calculo del coeficiente de correlacion en el
apartado anterior, para los parametros mas relevantes y caracteristicos de la respuesta al
estimulo de hipercapnia, en la Tabla 4.12 se muestra el coeficiente de correlacion, pero
en este caso con respecto a los indices del modelo relacionados con la fase de
inspiraciéon (indice del trabajo durante la inspiracion, W,, pendiente del segmento

creciente de la curva de presion muscular P, durante la inspiracién, g y presion

us

muscular inspiratoria maxima, P,

mus—max ) *
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Tabla 4.11: Coefcientes de correlacidn obtenidos entre pardmetros respiratorios (ventilatorios y
musculares) y el trabajo y parametros de MSRI1 ,, relacionados con la inspiracion. En el caso de los
pardmetro RMS;_p,,, 9 RMS, g, , se presenta el coeficiente de correlacion obtenido al no considerar en
el cilenlo los sujetos ST y S3 en el primer caso y el S12 en el segundo. Entre paréntesis al considerar
todos los sujetos.

Parametros Ventilatorios Parametros Musculares

velp o) Ay, vely, 1) Ay, RMS,_p, RMS, syt

i

GRUPO A 8951 + 244 9304 * 2.57 8816 * 5.08 8858 + 204 9124 * 1251 szi0n 93.82 % 333353

W, GRUPOB 9330 % 431 9133 % 264 9041 + 494 8817 * 404 8134 1438355420 8528 % 4040101010
TODOS 9158 £ 3.95 9211 + 2.63 8939 % 489 8835 + 3.14 8574 % 13.76s0suiesn 89.55 * 5.69s1c02692)

GRUPO A  93.60 * 249 9658 + 174 OL73 £ 446 9331 + 158 9299 * 1234gesmne 9441 * 322042

ajq GRUPOB 9653 % 229 96.03 + 179 9440 % 351 93.64 + 3.00 86.60 % 1108204y 8827 * 50304533507
TODOS 9520 % 273 9628 + 170 93.19 % 401 9349 + 235 8944 % 1139564y 9134 * 513350262

GRUPO A 9415 £ 258 9714 + 1.56 9204 £ 451 9412 + 147 9329 * 11.98gsimnsy 94.35 + 34003530

P puusmac GRUPOB  97.15 + 188 97.19 % 147 9526 # 3.16 95.11 + 2.60 87.99 * 9.88s7u04n 8874 * 6.090513:3176

TODOS 9579 % 262 97.17 £ 143 9380 £ 4.00 94.66 * 2.12 9035 * 10.51gs0101625) 91.54 £ 5.51(g387:9508)

Los coeficientes de correlaciéon son ligeramente mas altos en los parametros
derivados de las sefiales de presion que en los de flujo respiratorio, y RMS, g, esta
ligeramente mas correlado con los indices de trabajo y esfuerzo inspiratorio que
RMS,_,, considerando toda la poblacion (grupos A y B) sin los casos atipicos (S1, 83y
S12). De tal manera que la componente del trabajo inspiratorio esta muy bien reflejada
por los parametros de presion y la potencia de la sefial sEMG del Esternomastoideo. El

parametro a,, que es la pendiente del intervalo creciente de B,,, durante la inspiracion,

us
esta muy correlada con la velocidad de la presién en los primero 100 ms, asi como con
la amplitud de presion obtenida. Dicha amplitud de presion esta a su vez muy correlada

con la amplitud maxima de la sefial P,,, del modelo. Por tanto, la presién inspiratoria

us
medida en boca y la sefial del modelo que intenta describir de forma genérica la acciéon
de los musculos respiratorios en su componente mecanica estan altamente relacionadas.
Por otro lado, 1a potencia de las sefiales sEMG del Diafragma y el Esternomastoideo son

también muy buenos indicadores de dicha P,

nus ¢

Hay que destacar diferencias entre el
Grupo A y el B en la actividad del Esternomastoideo. El Grupo A que incrementa su
ventilacién gracias a un volumen mayor (respiracion profunda), tiene una actividad del
SMM durante la inspiracion mucho mas correlada con la pendiente del intervalo

creciente de P

mus

durante la inspiraciéon y el trabajo inspiratorio que los sujetos del

Grupo B que tienen una respiraciéon mas rapida para mayores ventilaciones.
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En este caso el ANOVA identifica diferencias significativas (p<0.05) entre los

Grupos A y B en los coeficientes de correlacion calculados para los pares de parametros

(RMS,_syr5a1) y (Velp, 100y > Brs—max )-
S Trabajo espiratorio

En la Tabla 4.12 se muestran los coeficientes de correlacién entre parametros que
representan la actividad muscular del Diafragma, el Esternomastoideo y el Geniogloso
durante la espiracion y el indice del trabajo espiratorio multiplicado por el parametro de
ponderacion A4, (ver ecuacion (2.1)).

Tabla 4.12: Coeficientes de correlacidn, obtenidos entre pardmetros musculares y el
indice del trabajo respiratorio en MSRT,, durante la espiracion. En el caso de los

pardmetro RMS, 9 RMS, g, , se presenta el coeficiente de correlacion obtenido al

no considerar en el cleulo los sujetos STy S3 en el primer caso y el $12 en el segundo.
Entre paréntesis se muestra el coeficiente de correlacion al considerar todos los sujetos.

Parametros Musculares

RMS, p1, RMS, s RMS, gy

GRUPO A 7169 + 4131g4us3006 85.65 % 628565605 6538 + 17.04
AWy GRUPOB 79.66 % 16.037685:1587) 74.54 * 1336706411530 53.25 + 40.72

TODOS 76.12 + 28.04¢12400501 80.10 * 114547470300 58.76 % 31.39

A diferencia de los apartados anteriores en los que se encuentran coeficientes de
correlaciéon muy elevados, en este caso los coeficientes son un poco mas bajos y con
mayor dispersion. Sin embargo también hay una correlaciéon importante a tener en
cuenta entre el trabajo espiratorio y la actividad del Diafragma y el Esternomastoideo
durante la espiracion, que puede representar fases espiratorias activas. Principalmente en
el caso de la actividad del Esternomastoideo en el Grupo A (aumentan la ventilacion a
costa del volumen circulante principalmente), en el que la correlaciéon es mucho mas
elevada, haciendo pensar que el sujeto utiliza en especial este musculo. Y en el caso de la
actividad del Diafragma en el Grupo B (respiracion mas rapida pero igual de superficial
al aumentar la ventilacién) en que la correlacion es mas alta que en el Grupo A (mas

activo en los primeros).

4.3.7. Conclusiones

Se han determinado unos parametros del modelo MSR7 asociados al trabajo mecanico

respiratorio que resultan adecuados para predecir la respuesta respiratoria ante aumentos
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de demanda ventilatoria. Adicionalmente, el error de prediccién obtenido con la version
del modelo que incorpora ecuaciones alternativas (MSRI,, ) es un 15% menor que en la
version original publicada en [16]. Por tanto se confirma la importancia de la aceleracion
del volumen circulante () en el calculo del trabajo ventilatorio durante la inspiracion y

la espiracién (ecuacion (4.27))°.

El error de prediccion para MSR1,, es del 15.2+10% en promedio y en orden
decreciente se obtienen errores similares en las variables asi: 7;,V; ¥ Tror (ver Tabla 4.5).
El anilisis de conglomerados realizado en toda la poblacién de sujetos sanos encuentra
tres diferentes patrones ventilatorios. Los sujetos pueden ser correctamente clasificados

(93.8%) mediante analisis discriminante multiple de valores basales.

La introduccién de un clasificador estadistico en MSR1,, (ocurre igual con MSRI1,,,, )
permite reducir el EP promedio de 15.20+10.05% a 11.88+£5.71% (12.47£5.66%
considerando la incorrecta clasificaciéon de un sujeto). La validez de un determinado EP

se estudiara en la sub-seccion 4.7.2.

En el modelo MSR1,, , el parametro A, que pondera el trabajo mecanico durante la
espiracion con respecto al trabajo durante la inspiracion es tres veces mayor en el grupo
de sujetos que aumenta V; a costa de f; principalmente, por tanto, se puede concluir
que en sujetos con ventilacion superficial rapida el trabajo espiratorio del Diafragma
tiene una contribucién mayor. Esta conclusion es reforzada por la elevada correlacion

que se obtiene entre 4, v, y RMS, .

La versatilidad de MSR7 permite incorporar en el modelo del sistema respiratorio un
clasificador discriminante que mejora sustancialmente la capacidad de prediccion de la

respuesta del sistema respiratorio en sujetos sanos ante estimulos incrementales.

Los parametros de coste y trabajo respiratorio incluidos en el controlador de MSR7 ,
han permitido evaluar el significado y la relevancia de parametros respiratorios
obtenidos a partir de sefiales experimentales. La correlacion calculada entre unos y otros
parametros ha mostrado que los parametros experimentales derivados de las sefiales de
presion reflejan mejor la componente del trabajo respiratorio que los de flujo, y también

que la actividad de los musculos Esternomastoideo y Diafragma, cuantificada por

3 En el capitulo 3 se encontré que uno de los parametros mas sensibles y caracteristicos del estimulo de

hipercapnia es ve/

PG L esta directamente relacionado con la aceleracion del volumen circulante.
1
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RMS,; gy v RMS,_p,, respectivamente, guarda una relacion significativa con la estrategia

ventilatoria de cada sujeto.

4.4. Prediccion mediante el modelo de sistema

respiratorio propuesto por Fincham vy
Tehrani (MSR2)

4.4.1. Introduccion

El modelo del sistema respiratorio propuesto por Fincham y Tehrani [29] [30] [31] se ha
descrito en detalle en la sub-seccion 2.4.2. Dicho modelo, a diferencia de MSR7, no
tiene parametros susceptibles de ser ajustados. Sin embargo, es posible seleccionar entre
diferentes ecuaciones utilizadas por el controlador para ajustar la frecuencia respiratoria.
Por tanto se evalda la capacidad de prediccion del modelo en el grupo de sujetos sanos

con las tres ecuaciones de calculo de frecuencia respiratoria descritas en la sub-seccion

2.4.2.

4.4.2. Metodologia

En esta tesis, para referirse al modelo del sistema respiratorio propuesto por Fincham y
Tehrani se utiliza la sigla MSR2. Como se ha mencionado previamente, se calcula el
error de prediccion de MSKR2 con respecto al promedio de la poblacién de sujetos sanos.
Dicho error de prediccion se obtiene para tres diferentes configuraciones del modelo
que dependen de la ecuacién utilizada para calcular la frecuencia respiratoria. Como se
ha mencionado en la sub-seccion 2.4.2, diversos autores han propuesto mecanismos de
regulaciéon de la frecuencia respiratoria basados en la minimizaciéon de diferentes
funciones de coste. Otis, et al [32] considera que el sistema respiratorio ajusta la
frecuencia respiratoria para minimizar el trabajo respiratorio y obtiene la ecuacién (2.35)
. Por su parte Mead [33] propone la ecuacion (2.37) que es el resultado de minimizar la
fuerza realizada por los musculos respiratorios. Finalmente, Widdicombe y Nadel [34]
proponen la ecuacion (2.38) que es el resultado de considerar el efecto de cambios en el
volumen del espacio muerto debidos a la variacion de la resistencia de la via aérea y el
nivel de ejercicio. El modelo configurado con cada una de estas tres ecuaciones se

denomina MSR2 i a1 5 MSR21000 Y MSR2y0icompe y vader TESPECtivamente.

Como se ha mencionado en la seccién anterior, con el fin de hacer comparables los

errores de prediccion obtenidos en todos los modelos, se utiliza la misma planta
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mecanica (Figura 2.3) configurada con valores de resistencia y elastancia idénticos

(R, =2.6cmH,0/l/s y E, =10cmH,0/1) [26].

4.4.3. Resultados

En la Tabla 4.13 se presentan los resultados del calculo del error de prediccion en MSR2

para cada variable y en promedio.

Tabla 4.13: Error de prediccion de MSR2 en sujetos sanos.

EP (%) POR VARIABLE

EP (%)
MODELO PROMEDIO
T, Tror Vr
MSR2 0ris et al 18.73 £ 11.36 13.64 £9.86 13.69 +9.38 15.35 + 8.87
MSR2 viead 5496 +7.76 60.80 +5.65 76.15+3.92 63.97 £5.56

MSR2 wigdicombe y Nadet  63.83 £6.03  68.54 +4.33 83.72 +2.47 72.03 £4.10

Como puede verse en la Tabla 4.13 la capacidad de prediccion del modelo
configurado con las ecuaciones de Mead [33] y Widdicombe y Nadel [34] para el caso de
sujetos con esta demanda ventilatoria es muy mala. En la Figura 4.13 se compara el
resultado de la simulacion de las tres versiones de MSR2 con los datos experimentales

utilizados para calcular el error de prediccion.

MSR2 configurado con la ecuaciéon de Otis, et al realiza una buena prediccion del
patrén ventilatorio bajo estimulo respiratorio moderado. Una explicacién para errores
de prediccion tan grandes con las ecuaciones formuladas por Mead (2.37) y
Widdicombe y Nadel (2.38) es que se han formulado para niveles de ventilacién
superiores a los estudiados en esta tesis. Esto explica los patrones ventilatorios
obtenidos con dichas ecuaciones, en los cuales la ventilacién se incrementa con base a
elevadas frecuencias respiratorias y bajos volumenes circulantes (ventilacion superficial

rapida).
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Figura 4.13: Comparacion de datos experimentales y la simulacion del modelo MSR2 con tres
diferentes ecuaciones para el calenlo de la frecuencia respiratoria. Se muestran T, en (a), Tror en (b) y

Vi en (c), todas las variables con respecto a v, / Vi

4.5. Prediccion mediante el modelo del sistema

respiratorio propuesto por Fan y Khoo
(MSR3)

4.5.1. Introduccion

Esta seccion describe el procedimiento llevado a cabo para calcular la capacidad de
prediccion del modelo MSR3 propuesto por Fan y Khoo [35] en sujetos sanos bajo

estimulo respiratorio.

Previamente se ha comentado que MSR3 (Pneuma) ha sido implementado con el
proposito de estudiar el comportamiento del sistema respiratorio y su interaccion con el
sistema cardiovascular durante fases de suefio y vigilia. Por tal motivo, el controlador del
modelo no ha sido dotado de un regulador de la frecuencia respiratoria, sino que
considera que dicho parametro se mantiene aproximadamente constante. Como es de
esperar en el caso de estimulos incrementales como ejercicio e hipercapnia, dicha
aproximacion no es valida y por esta razon la capacidad de prediccion en este modelo es

reducida.

El interés por introducir MSR3 radica en la complejidad de sus plantas quimica y
mecanica y en la posibilidad de estudiar la interaccién con el sistema cardiovascular. En
secciones posteriores se plantea la modificacion de MSR3 mediante modelos hibridos
introduciendo un controlador que ajuste la duraciéon del ciclo y las fases respiratorias en

respuesta a la demanda ventilatoria.
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4.5.2. Metodologia

Al igual que en el calculo del error de prediccion en MSR7 y MSR2 se utilizan los

mismos valores de resistencia y elastancia considerados normales para sujetos sanos.

MSR3 no tiene parametros ajustables que permitan adecuar el modelo a determinada
poblaciéon. Sin embargo, pueden fijarse valores constantes en 7, y Tp,, para la

simulacién. Se mantienen los valores prefijados por los autores (7; =1.5s y Tpyr =4s).

4.5.3. Resultados

El error de predicciéon que se obtiene con MSR3 es de 32.51 % y en la Figura 4.14 se

muestra una comparacioén de dicho modelo con los datos experimentales.
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Figura 4.14: Comparacion de la simulacion de MSR3 con datos experimentales de sujetos sanos bajo
estimulo de hipercapnia y ejercicio. Se muestran T, en (a), Tror en (b) y Vi en (c), todas las variables
con respecto a VE / VE

max

Como puede verse en la figura anterior, los valores prefijados por los autores
originales en 7; y Ty en MSR3 permiten predecir aceptablemente la respuesta del
sistema respiratorio a determinado nivel de demanda ventilatoria, pero cuando el
estimulo respiratorio es incremental, ¥, solo puede incrementarse a costa de ¥, y por
esta razon el patrén ventilatorio es diferente al real. En la Tabla 4.14 se presentan los

errores obtenidos en promedio y cada una de las variables.

Tabla 4.14: Error de prediccion de MSR3 en sujetos sanos bajo estinulo
respiratorio.

MODELO VARIABLES VENTILATORIAS EP (%)
T Tror \ Promedio

MSR3 16.72 £9.67 19.58 £10.34 19.55+10.37 18.61 £9.03
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4.6. Prediccion mediante nuevos modelos
hibridos (MSR4y MSRS5)

4.6.1. Introduccion

Los modelos hibridos (MSR4 y MSR5) descritos en la Figura 2.14 se proponen como
una alternativa de mejora para MSR3 justamente con el fin de dotar a su controlador de
la capacidad para ajustar la duracién del ciclo respiratorio en respuesta a la demanda
ventilatoria. En esta seccion se describe la implementacién de los dos modelos hibridos

y el resultado de evaluar su capacidad de prediccion.

4.6.2. Metodologia

El controlador respiratorio de MSR3 es de tipo proporcional y ajusta la ventilacion
alveolar de acuerdo con el nivel de los impulsos provenientes de los quimiorreceptores
centrales y periféricos. Puesto que dicho controlador afecta a los sistemas cardiovascular
y respiratorio, no se ha modificado pues resulta indiscutible su importancia para estudiar
la interaccién entre dichos sistemas. La mejora aplicada a MSR3 que lo convierte segin
el caso en MSR4 o MSRS5, consiste en la inclusion de un nuevo bloque encargado de
ajustar la frecuencia respiratoria en el primero y la duraciéon de 7, y 7 en el segundo.
Por tanto, el comportamiento de las variables quimicas y mecanicas de los sistemas

respiratorio y cardiovascular depende absolutamente de MSK3.

S Implementacion de MSR4

En MSR4 la sefial de flujo ventilatorio se obtiene mediante MSR3, pero la duracion
del ciclo respiratorio varfa en funciéon del resultado obtenido en el controlador de
MSR2. Para esto se utiliza la expresion de frecuencia que proporcioné el menor error de
prediccion en MSR2, es decir la ecuacion de Otis, et al [32] (ecuacion (2.35), ver Tabla
4.13).

S Implementacion de MSRS

Al igual que en el caso de MSR4, en MSR5 el patrén ventilatorio se obtiene
mediante MSR3, exceptuando la duraciéon de las fases inspiratoria y espiratoria (y por
ende la frecuencia respiratoria) que son calculadas por el controlador de MSR7. Para
esto se utilizan las ecuaciones de trabajo ventilatorio que dieron el menor error de

prediccion en MSRT, es decir, la denominada version alternativa (MSRI1,, , ver Tabla
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4.4). El error de prediccion se calcula en los dos casos estudiados en la sub-seccion 0:

sin utilizar el clasificador estadistico y utilizandolo.

4.6.3. Resultados

En la Tabla 4.15 se muestra el resultado del calculo del error de prediccion en los
modelos hibridos. En el caso de MSRS5 se presentan dos configuraciones del modelo, en
la primera (MSRY) se utilizan los parametros 8 de MSR1,, obtenidos para el promedio
de la poblaciéon de sujetos sanos y en la segunda (MSRS i), € utilizan los
parametros @ correspondientes a cada uno de los patrones ventilatorios (A, B y C)
relativos al resultado de la clasificacion mediante analisis discriminante (ver apartado
4.3.5.2).

Tabla 4.15: Error de prediccion de los modelos hibridos MSR4 y MSR5 en sujetos sanos bajo
estimulos de hipercapnia y ejercicio.

EP (%) POR VARIABLE

MODELO EP (%) Promedio
TI TTOT Vr
MSR4 19.69 £ 11.17 13.00 £ 9.66 13.17 £ 9.62 15.29 + 8.54
MSR5 16.18 £ 10.53 13.82 £ 10.08 15.33 £ 10.64 15.11 £ 10.11

MSRS ciasificador 12.50 £ 7.08 13062727y 10.76 £ 591 (1123:555)  11.31 £ 6.40 (4153:630) 11.52 £ 5.56 (4194:555)

En la tabla anterior, el error de predicciéon obtenido en MSR5 con el clasificador
aumenta ligeramente a 11.94+5.55% cuando se considera el sujeto mal clasificado de la

validacion cruzada aplicada en el analisis discriminante.

4.7. Estudio comparativo de la capacidad de
prediccion de diferentes modelos

4.7.1. Introduccion

En las anteriores secciones se ha evaluado de forma independiente la capacidad de
prediccion de diferentes modelos del sistema respiratorio. Se ha cuantificado mediante el
EP. Sin embargo, para determinar si el error es alto o bajo, es necesario conocer la
variabilidad inter-sujeto, pues un modelo dificilmente podra tener un error inferior a la
dispersion de los datos. Por otro lado, la variabilidad intra-sujeto es de interés, pues

incluso un mismo sujeto varfa su patrén ante valores similares de demanda ventilatoria.
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En esta seccion se analiza la variabilidad de los datos experimentales intra- e intet-
sujeto y se compara dicha dispersion con los resultados mas relevantes de EP obtenidos

en la prediccion del patrén ventilatorio.

Al final de la seccién se discuten los resultados, se seleccionan los modelos mais

eficientes en la predicciéon del patron ventilatorio y se extraen conclusiones.

4.7.2. Analisis de la variabilidad inter- e intra-sujeto

La variabilidad intra- e inter-sujeto se ha calculado con el procedimiento descrito en la
sub-seccion 2.7.3 mediante las ecuaciones (2.78) y (2.79). En la Figura 4.15 se presenta
la evolucién de la variabilidad en T;, T v V; a medida que aumenta el estimulo
ventilatorio. Como puede observarse para el caso de la variabilidad intra-sujeto, la
tendencia de la curva en todas las variables indica que el comportamiento del sistema
respiratorio es menos variable a altos niveles de estimulo que a nivel basal. Precisamente
a nivel basal se presentan la variabilidad y la desviaciéon estandar mas elevadas. LLa mayor

dispersion se encuentra en 7; (Figura 4.154).

La variabilidad inter-sujeto, se reduce ligeramente al aumentar el nivel de estimulo.
Sin embargo, se observa un aumento notable de dicha variabilidad al comienzo de la
estimulacion (especialmente en 7;, entre 12 y 16 1/min), lo cual es debido a los

diferentes patrones ventilatorios encontrados en la poblacién de sujetos sanos.

En la Tabla 4.16 se muestran los valores globales de la variabilidad, es decir, el

promedio calculado sobre los diferentes niveles de ventilacion.

Tabla 4.16: Andlisis de la variabilidad intra- e inter-sujeto en la poblacion formada por sujetos
sanos bajo estinnlos de hipercapnia y ejercicio

VARIABILIDAD VARIABLES VENTILATORIAS PROMEDIO
Ty Tror Vr

Promedio

. 795 + 2091 637 + 2.99 6.46 + 3.03 6.93 + 3.00
Intra-sujetos

Inter-sujetos 16.83 + 2.06 1391 + 215 1394 + 217 1459 + 0.74
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Figura 4.15: 1V ariabilidad intra-sujetos e inter-sujeto en T, en (a), Tror en (b), Vy en (c) y promedio
de las tres variables en (d). La variabilidad intra-sujetos se grafica en promedio y desviacion estindar.

La variabilidad inter-sujetos (14.59%0.74) es la frontera inferior para el error de
prediccion en el grupo de sujetos sanos, pues ningin modelo podra proporcionar un EP
promedio inferior a dicha dispersion en la totalidad del grupo de sujetos sanos. En
cuanto a la variabilidad intra-sujeto promedio, se obtiene una dispersién de 6.93£3 que
serfa la referencia con la cual se puede comparar el error de prediccién en el caso de

intentar predecir la respuesta de un unico sujeto.

4.7.3. Analisis comparativo de resultados

Esta sub-secciéon presenta un resumen de los resultados obtenidos con todos los

modelos anteriores para su estudio comparativo.
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La Figura 4.16 presenta el error de prediccion en funcioén de la demanda ventilatoria
obtenido en las configuraciones de mas interés en cada uno de los modelos: MSRI,;, ,
MSR1,,,, MSR1,,_cuireatsr» MSR205 wats MSR3, MSR4, MSRS y MSRSceaisy - Para los
mismos modelos, se presenta en la Tabla 4.17 una comparacién del error de prediccion

por variables y el promedio global.

Error de Prediccion en T[ Error de Prediccion en T,
40 40
35 35
e MSR1 .
orig
— MSR1
alt
MSR1 alt-Clasificador
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Figura 4.16: Comparacion del error de prediccion calculado en diferentes modelos del sistema respiratorio.
Se presentan lo resultados por variables, en funcion de Vy asi: T, en (a), Tyor en (b) y Vi en (¢) vs. V,

'y el EP promedio vs. Vy, en (d).

Para MSRI1,,,, MSRl, y MSRS el error en general desciende al aumentar la
ventilacién, como sucede con la variabilidad intra e inter-sujeto. En MSR3 el EP
promedio aumenta a medida que aumenta la ventilaciéon. En los otros casos, el error se

mantiene aproximadamente constante a lo largo del incremento en la ventilacién.
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La adicién del clasificador en MSR1,, permite reducir considerablemente el EP

principalmente en 7; .

Tabla 4.17: Comparacion de la capacidad de prediccion global y por variable de diferentes modelos del

Sistema respiratorio

MODELO VARIABLES VENTILATORIAS EP (%)
Ty Tror Vr
MSR1 ,,;, 12.95 £10.37 2491 +10.74 25.00 £10.76 20.95 +9.89
MSRI1 ., 16.64 £10.24 143511041 14.60 £ 10.30 15.20 £10.05

MSRI yrcrasificador  12.56 £7.45 (13272772) 11.48 £5.93 (12041503) 11.59 £5.85 (11.92:561) 11.88 £5.71 (12.47:5.66)

MSR? i, ot al 18.73 £11.36 13.64 £9.86 13.69 £9.38 15.35+£8.87
MSR3 16.72 £9.67 19.58 £10.34 19.55 £10.37 18.61 £9.03
MSR4 19.69 £11.17 13.00 £9.66 13.17£9.62 15.29 £8.54
MSRS5 15.39£9.72 14.16 £9.59 14.60 £9.89 14.72 £9.30

MSRS ciasificador 12.50 £7.08 (13.06¢727) 10.76 £5.91 (11234586) 11.31 £6.40 (115306300 11.52 £5.56 (11.942555)

Si bien, EP en MSR3 se incrementa a medida que aumenta el estimulo, en los dos
modelos hibridos (MSR4 'y MSRSqeaa0) €Ste defecto es totalmente corregido
mediante la inclusién del bloque controlador que determina, en cada ciclo respiratorio,
la duracion optima de Tpp, en MSR4 y de T, y Tror en MSRS;cainr - S€ Obtienen
mejores resultados en el modelo MSRS5 40000 debido a que dicho modelo, a diferencia

de MSR4, predice apropiadamente el comportamiento de 7; .

El menor error de prediccion se obtiene en los modelos que ajustan 7; y Ty en
funcién de la demanda ventilatoria y las condiciones mecanicas del sistema respiratorio,
y que ademas incluyen el clasificador estadistico propuesto en esta tesis (MSR1,_ciusiscador

y MSRSClasiﬁcador )'

Con el fin de visualizar la prediccién de diferentes patrones ventilatorios, en la
Figura 4.17 se grafican los datos experimentales correspondientes a los grupos A, By C
obtenidos en el analisis de conglomerados de la sub-seccién 0 y los resultados de las

simulaciones con los modelos mas relevantes.
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Figura 4.17: Comparacion del error de prediccion calenlado en diferentes modelos del sistema
respiratorio. Se presentan lo resultados por variable, en funciin de V. Cada fila de tres grdficas

corresponde a los valores experimentales y simulados de T, , Tror y Vyp para cada uno de los grupos
de sujetos (A, By C).

El efecto de utilizar el clasificador es bastante notorio en los grupos B y C (graficas o

hasta 7) en todas las variables. En el Grupo A todos los modelos consiguen realizar una

prediccion aceptable en las tres variables registradas.

MSR, clusipicador Y MSRS cisiseador ti€nen un comportamiento muy similar entre ellos,
asi como MSR2, ... v MSR4 en todos los casos. Esto significa que el patrén

respiratorio no depende practicamente de utilizar las plantas quimica y mecanica de

MSR1, MSR2 6 MSR3, sino del controlador propuesto.

El resultado de la prediccion realizada con MSR2 ., €s practicamente idéntico al

obtenido con MSR4. Sin embargo, aunque se esperaria que en 7; y T, no hubiese
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diferencias por utilizar el mismo controlador, estas existen ligeramente debido a que el
volumen circulante generado por la planta mecanica de MSR3 es superior al de
MSR24 .a v €ste hecho modifica la ventilacion, produciendo ligeras diferencias en 7,

v Tror a demandas ventilatorias bajas.

4.8. Discusion y conclusiones

Se ha realizado un estudio comparativo de cinco modelos respiratorios con el objetivo
de predecir adecuadamente el patrén respiratorio de un sujeto ante un incremento de su

ventilacion.

Desde el punto de vista de la potencia predictiva del patrén ventilatorio y teniendo
en cuenta la frontera de prediccion impuesta por el analisis de variabilidad
(14.59£0.74), se encuentra que los modelos que mejor predicen la respuesta
respiratoria en orden de importancia decreciente son: MSRSciicador s MSRLus clasiicador »
MSR1,;, , MSR4, MSR2 . ..., MSR3. Los modelos que tienen integrado el clasificador
estadistico consiguen errores de prediccion inferiores a la variabilidad inter-sujeto en
toda la poblacién porque en tales casos la frontera de predicciéon es impuesta por la

variabilidad inter-sujeto de cada grupo (A, B y C) que légicamente es inferior.

MSRS5 ¢ 1sisicador €5 un modelo capaz de predecir apropiadamente el comportamiento
del sistema respiratorio de sujetos sanos a diferentes demandas ventilatorias dentro del
rango de interés. Dicho modelo esta basado en el controlador 6ptimo propuesto por

Poon [16], pero:
» Ajustando adecuadamente pardmetros del modelo.

» Modificando las expresiones de trabajo mecanico utilizadas, sustituyendo las que

dependen del producto P-¥ por las que dependen de la aceleracién del volumen
V).
» Introduciendo un clasificador estadistico que identifica el patrén ventilatorio de un

sujeto a partir del valor basal de V;, fr v Vi -

El error de prediccion obtenido es de 11.5%, muy bajo para tratarse del sistema de
control respiratorio pues la variabilidad intra-sujeto obtenida en los datos
experimentales es de 6.9%. Por variables, el error se reparte bastante uniformemente
entre las variables de interés (ver sub-seccion 2.7.2): 12.5%, 10.7% y 11.3 % para T},

Tror v V7, respectivamente.
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MSR; _lasificador Y MSRSciugicador tienen un error de prediccion muy similar, asf como
ocurre con los errores de todas las variables entre MSR2,,, ., ... V7 MSR4. Esto permite
concluir que el patrén respiratorio no depende practicamente de utilizar las plantas

quimica y mecanica de MSR1, MSR2 6 MSR3, sino del controlador propuesto.

Las plantas quimica, mecanica y el controlador neuronal central de dicho modelo
(MSRS5 ¢1ygicador ) €5tan basados en el modelo propuesto por Fan y Khoo [35] (MSR3) y
por tanto, permite evaluar la interaccion entre los sistemas cardiovascular y respiratorio,
pero a diferencia de MSR3, predice apropiadamente el patrén ventilatorio (respecto a las
variables relacionadas con la ventilacion mecanica: volumen, frecuencia y relacion
T, :T;) proporcionando informacién de muchas variables de interés (ver apartado

2.4.2.3) ante incrementos de la demanda ventilatoria.

Se ha desarrollado una metodologia efectiva para el ajuste y la validacion de
parametros en modelos fisiologicos profundos (doble optimizaciéon anidada) cuya

aplicabilidad puede extenderse a otros sistemas biologicos.

Los resultados presentados en este capitulo se suman a una serie de evidencias
presentadas en la literatura [36], que sefialan el hecho de que el controlador respiratorio
ajusta T; y Tpor , entre otros parametros, para minimizar el trabajo respiratorio durante
estimulos de hipercapnia y ejercicio moderados. Por otra parte, las ecuaciones
propuestas por Mead [33] y Widdicombe y Nadel [34] no aplican totalmente al tipo de

experimentos realizados en esta tesis y por ello no son ttiles en este sentido.

Los modelos que incorporan el clasificador estadistico (MSRSqicairr ¥
MSR1,;_iusificador) SON los mejores en la prediccion de la respuesta respiratoria ante
estimulo incremental en sujetos sanos. Sin embargo, dichos modelos no pueden
utilizarse para predecir el patréon respiratorio con patologias, porque en tal caso la
estrategia ventilatoria, que permite utilizar el clasificador, depende principalmente de la
enfermedad y nivel de gravedad no del patrén a nivel basal. Por tanto, en el siguiente
capitulo se utilizaran los modelos MSR7 y MSR5 (sin clasificador y aceptando un ligero
aumento del error de prediccion) para predecir el patrén respiratorio de pacientes con
enfermedades respiratorias comunes. Pero también se introducira un clasificador
siguiendo la filosoffa establecida en este capitulo de especificar el modelo dependiendo
de informacién experimental disponible del paciente. Todo ello se describe con detalle

en el Capitulo 5.
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Capitulo 5

Prediccion del patron respiratorio en

pacientes obstructivos y restrictivos

5.1. Introduccion

En el capitulo anterior, se estudiaron diversos modelos del sistema respiratorio en los
que se introdujeron modificaciones y obtuvieron parametros adecuados para predecir el
patrén respiratorio de sujetos adultos sanos ante un aumento de demanda ventilatoria.
Habiendo obtenido unos modelos adecuados para sujetos sanos, en este capitulo se
proponen modificaciones para ser capaces de predecir la respuesta respiratoria
adecuadamente cuando el sistema es afectado por patologias obstructivas y restrictivas
ante diferentes demandas ventilatorias. Se describe la metodologia utilizada para
introducir un modelo no lineal de la mecanica ventilatoria en los modelos completos del
sistema respiratorio seleccionados en el capitulo anterior. Por tanto, este capitulo aborda

los siguientes objetivos especificos de la tesis (ver seccion 2.5):

> Introduccién de caracteristicas no lineales de la mecanica ventilatoria en los modelos

completos del sistema respiratorio:

e Implementacion de un modelo detallado de la mecanica ventilatoria para la

simulacion de patologfas respiratorias comunes.

e Linealizaciéon del modelo complejo de la mecanica ventilatoria para incorporarlo

en modelos completos del sistema respiratorio.

» Obtencion de un modelo del sistema respiratorio para la prediccion de la respuesta

ventilatoria bajo el efecto de patologias obstructivas y restrictivas:
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e Adaptaciéon de los modelos del sistema respiratorio con mejor prediccion en

sujetos sanos, para la simulacién de patologias respiratorias.
e Validacion de los modelos mediante datos experimentales.

En la primera seccion se realiza un analisis exploratorio de los datos experimentales,
analogo al realizado para la poblacién de sujetos sanos (ver seccion 4.2) para configurar
de forma adecuada las simulaciones. Ademas se evalia la dispersion de los datos
experimentales, calculando la variabilidad intra- e inter-sujeto en los dos grupos de
pacientes. En la siguiente seccion se describe el procedimiento de linealizaciéon de un
modelo de la mecanica ventilatoria que ha sido validado previamente en la simulacion de
patologias respiratorias pero sélo durante espirometria forzada, no durante respiracion
espontanea. Las siguientes secciones presentan los resultados de predecir el patrén
respiratorio de pacientes con patologias obstructivas y restrictivas utilizando el modelo
complejo de la mecanica ventilatoria e integrandolo en los modelos completos
determinados en el capitulo anterior como mejores en la prediccion del patron
respiratorio de sujetos sanos. Finalmente se describe el proceso de validacion de los
modelos y se presentan los resultados obtenidos al predecir el patrén ventilatorio de un

paciente obstructivo o restrictivo.

5.2. Analisis exploratorio de datos
experimentales

La poblaciéon de pacientes con patologias respiratorias que se estudia en esta tesis esta
compuesta por 10 pacientes con EPOC y 7 con EPR a los cuales se les realizé una
prueba de ejercicio cardiopulmonar. La informaciéon antropométrica de los dos grupos
de pacientes se presenta en la Tabla 2.4. Utilizando estos datos antropométricos se
calcula la espirometria tedrica que sirve como referencia para analizar la espirometria
experimental que se realiz6 en estos pacientes. En las graficas de la Figura 2.13 se

muestran las constantes espirométricas promedio en porcentaje del valor teorico.

A partir de los datos espirométricos tedricos se obtienen la capacidad vital (VC) y la
ventilacién total por minuto maxima teérica (V) mediante las ecuaciones (1.14) y
(4.1). Tal y como se ha demostrado en el capitulo anterior, dichos valores resultan utiles

en la simulacién de la respuesta ventilatoria al estimulo de ejercicio.

Se determina el rango ventilatorio del estudio a partir de datos experimentales

mediante la metodologfa descrita en la seccion 4.2 calculando el umbral anaerébico y la
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respuesta compensatoria. En la Tabla 5.1 se presentan los valores promedio de Vg, , V;
y V; en los puntos RC y AT obtenidos mediante el método V-slope en sujetos sanos,

pacientes con EPOC'y pacientes con EPR.

En algunos casos, particularmente en pacientes con EPOC, el umbral anaerébico se
presenta a ventilaciones menores y cercanas a 30 1/min. Sin embargo, la respuesta
compensatoria en todos los casos ocurre después de V,=301/min, por lo tanto, como
ha ocurrido en el caso de los sujetos sanos, resulta adecuado imponer como limite
superior al rango en estudio una ventilacion igual a 30 1/min y de esta manera garantizar
que la V, en funcién de Vcoz es bastante lineal.

Tabla 5.1: Resultado del cilenlo del umbral anaerdbico en sujetos sanos y pacientes con patologias
respiratorias. Se utiliza el método 1 ~slope y se presentan valores en promedio y desviacion estandar

para Voo, , Vi 3 Vy en los puntos RC y AT.

RC AT
Poblaciéon
Veo, (1/min) V,(I/min) V() Vo, (I/min) V,(I/ min) V()

Sujetos Sanos 2.00 £ 036 5420 = 7.48 2.12 + 0.40 1.00 £ 0.09 28.17 + 3.95 1.36 + 0.12
Pacientes EPOC 124 * 042 3558 % 5.54 1.11 + 0.23 0.78 + 0.23 2535 * 3.67 095 + 0.24

Pacientes EPR 144 + 037 42.69 = 7.67 143 + 043 1.12 + 045 3329 * 1092 1.18 * 0.33

La espirometria forzada proporciona cierta informaciéon del tipo de enfermedad
respiratoria que padece un determinado paciente y de su gravedad con respecto a
valores teodricos esperados, sin embargo la prueba de ejercicio pulmonar es mucho mas
robusta, ya que permite identificar la tolerancia al ejercicio de cada sujeto y de esta
manera conocer de forma funcional y mucho mas objetiva el estado de la enfermedad
respiratoria [1]. En la Figura 5.1 se presentan mediante diagramas de barras los valores
maximos de consumo de O, y produccion de CO, alcanzados por cada paciente (EPOC
y EPR). Dichos valores permiten identificar la gravedad de la enfermedad pues los

sujetos en estadios criticos tienen una muy reducida tolerancia al ejercicio [2].
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Figura 5.1: Tolerancia al ejercicio representada por los valores miximos de V,,, y Ve, en pacientes
con EPOC en (a) y con EPR en (b).

De las graficas anteriores se deduce que los pacientes con EPOC (particularmente el
7y el 9) tienen menor tolerancia al ejercicio que los pacientes con EPR. En este ultimo
grupo, destacan los pacientes 6 y 7 pues tienen una menor tolerancia al ejercicio que los

demas.

La variabilidad intra- e inter-sujeto se ha calculado con el mismo procedimiento
utilizado en el caso de los sujetos sanos y que ha sido descrito en la sub-seccién 2.7.3.
En la Figura 5.2 se presenta la evolucion de la variabilidad en 7;, Ty, v V; a medida
que aumenta el estimulo ventilatorio en los pacientes con EPOC. Como puede verse la
variabilidad inter-sujeto es muy elevada, debido presumiblemente, a los diferentes
niveles de gravedad de la patologia obstructiva. L.a mayor dispersion, al igual que ocurre
en los sujetos sanos se presenta en la variable 7;. Este resultado contrasta con la baja
dispersion intra-sujeto, en donde puede advertirse una tendencia decreciente en funciéon
del nivel de estimulo (como sucedia también con sujetos sanos), lo que indica que el
comportamiento del sistema respiratorio en pacientes con EPOC es ligeramente mas

predecible a altos niveles de estimulo que a nivel basal.
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Figura 5.2: 1V ariabilidad intra-sujetos e inter-sujeto en pacientes con EPOC. Promedio y desviacion

estandar para T, en (a), Tror en (b), Vi en (c) y el promedio de las tres variables en (d). Todos los

casos vs. Vy.

En cuanto a los pacientes con EPR, se encuentran resultados similares (ver Figura
5.3). La variabilidad inter-sujeto es muy elevada, particularmente en 7}, y la variabilidad
intra-sujeto es mas baja que la encontrada en los pacientes con EPOC. Sin embargo, en
este caso la tendencia del trazo no es claramente decreciente, sino aproximadamente
constante con lo cual se puede esperar que dicho patréon ventilatorio sea igualmente

predecible a nivel basal que en altos niveles de estimulo.
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Figura 5.3: VVariabilidad intra-sujetos e inter-sujeto en pacientes con EPR. Promedio y desviacion
estandar para T, en (a), Tror en (b), V; en (c) y el promedio de las tres variables en (d). Todos los

casos vs. Vy.

En la Tabla 5.2 se muestran los valores globales de la variabilidad para los pacientes

con EPOC y con EPR, es decir, el promedio calculado sobre los diferentes niveles de

ventilacién. Se han afiadido los mismos resultados pero para sujetos sanos (Tabla 4.10)

para su facil comparacion.

Los promedios de la variabilidad inter-sujetos en los pacientes con EPOC y con

EPR, 20.36%2.64 % y 16.08+5.37 % respectivamente, son la frontera inferior para el

error de prediccion de los modelos del sistema respiratorio en cada uno de los
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colectivos, pues ningun modelo podra proporcionar un EP global inferior a dicha
dispersion. Esta dispersion es sensiblemente superior a la encontrada en sujetos sanos,
debido a la existencia de diferentes niveles de severidad de la enfermedad. Por el
contrario, la variabilidad intra-sujeto promedio, es muy baja en los dos casos, lo cual
indica que el patrén respiratorio para un paciente determinado es mucho mas definido y
determinista que el de los sujetos sanos.

Tabla 5.2: Andlisis de la variabilidad de la respuesta ante estimulo de ejercicio, intra- e inter-sujeto en
pacientes con patologias respiratorias obstructiva (EPOC) y restrictiva (EPR), asi como sujetos sanos.

VARIABILIDAD PACIENTES VARIABLES VENTILATORIAS PROMEDIO
T, Tror Vr

SANOS 795 + 2091 6.37 + 2.99 6.46 + 3.03 6.93 + 3.00

Intra-sujetos EPOC 476 £ 2.24 3.90 + 3.11 394 + 3.10 420 £ 048
EPR 3.05 + 2.67 2.53 £ 191 2.56 + 1.89 2.72 £ 0.29

SANOS 16.83 £ 2.06 1391 + 2.15 1394 + 2.17 1459 = 0.74

Inter-sujetos EPOC 2342 £ 499 18.80 + 399 1887 £ 4.06 20.36 + 2.64
EPR 2228 £ 226 1291 £ 3.19 13.06 + 3.54 16.08 = 5.37

5.3. Linealizacion de un modelo complejo de la
mecanica ventilatoria

5.3.1. Introduccion

El proceso de linealizacion se realiza con el fin de introducir el modelo no lineal de la
mecanica ventilatoria (disefiado para la simulacién de la espirometria forzada) a modelos
completos del sistema respiratorio conservando las caracteristicas del primer modelo
que guardan relacion con las patologias respiratorias. El procedimiento de linealizacion
constituye una simplificacién importante y necesaria pues de otra forma su integracion
en modelos como MSR1,, y MSR5 con un controlador 6ptimo serfa inviable. Debe
realizarse sin que se alteren las caracterfsticas fundamentales en la simulaciéon de
patologias respiratorias. A continuacion se presenta un analisis del modelo no lineal de
la mecanica ventilatoria que permite realizar algunas simplificaciones y posteriormente

se describe el procedimiento de linealizaciéon junto con los resultados obtenidos.
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5.3.2. Simplificacion mediante analisis de circuitos

El proceso de simplificacién esta basado en la analogia de circuito eléctrico descrita en la
sub-seccion 2.4.3. Se calcula la impedancia equivalente del circuito de la Figura 5.4a
segun la teorfa de circuitos. La impedancia equivalente encontrada esta compuesta por
una parte real y otra imaginaria (Figura 5.4b), la componente real representa la
resistencia del sistema respiratorio y la componente compleja esta asociada a la
compliancia o elastancia equivalente total. En la Figura 5.4 se muestran los circuitos

eléctricos correspondientes a este procedimiento.

V(t) R, R, . R vt Ry = [ (frep:Vs)
— ,,9% A A ;% A Vc Vs % ( ) A AR A
PEt) 1 . 2 —1z & Eeq = f .f;*espaVA
- :) 7t Ea D T ki P(1) ( —) —

| |
||
E.,
Zeq = Req + leq Zeq
(@) ()

Figura 5.4: Analogia eléctrica del modelo no lineal de la mecanica ventilatoria en (a) y Modelo
simplificado mediante el calenlo de la impedancia equivalente total en (b).

Planteando las ecuaciones correspondientes a las mallas 1 y 2 del circuito de la

Figura 5.4a y teniendo en cuenta que Z = P/ V se obtienen las siguientes expresiones:
P(0)=(R, + R+ Ep | jw)V +(E, | W)V, G.1)
B, =(R +E/jw)V, (5.2)
Reemplazando ¥, por (V =V,)y B, por (V.-E,,/jw) en (5.2) se obtiene la siguiente

expresion para V,:

2 2 2 .
Vc :|:E, +E E +Rw +]w-anRl}V 53

(E,, +E ) +RW

aw

Tomando ¥, de la anterior ecuacién, y reemplazandolo en la ecuaciéon (5.1), se

obtiene una expresion para la impedancia equivalente total (P(¢)/V () ):

2 2 2.2
Zeq — R” +R + anRl 5 _] &4_& EI +an€l +Rl w 5 (54)
) W WI(E,+E) +(Rw)
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En donde la componente real corresponde a la resistencia equivalente en el circuito

de la Figura 5.4b:

E szRl

R,=R,+R.+
=R (E,+E) +(Rw)

(5.5)

y la componente compleja permite obtener la elastancia equivalente del sistema

respiratorio, puesto que la reactancia capacitiva esta dada por:

. 1 . Eeq
anpacitiva = JXeq =~ = _J (56>

jwC,, w

Obteniéndose la elastancia equivalente del sistema a partir de la parte compleja de la

impedancia Z,, de la ecuacién (5.4) y la ecuacion (5.6):

(.7)

eq cw aw

E -F 1 E [E,2+EWE,+R,2W2J

(E,, +EY) +(Rw)

De los componentes de E,, y R, , se hace notar que dos elastancias en el circuito

eq>
de la Figura 5.44 (E,, yE,) tienen comportamiento no lineal y otros componentes
como las resistencias R,, R.,y R, son dependientes del flujo y el volumen respiratorio.
Por tanto R,, y E,, también son dependientes de las variables ventilatorias del sistema,
asi como de la frecuencia respiratoria (w (rad/s)). A continuaciéon se analiza la
posibilidad de adecuar la no linealidad de E, al rango ventilatorio del estudio y se evalia

el comportamiento de R, y E,, en funcion de las variables ventilatorias.

5.3.3. Analisis de la caracteristica no lineal de la

elastancia pulmonar

En el apartado 2.4.3.2 se ha descrito el comportamiento no lineal de la elastancia
pulmonar segin el modelo propuesto por Venegas, et al. [3] que explica la relacion
existente entre el volumen pulmonar (¥7;) y la presiéon transpulmonar (F,). También se
ha mencionado que en un estudio reciente Zhao, et al. [4] utiliza dicho modelo del
espacio alveolar ligado al modelo de la mecanica ventilatoria parametrizado previamente
por Barbini, et al. [5] para simular la espirometria forzada en sujetos sanos, pacientes
con EPOC'y pacientes con EPR. Los parametros utilizados por Zhao, et al. se presentan

en la Tabla 2.3.

En la Figura 5.5 se muestran dos curvas de presign vs. volumen para un rango
ventilatorio considerablemente amplio. Los parametros a,,b,,c, yd, en la ecuacién

(2.75) para un sujeto sano y un paciente con EPOC tienen el mismo valor debido a que
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la EPOC no afecta sensiblemente la elastancia pulmonar. La elastancia a lo largo de estas
curvas se calcula como el cociente AP, /AV, y se sabe que en el caso de los pacientes
con EPR la elastancia es mucho mayor que en los pacientes con EPOC /6], es decir que
para una misma presion transpulmonar (ver Figura 5.5), el volumen pulmonar en

pacientes restrictivos es légicamente inferior.

Curva Sigmoidea de Presion vs Volumen

== Pacientes con EPOC

Pacientes con EPR g
6 )

5 v
>3 /
|/

—110 0 10 20 30
Presion Transpulmonar (cmH 2O)

Figura 5.5: Curvas sigmoideas de presion
transpulmonar vs. wvolumen pulmonar en

pacientes con EPOC y pacientes con EPR.

El trazado sigmoidal de estas curvas resulta muy util para simular la espirometria
forzada, sin embargo, su utilizaciéon en el caso de la simulacién de respiracion
espontanea o durante ejercicio no es indispensable porque en tales casos, el rango de
presién transpulmonar corresponde a tramos lineales de la curva ¥, vs. B, (ver Figura
5.5). En el caso de sujetos sanos el rango de F, esta comprendido entre 4y 24 cmH,0O

[7], en pacientes con EPOC'y con EPR entre 4 y 12 emH,0°.

En la Figura 5.6 se muestran los valores de la elastancia pulmonar en los rangos de
presion transpulmonar anteriores durante respiraciéon espontanea o ejercicio moderado.
El rango de volumen pulmonar graficado en la Figura 5.6 (1 a 6 I) supera ampliamente
los rangos de volumen pulmonar determinados en las bases de datos estudiadas en esta
tesis si se tiene en cuenta el rango de volumen circulante (V;, ver Tabla 5.1). El

volumen pulmonar es la suma de la capacidad residual funcional y el volumen que

8 Si bien B, es mas baja en pacientes respiratotios que en sujetos sanos, la presiéon muscular suele ser

mucho mayor en pacientes con patologias respiratorias debido al esfuerzo que deben realizar para superar

la carga resistiva y elastica.
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participa en el intercambio de gases en cada respiracion: ¥V, = FRC+V,, en donde V, es

el volumen que participa en el intercambio de gases, es decir el volumen circulante (V)

menos el volumen de espacio muerto, V, =V, =V},.
6 6 T
H == Pacientes EPOC
[». Pacientes EPR
5 5 ¥ -==Regresiones lineales
/
4 = 4} a
= ~ 1
o e ]
N ~ d
T 3 T ] -l
= g ]
2 k3 ,’
~ | a !
K 2F- ’—.- ......... 53] 2 i
l / §
1
1L 1+ \
FRC EPR
0 0 .
2 4 6 8 10 12 1 2 3 4 5 6
Presion Transpulmonar (cmH 2O) Volumen Pulmonar (1)
()

(@)

Figura 5.6: Elastancia pulmonar versus Presion transpulmonar en (a), y vs. 1 olumen pulmonar en
(b). Se utiliza el rango de presion y volumen experimental de pacientes con EPOC y pacientes con
EPR. En (b) se seiialan los valores de FRC de la Tabla 2.2 pacientes con EPOC y de la Tabla 2.3

para pacientes con EPR. Se grafican las rectas de regresion lineal.

De las Figura 5.6 y 5.6/ se puede inferir que en el rango ventilatorio de interés, la
elastancia pulmonar se puede aproximar mediante un modelo lineal en funcién del
volumen pulmonar o la presién transpulmonar. Por tanto, con el fin de obtener

expresiones aproximadas para la elastancia pulmonar utilizando variables ventilatorias

comunes en los tres casos en estudio, se realiza una regresion lineal en el rango

ventilatorio de interés en cada grupo (EPOC y EPR), es decir, entre las respectivas FRC
y capacidad vital. En la Figura 5.6/ se grafican las rectas de regresion correspondientes a

(5.8)

las siguientes expresiones:
E,(EPOC)=0.31V,+0.82 para3<V, <5
para 1.5<V, <35 (5.9)

E,(EPR) =421V, -2.81

Es evidente que en los pacientes con EPR la elastancia pulmonar varfa de forma

importante a medida que el volumen pulmonar aumenta, a diferencia de lo que ocurre
en los pacientes con EPOC (ver curva verde en la Figura 5.64). El maximo error que se

comete en la aproximaciéon mediante regresion lineal es de 1.11 % para el caso EPOC'y

de 5.19 % para el caso EPR.
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5.3.4. Analisis de la caracteristica no lineal de la via

aérea superior

Como se ha descrito en la sub-seccion 2.4.3 mediante la ecuacion (2.66), K, pondera la
componente resistiva debida a la turbulencia del flujo ventilatorio en la via aérea
superior. Se analiza el comportamiento de la resistencia equivalente total (R,,) al
modificar el valor de K, en pacientes con EPOC y pacientes con EPR a diferentes
frecuencias y flujos respiratorios. La elastancia pulmonar en los tres casos se reemplaza
por la ecuacién lineal correspondiente (5.8) o (5.9) asumiendo un volumen alveolar de
0.51 (es decir, ¥, =3.51 en el caso EPOC en donde FRC=31[y V;=21 en EPR, ya que
en tal caso FRC=1.51).

En la Figura 5.7 se ilustra la variacién de la resistencia total del sistema respiratorio
(R,,) en funcién de la frecuencia respiratoria para diferentes valores de la constante K, .
Para el calculo de R,, mediante la ecuacion (5.5), los parametros del modelo son
reemplazados por los valores correspondientes de la Tabla 2.3. Se asume un flujo
constante de 0.3 //s y un volumen de la via aérea intermedia (V,) diferente segin cada
situacion fisiopatologica. Estos valores de V, en litros para EPOC y EPR son
[0.0689, 0.0735] respectivamente [4] [5].

Como puede apreciarse en la Figura 5.7, la resistencia total del sistema respiratorio
en las dos situaciones fisiopatologicas se ve alterada muy levemente por los diferentes

valores asignados a K, .

Pacientes EPOC Pacientes EPR
14 14
\ - K =0
: K =0.2
12 Mg 12 —=-K,=0.2}
\ K,=0.4
Q i Q
= 10 - = 10
BN \\ o,
jas) e jas)
g 8 ) g 8
2 2
a 6 a 6
4 4
10 15 20 25 30 10 15 20 25 30
fR (resp/min) fR (resp/min)

Figura 5.7: Variacion de la resistencia equivalente total en funcion de K, cuando varia la frecuencia
respiratoria en pacientes con EPOC y pacientes con EPR para diferentes valores de K, .
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Por otro lado, se observa una reduccién considerable en la R, de pacientes con

EPOC cuando la frecuencia respiratoria aumenta.

Adicionalmente se estudia el efecto de utilizar diferentes valores de K, en el cilculo
de R,, mientras varfa el flujo respiratorio. Para esto se hace un barrido de flujo entre

0.1y 0.6 I/s, con una frecuencia respiratoria constante de 15 resp/min . El resultado se

muestra en la Figura 5.8.

Pacientes EPOC Pacientes EPR
14 14
___.K2=0

| iiimiate i 12 —=—K,=02]
_ _ K2=0.4
= 10 = 10
o(\l o(\l
T o8 T s
L L

g g O O =i

a 6 a 6

4 4

0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6 0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6

Flujo Respiratorio (I/s) Flujo Respiratorio (I/s)

Figura 5.8: VVariacion de la resistencia equivalente total en funcion de K, cuando varia el flujo

respiratorio entre 0.1 y 0.6 I/ s en Pacientes con EPOC y Pacientes con EPR para diferentes valores
de K,.

Como puede notarse en los anteriores dos casos, el parametro K, pondera la
influencia del flujo turbulento en el aumento de la resistencia respiratoria total, sin
embargo, si se compara R, a flujo maximo (0.6 I/s) cuando K, es anulado y cuando
tiene su valor normal de 0.2 I/s, puede verse que el aporte de este parimetro a la
resistencia equivalente total es despreciable. En los pacientes con EPR es de 1.71% y en

los pacientes con EPOC de 0.97%.

Al variar simultaneamente el flujo y la frecuencia respiratoria se obtiene un plano de
variacion de la resistencia equivalente total (R.,). Por tanto para cada valor asignado a
K, se obtiene un plano diferente. Se calcula el error porcentual promedio entre cada

plano con el fin de cuantificar la diferencia entre ellos al utilizar uno u otro valor de X, :

N R ... —R ;

o\ — 100 | €4(ky=0.2, f (),V (i) €4 (ky=[0,0.4], 1z (i),V (i) |

E(%)=1007% | S _ | (5.10)
i=1 €4(ky=0.2, fr (),V (i)
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Para una variacion del 100% en K, (de 0.2 a 0 o a 0.4) se obtienen errores promedio

de 0.72% y 1.01% en pacientes con EPOC'y pacientes con EPR respectivamente.

Por lo anteriormente expuesto, una simplificacion importante para el modelo, sin
comprometer la utilidad de simular patologias respiratorias con demandas ventilatorias

en el rango de interés sera despreciar el parametro K.

5.3.5. Aproximacion de la resistencia y la elastancia

equivalente mediante planos aproximados

Una revision de las ecuaciones (5.5), (5.7), (5.8) y (5.9) sugiere que la no linealidad en la
resistencia y elastancia equivalentes depende fundamentalmente del volumen alveolar y
la frecuencia respiratoria. En la Figura 5.9 se presentan las superficies de variaciéon de
R., v E., en sujetos sanos, pacientes con EPOC y pacientes con EPR en funcion de f
y V,. En la generacién de dichas figuras se ha simulado el modelo despreciando el
efecto de k, y sustituyendo la expresion sigmoidea de E;, por una de las ecuaciones
lineales (5.8) y (5.9) segin el caso. Para el caso de EPOC, se hace utilizando ademas los
parametros de la Tabla 2.2 y para EPR los que aparecen en la Tabla 2.3.

[JPacientes EPOC

Pacients EPOC
[Cpacientes con [ Ipacientes EPR

[ IPacientes con EPR

TS

R _ (cmH,0/15)
s
7

E__ (cmH,0/1)
w
2

Fignra 5.9: Superficies de variacion de la resistencia equivalente en (a) y de la elastancia equivalente
en (b) en funcion de 'V, y fr. Se grafica una superficie para cada caso: pacientes con EPOC y
pacientes con EPR.

Las figuras anteriores, sugieren que las mayores variaciones de resistencia y elastancia

equivalentes, R, y E,, se dan en los pacientes con EPOC y las menores en los
pacientes con EPR. En ninguno de los dos casos es factible realizar una aproximacion
de R., o de E, mediante valores constantes independientemente de f; y V,. Por
tanto, resulta fundamental considerar la dependencia que R,, y E,, tienen del volumen

alveolar y la frecuencia respiratoria.
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Con el fin de aproximar mediante planos lineales las superficies de variacion de R,

(Figura 5.94) y E,, (Figura 5.90) se proponen las siguientes relaciones lineales:
R,=a,+a - fr+a,-V, (5.11)
E =b+b-fra+b -V (5.12)

En donde a,, @, a,, by, b y b, son coeficientes de ajuste a estimar, f, la
frecuencia respiratoria y ¥, es el volumen alojado en los pulmones en todo momento, es
decir, la suma de la capacidad residual funcional (FRC) y el volumen alveolar (V). Este
ultimo, representa la fracciéon del volumen circulante (V;) que participa en el

intercambio de gases.

Los coeficientes de ajuste de cada una de las ecuaciones (5.11) [a, @, a,] y (5.12)
[b, b b,] se obtienen por separado mediante técnicas numéricas. En cada caso se
define una funcién de coste a minimizar consistente en la diferencia entre la superficie

generada por el modelo y el plano aproximado:

1 Sutteto @ = Sy ) Y 513
/ ‘k;[ Sun (D) j 13

En donde & es el nimero de puntos simulados con el modelo no lineal para generar

la superficie S,

O

w0 Y €valuados con las ecuaciones (5.11) y (5.12) para obtener el plano

lineal aproximado S,,,, .

En la Tabla 5.3 se presentan los valores obtenidos para los coeficientes de cada
ecuacion en el caso de pacientes con EPOC'y pacientes con EPR. Ademas se muestra el

error porcentual obtenido en cada caso mediante la expresion:

_ 1 £ |SModelo(i)_SA Jrnx(i)| 5 14
error= E ;| SModela (l; | ( ' )

Tabla 5.3: Coeficientes de ajuste de las funciones de aproximacion a las superficies de variacion
de R, y E,, . Se presenta el error de ajuste porcentual de cada plano lineal mediante el error

promedio entre planos.

R, Error (%) E,, Error (%)
CASO
a, a; a, promedio b, b, b, promedio

EPOC 12.5828 -0.1418 -0.1280 7.30 20.7231 0.5942 -2.6949 4.72

EPR 8.4769 -0.0016 -1.5627 4.24 9.9651 0.0780 2.2583 3.28
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El error porcentual cuantifica la bondad del ajuste entre las funciones lineales y las
superficies exactas de R,, y E,, . Por tanto, a partir de los resultados presentados en la
Tabla 5.3, se concluye que es posible realizar una aproximacion lineal entre la planta
mecanica y las variables ventilatorias para la aplicacién en estudio. En la Figura 5.10 se
presentan graficas comparativas de las superficies exactas generadas por el modelo y los

planos lineales aproximados en el caso de pacientes con EPOC y EPR.

[ Superficie generada por el modelo
[Jplano aproximado

I Superficie generada por el modelo |-
\Oplano aproximado 2

R _(cmH,O/l5)

s

9 0
£, (resp/min
2 10 g (resp/min) > 10 fR (resp/min)

(a) @

[ B Superficie generada por el modelo
|Jptano aproximado

0 Superficie generada por el modelo
ll:lPlano aproximado H

R_(emH,0/s)

30
20 £ (resp/min)

> o 0 £y (resp/min)
(©) (d)

Figura 5.10: Superficies exactas y planos aproximados de R, en pacientes con EPOC en (a), en
pacientes con EPR en (c) y de E,, en pacientes con EPOC en (b) y en pacientes con EPR en (d).

5.3.6. Conclusiones

El anilisis presentado en esta seccion permite reformular el modelo no lineal de la parte

mecanica del sistema respiratorio con base en las siguientes modificaciones:

» En la resistencia de la via aérea superior se prescinde del parimetro de no
linealidad K,, pues su efecto en el caso de respiraciéon espontanea durante
ejercicio es despreciable. Por tanto dicha resistencia, R, , queda representada unica

y exclusivamente por K, (R, =K,), despreciando el efecto de la turbulencia del

aire en la via aérea superior.
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» Para la clastancia pulmonar se aproxima la relacién sigmoidea entre B,

y "
mediante las relaciones lineales (5.8) y (5.9), validas en el rango ventilatorio bajo

estudio.

» la variacién de V, y fp genera cambios en R, y E, susceptibles de ser
aproximados mediante planos linealmente dependientes de V, y fz, de tal
manera que para simular la componente mecanica de un paciente con EPOC, R

y E,, son reemplazados por:

R, =12.5828—-0.1418- f, —0.1280-¥;; E, =20.7231+0.5942- f, —2.6949-¥; (5.15)

Donde f; tiene unidades de resp/min y V; de litros. ¥, es el volumen pulmonar

(FRC+V, =Vy).

Analogamente, para simular la componente mecanica de un paciente con EPR se

utilizan las expresiones de resistencia y elastancia del sistema respiratorio:

R, =8.4769-0.0016- f, —1.5627-V;; E, =9.9651+0.0780- f, +2.2583-¥,  (5.16)

5.4. Prediccion en patologias obstructivas

Las patologfas obstructivas se caracterizan por una elevada resistencia en la via aérea
intermedia e inferior, particularmente notorias durante la fase de espiracion. Dicho
aumento en la resistencia causa hiperinflacion dinamica e hipercapnia pues la duracion
de la fase espiratoria es insuficiente para exhalar el gas con alto contenido de CO, que
esta alojado en los pulmones. El patrén ventilatorio en estos pacientes se caracteriza por
una frecuencia respiratoria alta con fases inspiratorias mas cortas que las espiratorias, lo
cual conlleva hipoxemia pues la fase inspiratoria es extremadamente corta para inhalar
aire suficientemente fresco. Durante ejercicio incremental, el patrén ventilatorio se ve
afectado por nuevas componentes pues el metabolismo aumenta y en consecuencia se
incrementan el consumo de O, y la produccién de CO,. Estos pacientes requieren
aumentar la presion muscular para superar la resistencia al flujo en la via aérea y con este
aumento aparece la sensacion de disnea que sélo pueden aliviar en parte respirando mas

rapido y reduciendo el volumen circulante [8] [9].

Cuando en la simulacién de patologias obstructivas se utiliza un modelo simple de la
mecanica ventilatoria formado por una unica componente resistiva y otra elastica, se

llega a algunas incongruencias debidas a la simplicidad del modelo [10].
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En esta seccion se presentan la metodologia y los resultados correspondientes a la
prediccion del patréon respiratorio de pacientes con EPOC utilizando los modelos que
proporcionan mejores resultados en sujetos sanos. Dichos modelos son MSR1,, v
MSRS . No se utiliza el clasificador estadistico, pues no se desea predecir la respuesta
ventilatoria a partir de la informacién basal. Con el fin de dotar a los dos modelos de la
capacidad para simular patologias respiratorias, ha sido introducida la planta mecanica

de MM172 linealizada mediante el procedimiento descrito en la secciéon anterior.

Integrar un modelo de la mecanica ventilatoria en cualquiera de los modelos antes
mencionados tiene el inconveniente que el patrén respiratorio ( fp y V; entre ellos) se
determina a partir de la minimizacién del trabajo quimico y mecanico. Este dltimo
depende de la resistencia y la elastancia que a su vez dependen de f; y V7 que han de
ser determinadas al final de la minimizacién. El problema se resuelve de forma iterativa.
Se suponen unos valores determinados (hipotéticos) de fr 4, v Vry, v de Ry E
asociados. Entonces se evalta el patron ventilatorio a partir de la optimizaciéon y se
observa si los valores de fi_gy vV Vi_gns Obtenidos son aproximadamente iguales a los
supuestos ( fr_smr = foonp> Veosme ®Viowy)- Si no es asi, se repite el proceso con los
ultimos valores de f; y V; utilizados. El proceso iterativo finaliza cuando se alcanza

Srosiu ® fR—hip s Viese ® T—hip *

Por tanto, el controlador debe realizar calculos adicionales que le permitan obtener,
en cada iteracion de la optimizacion, el valor de R, v E,, (R, y E,) correspondientes
a cada patologia segin las ecuaciones (5.15) y (5.16). En la Figura 5.11 se muestra el
diagrama de bloques de MM172 integrado en MSRT7, que es la forma general que se ha
utilizado para introducir la planta mecanica linealizada a cualquiera de los dos modelos

estudiados en esta seccion.

Con el fin de garantizar la convergencia del controlador hacia una solucién con
sentido fisiolégico se establecen las siguientes restricciones en el algoritmo de

minimizacién del controlador respiratorio:
» Vi, fas R, v E., deben ser positivos.

» La relacién LE que define el ratio entre la duracién de las fases inspiratoria y

espiratoria debe estar en el rango fisiologico [1:4, 4:1] [11] [12].
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Figura 5.11: Diagrama de blogues del modelo no lineal con la mecinica ventilatoria MMV2 [5] [4]
introducida en MSR1/[13].

Se calcula el error de prediccién entre el patrén respiratorio de cada paciente
(variables T;, Tror v V7) y el generado por cada modelo (MSR1,, y MSRS). En los dos

casos, los parametros 6, utilizados para configurar los modelos son los

opt
correspondientes a los sujetos sanos (Tabla 4.3 y Tabla 4.8), de tal manera que la tnica
diferencia respecto a los modelos utilizados para predecir el patron respiratorio en
sujetos sanos es la utilizaciéon de la planta mecanica linealizada. Se utilizan los

coeficientes de linealizacion hallados para una poblacién de pacientes con EPOC de

caracteristicas similares a la poblacién en estudio [5] (ecuacion (5.15)).

En la Tabla 5.4 se muestran los resultados obtenidos en el calculo del error de

predicciéon con MSR1,, y MSRS.

Tabla 5.4: Capacidad de prediccion de MSR1,, y MSRS configurados para la simulacion de
patologias obstructivas mediante la utilizacion de la planta mecanica MMV'2 [5] linealizada.

MODELO VARIABLES VENTILATORIAS EP (%)
T, Tror Vi
MSRI ,, 29.13 = 26.29 19.33 £ 9.09 1935 £ 924 22,60 £ 13.48
MSR5 31.92 £ 30.54 2097 + 11.01 20.78 £ 11.21 24.56 + 16.42

Como puede apreciarse en la tabla anterior los errores de prediccion entre los dos
modelos son similares y relativamente bajos si se tiene en cuenta la variabilidad inter-
sujetos en los pacientes con EPOC (20.36£2.64 %, ver Tabla 5.2). Se destaca la elevada
dispersion, debida a los diferentes estadios de la patologia, pues, si bien todos los

pacientes han sido diagnosticados como EPOC, y los resultados espirométricos asi lo
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seflalan (ver Figura 2.13), cada paciente padece un grado diferente de la enfermedad. En
la Figura 5.12 se muestra mediante un grafico de barras el error de predicciéon por

variables y global de MSR1,, en cada uno de los 10 casos estudiados.
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Figura 5.12: Error de prediccion porcentual de MSR1,, en

cada uno de los pacientes con EPOC. Se muestran por
separado el error en cada variable y el promedio (global).

La Figura 5.12 es similar a la que se obtiene con MSRS5. Como puede verse, los
mayores errores se presentan en la prediccion de los pacientes E7 y E9, en los cuales el
error de prediccion global supera el 30%, siendo 7, la variable con mas error. En la
Figura 5.13 se muestran las curvas de las variables del modelo MSR1,, y los datos del
grupo de pacientes con EPOC. Se resaltan en color verde los puntos correspondientes a

los pacientes E7 y E9.

Los pacientes E7 y E9 son pacientes con EPOC con un patrén respiratorio
caracterizado por frecuencias respiratorias mas rapidas que los demas, inclusive a nivel
basal presentan frecuencias de mas de 30 resp/min con marcada reduccién de 7). Este
patron respiratorio es caracteristico de pacientes con EPOC en un estadio mas avanzado
de la enfermedad [2]. La anterior apreciacion es corroborada por la marcada intolerancia
al ejercicio encontrada en estos sujetos y mencionada anteriormente (ver Figura 5.1).
Para mejorar la prediccion en dichos casos, es necesario tener en cuenta en la planta

mecanica las caracteristicas de pacientes con EPOC crénico.
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Figura 5.13: Comparaciin entre las curvas de las variables del modelo MSR\,, en funcion de V,; y
los datos experimentales de 10 pacientes con EPOC. T, en (a), Tror en (b)y Vi en (c). En la nube
de puntos se resaltan en color verde los datos correspondientes a los pacientes E7 y E9. En MSR1,,
ha sido introducido MM1"2 linealizado con las ecuaciones (5.15).

5.5. Prediccion en patologias restrictivas

Las patologias restrictivas, como se ha descrito en el capitulo 2, obedecen a diferentes
anomalfas que comprometen uno o mas componentes elasticos del sistema de mecanica
ventilatoria. Por tanto, siendo rigurosos, la prediccion del patrén respiratorio de
pacientes restrictivos requiere el conocimiento previo del tipo de patologia restrictiva
que se quiere simular. Los datos experimentales con que se cuenta en esta tesis,
corresponden a pacientes con diagnoéstico de enfermedad pulmonar restrictiva, lo cual
indica que la afeccidon que genera su restriccion afecta la compliancia pulmonar. Por este
motivo, para simular dicha patologia se modifica la elastancia pulmonar, mientras que

las elastancias de la via aérea y toracica permanecen inalteradas.

El patrén respiratorio de pacientes con patologia restrictiva se caracteriza por
respiracion rapida y superficial, pero a diferencia de los pacientes con EPOC, en los
pacientes con EPR, el volumen alojado en los pulmones es muy reducido debido a la
baja contracciéon producida por el endurecimiento del parénquima pulmonar. En lo que
se refiere a los gases arteriales, los pacientes restrictivos presentan hipocapnia y una

elevada hipoxemia [2].

A continuacién se presenta un estudio comparativo de la capacidad de prediccion de
los modelos MSR1,, y MSR5 a los que se ha integrado la planta mecanica MMV2
configurada para una elastancia pulmonar incrementada segin parametros dados por

Zhao, et al. [4] y linealizada con la ecuacion (5.10).
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El procedimiento consistente en introducir el modelo linealizado de la mecanica
ventilatoria en modelos complejos del sistema respiratorio analogamente al caso de
patologias obstructivas. Al igual que en el caso de los pacientes obstructivos, se compara
la capacidad de predicciéon de los modelos que resultaron mas relevantes en la
prediccion del patrén respiratorio de sujetos sanos, a los que se ha integrado la planta

mecanica de MM172 linealizada (MSR1,, y MSRS).

Cada modelo se configura para la simulaciéon de la patologia restrictiva (EPR)
utilizando para la componente mecanica, los coeficientes de linealizacién encontrados
para una poblacién de pacientes con EPR de caracteristicas similares a la poblacion en

estudio [4], ecuacion (5.16).

Se realiza la simulacién iterativa, igual como se describe en la secciéon 5.4. En la
Tabla 5.5 se muestran los resultados obtenidos en el calculo del error de prediccion con

los modelos incluidos en el estudio.

Tabla 5.5: Capacidad de prediccion de MSR1,, y MSRS configurados para la simulacion de
patologias restrictivas mediante la utilizacion de la planta mecinica MMV'2 [5] linealizada.

MODELO VARIABLES VENTILATORIAS EP (%)
T, Tror Vo
MSRI1 23.63 £ 11.89 13.68 * 5.99 13.80 + 5.78 17.04 + 598
MSRS5 24.01 + 13.19 1393 + 5.43 1431 + 4.80 17.42 + 5.77

Como puede apreciarse en la tabla anterior los errores de predicciéon son
practicamente iguales en los dos modelos (ligeramente inferiores en MSR1,,). Igual que
en el caso obstructivo, los errores mayores se encuentran en la variable 7; . La dispersion
en lo datos experimentales es mayor en esta variable que en T;,, y V; (ver Figura 5.3).
Sin embargo, los errores son del mismo orden que la dispersion (EP promedio y la
variabilidad inter-sujeto se encuentran alrededor del 17%). La evidente dispersién puede
ser debida a los diferentes estadios de la patologia, pues es légico que cada paciente
padezca un grado diferente de la enfermedad. En la Figura 5.14 se muestra mediante un
grafico de barras el error de prediccién por variables de MSR1,, en cada uno de los

pacientes estudiados.
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Figura 5.14: Error de prediccion porcentual de MSR1,,, en
cada uno de los pacientes con EPR. Se muestran por separado
el error en cada variable y el promedio (global).

En la Figura 5.15 se muestran las curvas de las variables 7;, T;,; v V; del modelo

MSR1,, y los datos del grupo de pacientes con EPR. La prediccion con MSR5 no

difiere sensiblemente de la realizada por MSR1,, .
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Figura 5.15: Comparacion entre las curvas de las variables del modelo MSR1,,, en funcion de v, y
los datos experimentales de 7 pacientes con EPR. T, en (a), Tror en (b) y Vy en (c). En MSR1,,
ha sido introducido MM 12 linealizado con la ecuacion (5.16).

De la observacion de las graficas que aparecen en la Figura 5.15 se puede inferir que
el error de prediccion en los dos modelos es debido a la dispersion de los datos, que a su
vez es producida por los diferentes niveles de gravedad de cada paciente. Tal como

sucedia con los pacientes con EPOC, para mejorar la prediccion de pacientes con EPR,
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es necesario tener en cuenta en la planta mecanica las caracteristicas de pacientes con
EPR crénico. En la siguiente seccion se analiza la capacidad de prediccion del modelo
cuando se configura la planta mecanica para diferentes niveles de enfermedad

obstructiva y restrictiva.

5.6. Prediccion en pacientes obstructivos y
restrictivos mediante un clasificador
basado en el nivel de enfermedad

5.6.1. Metodologia

Si se considera la dispersion del patrén ventilatorio en los colectivos de pacientes con
EPOC y con EPR, los modelos evaluados en las secciones anteriores predicen
correctamente dicho patrén. Este resultado demuestra la funcionalidad de integrar una
planta linealizada de la mecanica ventilatoria en los modelos MSR1,, y MSRS. Sin
embargo, en esta secciéon se propone una modificacion mediante un clasificador que
introducido en los modelos MSR1,, y MSR5 mejora su capacidad de predecir el patrén

ventilatorio de pacientes con diferentes niveles de enfermedad respiratoria.

Como se ha mencionado previamente los diferentes patrones ventilatorios presentes
en los pacientes respiratorios son debidos a que cada paciente padece un nivel diferente
de enfermedad y ajusta su patrén ventilatorio a las condiciones de la patologia. En este
sentido, se propone utilizar la versatilidad para simular patologias respiratorias de la cual
han sido dotados los modelos MSR1,, y MSR5 mediante la componente mecanica
linealizada, con el fin de identificar el nivel de gravedad de determinado paciente
respiratorio. Esto se puede conseguir midiendo la proximidad entre el patrén
ventilatorio del paciente en estudio para un nivel de demanda ventilatoria dado y
diferentes patrones del modelo generados mediante la simulaciéon de varios niveles de
gravedad de la enfermedad. Si bien este procedimiento no tiene una aplicacion clinica
demostrable, resulta muy util para identificar el patrén ventilatorio de determinado
paciente en un paso previo a la simulaciéon de su respuesta respiratoria con cualquier
otro nivel de ventilaciéon. En la Figura 5.16 se describe graficamente mediante un
diagrama de bloques la adecuacion de los modelos MSR1,, y MSR5 para predecir la
respuesta de un paciente respiratorio ante cualquier nivel de estimulo a partir del

conocimiento de su patrén para un nivel de ventilacién dado.
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Figura 5.16: Diagrama de blogues del modelo del sistema respiratorio para la prediccion del patrin
ventilatorio ante un estimulo determinado en pacientes con enfermedades respiratorias a partir de una o
mds muestras de su patron ventilatorio.

El nucleo central del modelo mostrado en la Figura 5.16 lo constituye la posibilidad
de configurar la planta mecanica para simular cuatro diferentes niveles de enfermedad
respiratoria (L;,L,,Ly; y L,). Mas adelante en esta seccion se describe la configuracion

utilizada para obtener dichos niveles de enfermedad respiratoria.

El bloque clasificador utiliza una muestra del patrén ventilatorio del paciente para
un determinado nivel de ventilacion, es decir, el valor de las variables 7,7, y V;. El
proposito es identificar cual de las configuraciones del modelo (L, L,,L; y L,) genera el
patréon ventilatorio mas proximo a la muestra. La proximidad de cada una de las
configuraciones del modelo al patrén ventilatorio del sujeto se obtiene calculando el
error cuadratico medio con la expresion (4.21). Una vez se ha identificado el nivel de
enfermedad del paciente (L;), se realiza la prediccion de la respuesta para diferentes
niveles de demanda con la planta mecanica del modelo configurada para simular el nivel

de enfermedad L e

La configuracién de la planta mecanica no lineal para simular los cuatro diferentes
niveles de enfermedad respiratoria se realiza escalando las modificaciones realizadas por
Barbini, et al. [5] para simular el caso EPOC vy las realizadas por Zhao, et al. [4] para
simular los pacientes con EPR. En ambos casos, L, se ha definido como el nivel de
enfermedad respiratoria asociado a los valores propuestos por los autores antes citados y
ya utilizados en las ecuaciones (5.5) y (5.7). L, representa un caso menos obstructivo o

restrictivo que L,, mientras L; y L, corresponden a mayores niveles de enfermedad que

L.



214 5.6 Prediccion en pacientes obstructivos y restrictivos mediante un clasificador basado en el nivel de

enfermedad

S EPOC

Los valores utilizados para configurar los diferentes niveles de enfermedad obstructiva
se obtuvieron modificando de forma proporcional los parametros relacionados con la
patologia. A medida que se agrava la enfermedad pulmonar obstructiva aumentan las
resistencias de la via aérea inferior (R,) e intermedia (R, ), y se reducen la elastancia de la
via aérea (E,,) y el volumen de la via aérea intermedia o central (V). Por otra parte la
hiperinflacién dinamica hace que la capacidad residual funcional (FRC) aumente,
reduciendo sensiblemente la capacidad inspiratoria, de tal manera que el rango posible
para el volumen circulante se restringe (ver Figura 1.7). En la Tabla 5.6 se muestran los
valores asignados a dichos parametros.

Tabla 5.6: Valores asignados a los pardmetros del modelo no lineal de la
mecdnica ventilatoria que cambian en funcion del nivel de EPOC.

NIVELDE V. K, fa—];"wﬁ FRC
EPOC () (emH,0s) (cmH,0") (cmH,0) 0

L, 0.0696  19.00 0.70 4.00 2.53

L, 0.0689  47.50 1.05 6.00 3.00

L, 0.0687  76.00 1.23 7.00 3.52

L, 0.0684  152.00 1.40 8.00 4.84

En cada uno de los casos se linealiza siguiendo el mismo procedimiento de la sub-

seccion 5.3.5 y se obtienen las siguientes expresiones para la resistencia y la elastancia:

L1: R, =9.5508—0.0134- f, —0.9571-¥;; E.=15.2462+0.1870-f, —1.1635-¥,  (5.17)

7

L2: R, =12.5828—0.1418- f, —0.1280-V; E, =20.7231+0.5942- f, —2.6949-¥, (5.18)
L3: R, =12.0504—0.1703- f, +0.1134-¥;; E. =24.4603+0.6009- f, —2.3552-¥, (5.19)

L4: R,=12.4123-0.1912- f, +0.0883-V;; E, =30.1066+0.4719- 1, —1.5898-V, (5.20)

En la Figura 5.17 se muestran los datos experimentales de los 10 pacientes con
EPOC durante la prueba de ejercicio y las curvas de la respuesta de MSR1,, configurado

con los cuatro diferentes niveles de enfermedad pulmonar obstructiva crénica.

En las graficas de la Figura 5.17 sélo se presentan los trazados correspondientes a
MSR1,;, ya que los de MSR5 son muy similares a estos. En la seccién siguiente se realiza
la validacién de los dos modelos en la predicciéon de las patologias respiratorias y se

presentan los correspondientes errores de prediccion.
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Figura 5.17: Comparaciin de datos experimentales con cuatro diferentes confignraciones de la planta
mecanica de MSR1,, para simular diferentes niveles de EPOC. T, en (a), Tror en (b)y Vi en (c).

S EPR

La configuraciéon de los diferentes niveles de la enfermedad pulmonar restrictiva esta
basada en la modificacién de la curva sigmoidea que describe el comportamiento de la
elastancia pulmonar (E,, ecuaciéon (5.9)). Ademas se modifica ligeramente el volumen
localizado en la via aérea intermedia (V,) y se cambia la capacidad residual funcional
(FRC) que disminuye a medida que la enfermedad restrictiva se agrava a causa del
endurecimiento del parénquima pulmonar. En la Tabla 5.7 se muestran los valores
asignados a dichos parametros en el caso de pacientes restrictivos.

Tabla 5.7: Valores asignados a los pardmetros del modelo no lineal de la mecinica
ventilatoria gue cambian en funcion del nivel de EPR.

E,
NI\lfali)I11 DE V. . b —— - 7 FRC
) (1) (1) (ecmH,0)  (cmH,0) ()
L 0.0744 1.40 5.40 7.50 3.40 2.09
L, 0.0735  1.00 2.60 13.30 5.84 1.50
L; 0.0729  0.80 2.10 20.00 7.00 1.32
L, 0.0726  0.60 1.60 27.00 10.00 0.88

En cada uno de los casos se linealiza siguiendo el mismo procedimiento de la sub-
seccién 5.3.5, tal y como se realizé con los niveles de enfermedad obstructiva y se
obtienen las siguientes expresiones para la resistencia y la elastancia en pacientes con

EPR a diferentes niveles de enfermedad:
Ll: R,=6.3793-0.0006- f, —0.7594-V,; E, =11.3566+0.0388- f, —0.0844-V, (5.21)
L2: R, =8.4769-0.0016- f, —1.5627-V,;; E =9.9651+0.0780- f; +2.2583 -V (5.22)

L3: R, =7.4676-0.0011- f, —1.2048-V,; E, =14.4988+0.0722- f, +2.8725-V; (5.23)
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L4: R, =8.2807-0.0016- f, —1.6395-V; E, =18.6530+0.1173- f, +5.9939-¥;, (5.24)

En la Figura 5.18 se grafican los datos experimentales de 7 pacientes con EPR
durante ejercicio incremental y los resultados de la simulacién realizada con MSR1,,
configurado con los valores descritos en la Tabla 5.7. Los resultados obtenidos con
MSRS5 son muy similares a los de MSR1,, . Como se ha mencionado anteriormente, en
la siguiente seccién se muestran los resultados del error de prediccion de los dos

modelos utilizando el clasificador descrito en esta seccion.
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Figura 5.18: Comparaciin de datos experimentales con cuatro diferentes confignraciones de la planta
mecdnica de MSR1,, para simular diferentes niveles de EPR. T, en (a), Tror en (b) y Vi en (c).

5.6.2. Validaciéon

La validacién de los modelos MSR1,, y MSR5 con la planta mecanica linealizada y
mejorados mediante la insercion del clasificador descrito en la seccién anterior, se realiza
con la misma base de datos con respecto a la que se ha calculado el error de prediccion
en las secciones 5.5 y 5.6. El proceso de validaciéon que es descrito mediante un
diagrama de bloques en la Figura 5.19, consiste en el calculo del error de prediccion
obtenido al seleccionar de forma aleatoria una determinada muestra del patron
ventilatorio del paciente del cual se quiere predecir su patrén ventilatorio ante un
estimulo determinado. Después, el proceso de simulacién es el descrito en la seccion
5.6. Este procedimiento se repite N veces, generando N valores de EP para ese sujeto.
La metodologia de validacion que se describe a continuacion es aplicable en el caso de

las dos patologias en estudio.

El diagrama de bloques de la Figura 5.19 describe el proceso de validacion, en el cual
se diferencian dos fases. La primera consiste en la configuracion de la planta mecanica
linealizada para simular los cuatro diferentes niveles de enfermedad obstructiva o

restrictiva (L;,L,,L; y L;) descritos en 1 secciéon 5.6. Se simulan estos cuatro niveles de
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enfermedad con diferentes niveles de demanda ventilatoria de tal manera que se tienen

cuatro patrones ventilatorios correspondientes a los diferentes niveles de enfermedad.

S o)
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diferentes niveles de enfermedad
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Figura 5.19: Diagrama de bloques del proceso de validacion mediante estimacion del error de
prediccion a partir de la seleccion de un determinado niimero de muestras aleatorias.

La fase (2) del proceso de validacion se realiza N veces. En cada caso i se selecciona
de forma aleatoria una muestra (i) de la demanda ventilatoria (V,(i)) y su
correspondiente patron ventilatorio (7;(7), Tror (i) y V7 (i)). Posteriormente se evalua la
proximidad de dicha muestra a cada uno de los cuatro patrones ventilatorios obtenidos
en la fase (1), calculando el error cuadratico medio (ecuacion (4.21)), de tal manera que
en cada caso se obtienen cuatro medidas de distancia (E,E,,E; yE,) de la i-ésima
muestra a cada una de las curvas generadas por el modelo en los niveles de enfermedad
L,L,,L; yL,. A continuacion se selecciona el nivel de enfermedad L; al cudl es mas
préximo el patrén ventilatorio del paciente x, y se calcula el error de prediccion (EP)’
del modelo con la configuracion L; a lo largo de la totalidad de la prueba de ejercicio.
Finalmente, tras realizar N iteraciones, se obtienen N errores de prediccion
correspondientes a las N muestras tomadas aleatoriamente del patrén ventilatorio del

paciente x (se considera N=50).

° Para calcular el EP en cada iteracion, se utilizan las ecuaciones (2.77) y (2.78).
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En la Tabla 5.8 se muestran los resultados correspondientes al calculo del error de
prediccion de MSR1,, y MSRS en pacientes con EPOC con demanda ventilatoria

incremental.

Tabla 5.8: Error de prediccion de MSR1,, y MSRS en EPOC. Se muestran valores de EP
(%o) en promedio y desviacion estandar global y por variable.

ERROR PROMEDIO POR VARIABLE (%) EP (%)
MODELO
T, Tror Vr
MSRI 26.42 + 2851 1093 + 4.10 11.01 = 4.35 16.12 + 892
MSRS5 29.66 + 3132 1250 + 4.88 12.32 + 5.07 18.16 = 9.96

Como puede verse en la tabla anterior, el error de prediccion promedio en el
colectivo de pacientes con EPOC se reduce una proporcion del 29% con MSR2,, (de
22.60+£13.48 a 16.12£8.92) y 26% con MSRS5 (de 24.56+16.42 a 18.16+£9.96) al
introducir el clasificador basado en el nivel de enfermedad. Ademis se reduce la

desviacion estandar del error entre variables.

En la Figura 5.20 se presentan dos graficas correspondientes al error de prediccion
en los modelos MSR1,, y MSR5 obtenido en la prediccién del patrén ventilatorio de
cada paciente del grupo. La desviacion estandar graficada con un trazo rojo representa la

dispersiéon debida a la seleccion aleatoria de 50 muestras, segin el procedimiento de

validacién.
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Figura 5.20: Promedio y desviacion estindar del error de prediccion obtenido en 50 casos del
procedimiento de validacion aplicado en cada caso del colectivo de pacientes con EPOC. Errores
obtenidos en MSR1,,, en (a) y en MSRS en (b).
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Como puede verse en la Figura 5.20 la dispersioén del error en la mayoria de casos,
independientemente del modelo, es bastante baja. Ello significa que el EP en cada sujeto
no depende de la muestra del patrén escogido para asignarle un nivel de enfermedad y
obtener un patrén durante todo el rango de demanda ventilatoria de interés. Se observa
un error elevado alrededor del 80% sélo para 7, y en sélo dos pacientes. En promedio
T, tiene valores de 0.55+0.04s para E7 y de 0.57£0.05s5 para E9 y segin la
simulacién realizada, 7; es en promedio de 0.92+0.14 s para el nivel de enfermedad L,
en el cual son clasificados los pacientes E7 y E9. Si bien un nivel de error del 80% es
muy elevado se debe tener en cuenta que pequefios cambios en la magnitud de 7,

representan grandes errores debido a la escala de esta variable.

En la Tabla 5.9 se muestran los resultados de calcular el error de prediccién con
MSR1,, y MSRS utlizando el clasificador basado en el nivel de enfermedad en
pacientes con EPK durante diferentes niveles de demanda ventilatoria.

Tabla 5.9: Error de prediccion de MSR1,, y MSRS en EPR. Se muestran valores de EP
(Vo) en promedio y desviacion estandar global y por variable.

ERROR PROMEDIO POR VARIABLE (%) EP (%)
MODELO
T, Tror V1
MSRI . 15.11 £ 3.08 11.46 + 3.49 11.39 £ 3.46 12.65 £ 2.13
MSRS5 1525 £ 3.39 11.44 + 3.52 11.44 + 3.47 12.71 + 2.20

En el caso de los pacientes con EPR, el error de prediccion global se reduce en
proporciones de 25.76% en MSR1,, (de 17.04+£598 a 12.65+2.13) y 27.64% en MSR5
(de 17.42+£5.77 a 12.71+£2.20) al utilizar el clasificador descrito en la seccion anterior.
Particularmente se reduce significativamente el error en T, lo cual ayuda a reducir la

dispersion del error entre variables.

En la Figura 5.21 se muestra el resultado del procedimiento de validacion de los
modelos MSR2,, y MSR5. En dichas graficas aparecen el promedio y la desviacion
estandar del error obtenido en la prediccion del patrén ventilatorio de cada paciente del
grupo, en 50 casos. Como en el caso EPOC, la desviacién estandar (trazo rojo) no es
elevada, lo que significa que el EP no depende de la muestra del patrén escogido de

entre los datos.
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Figura 5.21: Promedio y desviacion estindar del error de prediccion obtenido en 50 casos del
procedimiento de validacidn aplicado en cada caso del colectivo de pacientes con EPR. Errores
obtenidos en MSR1,;, en (a) y en MSRS en (b)

5.7. Discusion y conclusiones

En este capitulo se han propuesto adecuaciones a los modelos respiratorios obtenidos
en el capitulo 4, dotaindolos de capacidad predictiva de la respuesta del sistema
respiratorio al ejercicio, cuando es afectado por enfermedades respiratorias comunes.
Para esto se ha desarrollado una metodologia basada en computacién numérica y
linealizacion, mediante la cual, de forma idonea, se ha conseguido introducir un modelo
no lineal del sistema de mecanica ventilatoria, a los modelos complejos del sistema

respiratorio presentados en el capitulo anterior.

Se ha llevado a cabo una exploracién de datos experimentales relativos a dos
poblaciones de pacientes diagnosticados como EPOC y EPR, consistente en el calculo
del umbral anaerébico y la respuesta compensatoria que han permitido definir el rango
de ventilacién del estudio entre 10 y 30 1/min (antes de RC) garantizando que la relacién
entre ventilacién y estimulo sea lineal. Adicionalmente se ha evaluado la gravedad de la
enfermedad respiratoria de cada paciente mediante el registro de la tolerancia al ejercicio
y el analisis de la espirometria forzada. También se ha estudiado la variabilidad intra- e
inter-sujeto del patrén ventilatorio con el fin de establecer las metas de predicciéon con
los modelos en 20.98 % para el caso EPOC y 17.60 % para el caso EPR (variabilidad

inter-sujeto).
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Con el fin de utilizar el modelo no lineal de la mecanica ventilatoria en modelos
concebidos para simular ventilacion espontanea de sujetos sanos, se ha realizado un
analisis exhaustivo de cada uno de los componentes de la planta mecanica que ha
conducido a la linealizacién del modelo sin prescindir de las caracteristicas que en
trabajos previos permitieron simular patologias respiratorias en espirometria forzada [5]
[6] [4]. La componente mecanica obtenida se ha introducido en los modelos completos
MSR1,, y MSR5 (seleccionados en el capitulo 4) que se basan en el control éptimo.
Para obtener el patrén ventilatorio (V; y f; entre ellos) es necesario minimizar una
funcién de coste que depende de R, y E, que a su vez dependen de V; y f;. El
problema se ha resuelto mediante un procedimiento iterativo que converge
considerando unas restricciones que permiten obtener una solucién interpretable

fisiol6gicamente.

Los resultados obtenidos en la simulaciéon de la respuesta ante diferentes niveles de
demanda ventilatoria son muy satisfactorios, pues resultan comparables con la
variabilidad inter-sujeto encontrada en estos colectivos que, como se ha dicho antes,
representa la mejor prediccion. Los errores de prediccion promedio para pacientes con
EPOC son de 22.60%£13.48 con MSR1,, y 24.56+16.42 con MSRS, vy para pacientes
con EPR de 17.04+£598 con MSRl, y 17.42+5.77 con MSRS5. La variable que
presenta mayor variacion de las tres (7;,T, ¥ V7 ) es T, , pues ademas, es la que presenta

mayor dispersion en los datos experimentales.

Se observa, por ejemplo en la poblacién de pacientes con EPOC, que los enfermos
mas afectados por la enfermedad presentan el mayor error. Se concluye por tanto, que la
dispersion de los datos experimentales es debida a los diferentes niveles de gravedad.
Para mejorar la prediccion, por tanto, es necesario tener en cuenta en la planta mecanica
las caracteristicas de pacientes cronicos. Para ello, se introduce finalmente un
clasificador capaz de, a partir de una muestra del patrén respiratorio para una demanda
ventilatoria dada, asociar ese paciente a un nivel de gravedad que permitira predecir su
respuesta para cualquier nivel de demanda ventilatoria en el rango en estudio. Hay que
tener en cuenta que en muchas ocasiones, cuando un paciente con IRA ingresa en la
UCI o en la Unidad de Semicriticos de un hospital, no se dispone de su historial clinico
(que informa de su grado de enfermedad) ni se puede utilizar un clasificador que
dependa de sus variables respiratorias a nivel basal (pues cuando ingresa en el hospital,

ya se encuentra con una demanda ventilatoria alterada). Por ello, que el clasificador
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diseflado se base en una muestra cualquiera del patrén del paciente que corresponde a

su estado al ingresar en el hospital, resulta lo mas conveniente.

Se han determinado 4 posibles niveles de gravedad de la enfermedad modificando
adecuadamente y de forma proporcional a dicho nivel, parametros de la planta mecanica
no lineal, que después es linealizada, asociados con alteraciones fisiologicas dependiendo
del tipo de patologfa. Para EPOC se ha aumentado la resistencia de la via aérea inferior e
intermedia, se han reducido la elastancia de la via aérea y el volumen de la via aérea
intermedia o central. Para EPR, se ha aumentado la elastancia pulmonar y se han

reducido el volumen de la via aérea intermedia y la capacidad residual funcional.

Mediante este clasificador se ha conseguido mejorar entre un 26% y un 30% la
capacidad de prediccion en las dos poblaciones de pacientes respiratorios. Con errores
de prediccion de alrededor del 12% y el 16% en pacientes con EPR y EPOC

respectivamente.

Se observa que los pacientes con menor tolerancia al ejercicio (mas enfermos) se
pueden predecir mejor cuando la resistencia de la via aérea (en el caso EPOC) o la
elastancia pulmonar (en el caso EPR) tienen un mayor aumento en la simulacién de la

planta mecanica.

Para la validaciéon de los modelos MSR1,, y MSRS con clasificador basado en el
nivel de enfermedad, se selecciona aleatoriamente una muestra del patrén de un paciente
para un nivel de demanda ventilatoria dado, se determina por proximidad el nivel de
enfermedad y se predice su patron para cualquier nivel de demanda ventilatoria. Este
procedimiento se repite 50 veces. La desviacion estandar del error de prediccion tras la
seleccion de 50 muestras aleatorias tiene un valor comparable con el de la dispersion
intra-sujeto promedio, lo cual indica que el error en la predicciéon no depende de la
muestra del patron seleccionada para clasificar. El procedimiento de validacion ilustra la
particular utilidad de los modelos MSR1,, y MSRS para la prediccion de la respuesta al

ejercicio de pacientes respiratorios en cualquier nivel de demanda ventilatoria.

En sintesis, en este capitulo se han presentado dos modelos completos que incluyen
una componente mecanica no lineal aproximada por regresion lineal multiple y que
consiguen predecir el patréon ventilatorio de pacientes con EPOC'y con EPR durante
diferentes niveles de demanda ventilatoria. Los dos modelos utilizados MSR1,, y MSR5
(que fueron determinados y seleccionados en el estudio de sujetos sanos del capitulo 4)

presentan errores de prediccion similares para la simulacion de patologias en ventilacion
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espontanea. Hay que destacar que MSRS al contar con una mayor complejidad, nimero

de variables y la interaccion cardiovascular resulta el adecuado para ser incluido en

trabajos futuros dirigidos a predecir el resultado de la interacciéon entre un ventilador

mecanico y el sistema respiratorio afectado por patologias durante episodios de IRA.

5.8.
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Capitulo 6

Laboratorio virtual para la ensefianza

del sistema respiratorio

6.1. Introduccion

En los capitulos previos de esta memoria se han estudiado diferentes modelos del
sistema respiratorio propuestos en la literatura y se han formulado y validado otros
modelos capaces de predecir el patron ventilatorio de sujetos sanos y pacientes con
patologias respiratorias durante estimulos respiratorios. Sin embargo, como ya se
comenté en la sub-seccién 2.4.2, en todos los casos, no hay una aplicacion software o
programa que permita la facil interaccion con los modelos, el cambio de parametros
durante una simulaciéon de estimulo respiratorio ni la amigable visualizacion de las
variables que configuran el patrén respiratorio. Todos los resultados se obtienen
mediante la implementacién de modelos en Simulink con numerosos bloques de gran
complejidad o programacién en Matlab con la librerfa de optimizacion. En este capitulo
se describe una aplicacion practica del conocimiento y la experiencia adquiridos en
modelado del sistema respiratorio mediante el disefio de un laboratorio virtual
(Respillab) y sesiones practicas de laboratorio orientados a la ensefianza del
funcionamiento del sistema de control respiratorio humano con aplicacién en estudios
de Ingenierfa Biomédica en el marco del Espacio Europeo de Educaciéon Superior
(EEES). Este laboratorio pretende cumplir el ultimo objetivo de la presente tesis (ver

seccion 2.5) que incluye:
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» Implementacion de una herramienta informatica basada en el principio de la
interactividad, siendo simultaneamente rigurosa en la simulaciéon del

comportamiento del sistema respiratorio.

» Disefio de sesiones de laboratotio siguiendo las directrices del Sistema Europeo

de Transferencia de Créditos (ECTS).

» Preparacién de la documentacion necesaria: Manual de usuatio, guia de las

sesiones de laboratorio, reportes, encuesta, etc.

Si bien el laboratorio virtual, denominado Respilab, tiene un fin docente, su
aplicabilidad se puede ampliar al campo de la investigaciéon y constituye la base para el

desarrollo de nuevas y mas complejas herramientas con aplicacion en el ambito clinico.

Una herramienta que se ha mostrado muy eficiente para facilitar la introducciéon en
areas del conocimiento de cierta complejidad y que facilita el intercambio y el dialogo
entre personas procedentes de diferentes entornos es la interactividad [1] [2]. La
interactividad permite entender y estudiar de forma cualitativa el funcionamiento de un
cierto proceso o sistema, y permite, ademas, entender la influencia de los diferentes
patimetros sobte el comportamiento del proceso/sistema. Este entendimiento
cualitativo permite al usuario/estudiante crearse un modelo mental del proceso/sistema
con el que se esta trabajando. Dicho modelo mental resulta de vital importancia en el
campo de la bioingenierfa pues es el que permite la comunicacién entre gente
procedente de diferentes ambitos. Cabe destacar ademas, que en el campo de la
bioingenierfa, este modelo mental resulta en muchas ocasiones suficiente pues los
ingenieros no siempre necesitan un gran conocimiento de los procesos biolégicos o

médicos (y viceversa).

Es bien conocido que dentro de las ingenierfas la realizacion de sesiones practicas
que permitan al estudiante interactuar con los procesos estudiados es de vital
importancia. En este ambito la ingenierfa biomédica es diferente de otras areas pues
resulta muy complicado realizar experimentos, es decir reproducir situaciones
fisiolbgicas reales. La interaccion con el cuerpo humano resulta muy complicada,
peligrosa y cara (la realizacion de experimentos requiere buscar voluntarios y pacientes,
disponer de equipamiento especifico y seguro, y la aplicacion de un conjunto de
normativas con fuertes componentes legales y éticos). El laboratorio virtual que se
describe en este capitulo tiene el objetivo de minimizar esta problematica y permitir la

interaccién con el sistema respiratorio humano de forma sencilla, barata y segura. Estos
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laboratorios se construyen de forma totalmente interactiva de tal manera que los
estudiantes pueden aplicar ensayos de prueba y error que les conduzcan a la creacion de

modelos mentales del cuerpo humano.

La ingenierfa biomédica aplica diferentes campos de la ingenierfa al estudio de
sistemas biologicos (modelado, simulacién y control entre otros). Este trabajo se centra
en la aplicacién del modelado de sistemas fisiolégicos al estudio del funcionamiento
normal y patolégico del sistema respiratorio humano, con la finalidad de entender el
comportamiento del sistema en diferentes situaciones y predecir diferentes variables

ante diversos niveles de estimulo y en diferentes escenarios.

Como se ha explicado en los capitulos 1 y 2 de esta memoria, el sistema respiratorio
humano es un sistema dinamico altamente no lineal, con multiples entradas y salidas,
retardos puros y que esta constantemente interactuando con el entorno [3]. Ademas este
sistema presenta comportamientos muy diferentes en funcion de si esta trabajando en
un régimen normal o un régimen patologico. Puede considerarse, ademas, que el sistema
actia en lazo cerrado pues va adaptando su modo de trabajo a las caracteristicas del

entorno.

El laboratorio virtual que se presenta en las secciones sucesivas, y la guia de
laboratorio que lo complementa se proponen para mejorar el proceso de aprendizaje
por medio de experimentos guiados, enfocando la atenciéon del estudiante en los
parametros mas relevantes. El proposito de las sesiones practicas, no es que los
estudiantes conozcan en detalle el modelo matematico y los bloques que lo componen,
si no, que entiendan cualitativamente el comportamiento del sistema respiratorio y su
mecanismo de control. De tal manera, que las sesiones practicas los ayuden en la
construcciéon de su propio modelo mental del sistema respiratorio. Tanto Respilab,
como las sesiones de laboratorio, se han disefiado en el marco del Sistema Europeo de
Transferencia de Créditos (ECTS) [4] para facilitar su incorporacion en asignaturas que
sigan dichas directrices. El laboratorio virtual permite analizar y entender el
comportamiento del modo de operaciéon del sistema respiratorio humano de una manera

sencilla e interactiva.

En la primera secciéon se describen los aspectos fundamentales del laboratorio
virtual, sus componentes, caracteristicas y alcance. Posteriormente, se presentan algunos
ejemplos del funcionamiento de la herramienta, y finalmente se describe la utilizacion

del laboratorio virtual, junto con las sesiones de laboratorio disefiadas en el marco
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ECTS para facilitar su incorporaciéon en cursos Ingenierfa Biomédica de segundo y
tercer ciclo educativo oficial. En los anexos I, II y III se presentan el manual de
utilizaciéon de RespilLab, la gufa de laboratorio y los formatos de reporte de laboratorio

respectivamente.

6.2. Descripcion del laboratorio virtual

6.2.1. Desarrollo de la herramienta

Respilab se ha desarrollado en Easy Java Simulations (EJS) [5] [0]

, una herramienta
open source desarrollada en java que permite crear simulaciones interactivas de sistemas
dinamicos. Una aplicaciéon EJS estd compuesta por tres elementos principales: el
modelo, la vista y la interactividad. El modelo, implementado por el desarrollador
(transparente para el usuario) corresponde a la descripcién del sistema fisico y puede
desarrollarse en EJS mediante la introducciéon de un conjunto de ecuaciones
diferenciales o mediante otros programas de simulaciéon entre los que se incluye
MATLAB/Simulink. El modelo del sistema de control respiratorio utilizado en el
laboratorio virtual es MSR2 [7][8] que como se ha mencionado en la descripcion
realizada en el capitulo 2, ha sido implementado en Simulink (ver Figura 6.2), y ello
permite realizar las simulaciones de forma rapida y eficiente; cosa que facilita la
interaccién. El modelo desarrollado de esta forma, en MATLAB/Simulink, puede

conectarse facilmente con el entorno desarrollado en EJS encargado de la visualizacion y

de introducir la interactividad [9].

Los otros elementos (vista e interaccion), descritos en la sub-seccion 6.2.3, han sido
totalmente desarrollados en EJS. En el Anexo I se puede consultar el manual de

utilizacion del laboratorio virtual.

6.2.2. Particularidades sobre el modelo del sistema

respiratorio

Diferentes razones han motivado la utilizaciéon de MSRZ2 en el laboratorio virtual. La
principal, radica en su versatilidad para utilizar varias ecuaciones en el calculo de la
frecuencia respiratoria Optima. Esto permite estudiar diversos criterios de control
respiratorio. Por otra parte, dicho modelo incluye la interaccion con el sistema
cardiovascular y ha proporcionado buenos resultados en la prediccién del patron

respiratorio de sujetos sanos para una de las ecuaciones (ver Tabla 4.17). Las otras dos
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son mas apropiadas para niveles de demanda ventilatoria mucho mayores del rango en

estudio en esta tesis, pero de interés en otras aplicaciones.

Ademas de estimulos respiratorios comunes como el ejercicio y la hipercapnia,
comentados en anteriores capitulos de esta memoria, con MSR2 se puede predecir la
respuesta a la hipoxia. Este estimulo se produce por alteraciones en la respiraciéon o
debido a una reduccion en la presion de los gases inspirados tal como ocurre a grandes
altitudes causando una reduccién de la B, . Para simular el estimulo de hipoxia se
considera un cambio de la presion inspirada de oxigeno (B, ) hacia valores inferiores a
159 Torr (21 % de la presiéon atmosférica), correspondiente a condiciones normales a
nivel del mar. La hipoxia causa principalmente reduccion de la actividad mental y de la
capacidad de trabajo de los musculos [10]. Por tal motivo, el ejercicio y cualquier
actividad fisica se ven afectados por la altitud con un aumento de las frecuencias
respiratoria y cardiaca, entre otros. El nivel de hipoxia correspondiente a una altitud

especifica se obtiene por medio de la ley de los gases ideales descrita por West J. [11].

En la descripcion de MSRZ2 realizada en el capitulo 2 se presentaron diferentes
ecuaciones para el calculo de la frecuencia respiratoria: (2.35) [12], (2.37) [13] vy (2.38)
[14]. Dichas ecuaciones pueden ser utilizadas en el modelo con el propésito de evaluar
el comportamiento de las variables respiratorias a diferentes niveles de estimulo y de
esta manera analizar problemas de control respiratorio y control neuronal del ciclo
respiratorio, que siguen aun sin resolverse a pesar de la gran cantidad de literatura

generada hasta ahora.

Como se ha mencionado en la sub-seccion 2.4.2, la planta de MSR2 es continua y su
controlador discreto, pues calcula los parametros del patrén ventilatorio para cada ciclo
respiratorio. En la Figura 6.2 se muestran el diagrama de bloques en Simulink del

modelo y algunas graficas disponibles.
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Figura 6.1: MSR2 implementado en Simulink. En la ventana de la izquierda se muestra el
diagrama de blogues del modelo, se distinguen claramente la planta y el controlador. A la derecha se
muestran algunas graficas activas durante la simulacion.

Tanto el bloque controlador como la planta contienen diferentes bloques
correspondientes a subsistemas con funciones especificas. En la Figura 6.2 se muestra
una imagen del controlador del modelo en la que se distingue, entre otros, el generador
de sincronismo (bloque gris y rojo) que activa y desactiva los diferentes bloques de
calculo en el controlador en funcién de la duracion del ciclo respiratorio anterior. En la

seccion 2.4 se ha realizado una descripcion de cada uno de estos bloques.

Como puede deducirse al observar el controlador de MSRZ2 en la Figura 6.2, la
complejidad del modelo limita las posibilidades de interaccién que el usuario puede
tener con el modelo, que si bien se ha implementado para que los usuarios puedan
utilizarlo de forma intuitiva, es indispensable que tengan conocimientos y experiencia en

la utilizacién de Simulink.

La simulacién del comportamiento del sistema respiratorio cuando es afectado por
patologias respiratorias como la EPOC'y la EPK requiere la utilizacién de un modelo no
lineal de la mecanica ventilatoria [15] [16] o en su defecto, puede utilizarse una
aproximacion de dicho modelo como la presentada en el capitulo 5 de esta memoria. Sin
embargo, en una primera aproximacion simple, es posible analizar algunas caracteristicas
de dichas enfermedades con una planta mecanica lineal como la que incorpora MSR2.

En dicho modelo se pueden modificar la resistencia total del sistema respiratorio (R)
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para simular obstruccion y la elastancia total (E, ) para simular caracteristicas de las

patologias restrictivas.
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Figura 6.2: Vista del diagrama de blogues del modelo MSR2 implementado en Simulink. En la
ventana de la derecha se mmuestra el controlador, en donde destacan los blogques del generador de
sincronismo, el controlador de ventilacion y el optimigador de frecuencia entre otros. La ventana
izquierda permite explorar todos los subsistemas incluidos en el modelo.

6.2.3. Elementos interactivos

La interface grafica del laboratorio virtual estd compuesta por dos modulos

principales que se muestran en la Figura 6.3.

El médulo de la izquierda es el médulo interactivo, en donde los parametros de
interés pueden ser cambiados por medio de deslizadores y un grupo de diferentes
pestafias permite simular diferentes condiciones ventilatorias. E1 médulo de la derecha

es un visualizador de senales que se despliega al ser activado por el usuario.

El médulo interactivo esta compuesto por tres importantes tipos de simulaciones:

S Situaciones ventilatorias, tales como reposo, ejercicio, hipercapnia y una combinacion entre hipoxia y
gjercicio.
S Enfermedades obstructivas y restrictivas.

S Ecuaciones para el cdleulo de la frecuencia respiratoria.
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Figura 6.3: Interface grafica del laboratorio virtual. El médulo interactivo y el monitor de seniales son
mostrados en los lados izquierdo y derecho respectivamente.

En el primer caso, el usuario puede seleccionar la clase de estimulo haciendo clic en
cualquiera de las cuatro pestafias disponibles. En cada pestafia se muestra una imagen
animada representativa de la situacién ventilatoria (ver Figura 6.4): un hombre sentado
en un banco cuando se simula una condicién de reposo, un atleta corriendo en una
banda deslizante para simular ejercicio, un escalador en la cima de una montafa con el
proposito de simular ejercicio en altitud y una persona respirando dentro de una tienda
de campana para simular hipercapnia (ver Figura 6.3). La introduccién de estas
animaciones contribuye a la creacién del modelo mental del estudiante, de tal manera
que de forma intuitiva el estudiante relacione el resultado del experimento con el

escenario concreto que se esta analizando.

El usuario puede cambiar el nivel de estimulo ajustando el valor del parametro

respiratorio por medio de un deslizador:

O FEjervicio: La variable Ve, puede ser cambiada desde 0.2 1) min correspondientes a reposo, hasta

un valor mdximo de 2 1) min, correspondiente a un nivel elevado de eercicio.
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S Altitud: El usuario puede simular ejercicio a altitndes comprendidas entre el nivel del mar y
6000m (correspondientes a un especifico nivel de hipoxia).
S Hipercapnia: La variable Py, puede modificarse desde O Torr en condiciones normales, hasta 60
Torr.
VENTILATORY SITUATIONS VENTILATORY SITUATIONS YENTILATORY SITUATIONS

Exercise_at_High_Altitude | Exercise_at_High_Altitude | rExercise_at_High_nIti'tude |
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ALTITUDE = D Km
1] 2 4 6
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0,2 0,6 1.1 1.6 :‘ 0,2 0,6 1.1 1.6 2
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Figura 6.4: Imagenes representativas de las Sitnaciones 1 entilatorias: Reposo en (a), Ejercicio en (b),
y Ejercicio en altitud en ().

En cuanto a las patologias respiratorias, los dos parametros mecanicos pueden
modificarse simultineamente: E, desde 5 hasta 40 ¢#2H20//y R, desde 2 hasta 712
eonH20/1/5. Ademias uno de los tres criterios de optimizacién para el cilculo de la
frecuencia respiratoria presentados previamente puede ser seleccionado por el usuario

(ver Figura 6.3).

Una imagen grande de los pulmones y el arbol bronquial es mostrada en el centro
del panel de Respillab y sus tamafios cambian de acuerdo con el volumen de aire
inhalado y exhalado durante cada ciclo respiratorio simulado. Los aumentos y
reducciones de tamafo durante inspiracién y espiracion son proporcionales al volumen
respiratorio. Adicionalmente, tres flechas en la via aérea superior indican el sentido del
flujo de aire y su tamafio es proporcional al volumen que entra y sale de los pulmones.
Todo ello contribuye a la visualizacién del comportamiento del sistema respiratorio bajo
ciertas circunstancias o patologias, lo cual le permite a los estudiantes obtener
sensaciones y experiencia sin tener que enfrentar las dificultades existentes en la

realizacion de estudios experimentales con humanos.
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Finalmente, estain disponibles algunas opciones estandar en los laboratorios
virtuales, tales como “play”, “pause” y “reset” que se pueden accionar en cualquier
momento durante la simulacién. Un botén adicional, “Save — Sim”, permite guardar el
resultado de la simulacién en un archivo interno de MATLAB para su posterior
utilizacion. Ademas, dos tipos de ventanas externas se despliegan cuando el usuario
selecciona una de las opciones disponibles en la parte inferior del panel interactivo:

“Show Model” (muestra el modelo en MATLAB/Simulink) y/o “Signal Monitot”.

6.3. Graficas y ejemplos

Dos grupos de graficas son mostradas cuando la pestafia correspondiente es
seleccionada por el usuario: Instantaneas (Instantaneous) y Promediadas (Average). En
el primer grupo, es mostrada la evolucién ciclo a ciclo de las siguientes variables durante
los tltimos 30 segundos: volumen circulante (¥;), flujo ventilatorio (¥), frecuencia
respiratoria ( fy ), gasto cardiaco (Q), Po, v Pco, (ver Figura 6.3). Se pueden observar
claramente los intervalos inspiratorios y espiratorios durante cada ciclo respiratorio. En
la opcion de graficas promediadas, no se muestran los cambios en las variables dentro
del ciclo respiratorio sino los valores promedio durante el ciclo desde el comienzo de la
simulacién ("breath by breath"): V;, ventilacién total por minuto (V;), fy, O, Py, v
Po, (ver Figura 6.54). Mas adelante se presentan dos ejemplos ilustrativos con el fin de
mostrar los alcances de la herramienta. Es importante sefialar que la principal
caracteristica, la interactividad, no se puede presentar facilmente en un texto escrito, sin

embargo, varias de las herramientas utiles de Respilab se ilustran a continuacién.

Un valor normal para la resistencia del sistema respiratotio es 2.6 I/emH,0/s [17] y
puede considerarse que un sujeto padece enfermedad obstructiva si la resistencia de su
sistema respiratorio se duplica [18]. La primera simulaciéon consiste en duplicar la
resistencia a los 60 s de iniciada la simulacién (R, =5.2 1/cmH,0/s). Las sefiales
instantaneas pueden verse en la Figura 6.3, en donde se observan cambios en todas las
variables justo en el momento en el que se ha duplicado R, . El flujo respiratorio y por
consiguiente el volumen circulante aumentan para intentar superar la resistencia en la via
aérea, dicho aumento del flujo implica un esfuerzo extra por parte de los musculos
respiratorios, que es compensado con una reduccion de la frecuencia respiratoria que
pasa de 12 a 10 resp/min. Estos cambios evitan en un primer momento que la P,
aumente debido a que la resistencia al flujo incrementada impide su normal eliminacién.

Sin embargo esta respuesta es insostenible en el tiempo pues el continuo esfuerzo
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muscular para aumentar el flujo respiratorio produce disnea [3]. Por lo anterior, aunque
la respuesta inicial a la obstruccién sea la anteriormente descrita, el patrén ventilatorio

en el caso de las patologfas obstructivas se caracteriza por respiracion rapida superficial.
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Figura 6.5: Monitor de seqiales para valores promedio en (a) y para valores instantineos en (b).

El volumen circulante y la ventilacién total por minuto aumentan de acuerdo con los
cambios mencionados anteriormente. Ademas, puede observarse una respuesta

transitoria entre 60 y 90 segundos aproximadamente.

Una segunda situaciéon es simulada a los 2 minutos mientras se mantiene la
resistencia al doble de su valor normal: Se aumenta la fraccion inhalada de diéxido de
carbono (P, ) desde 0 hasta 30 Torr, similarmente a como ocurrirfa en un paciente
obstructivo en el que el aumento de la resistencia respiratoria produce hiperinflacion
dinamica y posteriormente hipercapnia. En el caso del estimulo de hipercapnia, a
diferencia de cuando el estimulo utilizado es el ejercicio, el incremento en la B, no va
acompanado por una reduccién en la F,, porque el metabolismo en los tejidos del

cuerpo no ha sufrido ninguna alteraciéon. La anterior también es la razén por la que el
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gasto cardiaco permanece inalterado. Estos efectos pueden verse también en la Figura

0.54, en donde se muestran los valores ciclo a ciclo de las variables respiratorias.

En la Figura 6.5/ (valores instantineos) se observa un cambio subito en la P,
cuando es aplicado el estimulo. Sin embargo sélo tras algunos segundos se modifican las
demas variables respiratorias, lo que refleja el retardo en el transporte del gas a través de
la circulacion y el tiempo de respuesta del controlador respiratorio. El gasto cardiaco
permanece sin modificacién (los valores instantaneos varfan muy ligeramente, ver Figura

0.50) debido a que el metabolismo en los tejidos del cuerpo no ha cambiado.

El aumento en la P, genera aumentos en la frecuencia respiratoria y el volumen
circulante, lo cual aumenta la ventilacion total por minuto y esta ventilacion
incrementada produce el aumento de la P,, porque los tejidos del cuerpo no consumen
mas oxigeno del normal y se asume una relacién entre ventilaciéon y perfusion normal
(ver Figura 6.54). Los resultados muestran que un paciente obstructivo mantiene la
ventilaciéon necesaria para la homeostasis a costa de un mayor trabajo respiratorio, lo

cual normalmente conduce a la fatiga muscular.

Este patrén ventilatorio es coherente con lo que se ha encontrado en algunos

estudios para este tipo de pacientes [19] [20].

6.4. Utilizacion del laboratorio virtual

6.4.1. Estructura curricular

Respilab puede ser incorporado en las sesiones de laboratorio de una asignatura
relacionada con el modelado de sistemas biomédicos. Para la utilizacién del laboratorio
virtual, es fundamental que los estudiantes hayan recibido previamente fundamentacién
en fisiologfa del cuerpo humano en donde se traten de forma general tépicos
relacionados con las ciencias de la vida y se haya realizado una descripciéon de la
mecanica ventilatoria y el intercambio de gases. Ademas, es necesario que los estudiantes

tengan conocimientos relacionados con las ciencias de la ingenierfa.

Junto con el Laboratorio Virtual, han sido disefiadas tres sesiones practicas cuya
descripcion se puede consultar en el Anexo II. El objetivo de las sesiones practicas es
mejorar el proceso de aprendizaje y guiar los experimentos concentrando el interés en
los parametros mas relevantes. Los experimentos no se consideran problemas aislados a

ser resueltos por los estudiantes, sino como un proyecto general que les permite
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fortalecer su "Modelo Mental" del sistema respiratorio. El concepto de "Modelo
Mental" se define en la enseflanza de fisiologia como la organizacion mental de la
informacion efectiva, de tal manera que a partir de dicha informacién basada en hechos
conocidos, se puedan realizar tareas en el mundo real (resolver problemas, o predecir el
comportamiento fisiologico) [21]. Las caracteristicas de interactividad de Respil.ab y las
sesiones de laboratorio (Anexo II) han sido disefiadas para que los estudiantes
identifiquen las relaciones causa-efecto y fendémenos mas importantes de la funcién
respiratoria. Durante dicho proceso de descubrimiento, el cual tiene lugar durante las
sesiones practicas, los estudiantes construyen su modelo mental de acuerdo con la

experiencia adquirida.

Las sesiones de laboratorio tienen estructura semi-presencial con metodologfa guiada
siguiendo las directrices ECTS. Dichas directrices definen la asignacién de créditos de
una asignatura en funciéon de la carga académica que representa en el marco del
programa. Se entiende por carga académica a todas aquellas actividades que le permiten
al estudiante alcanzar los objetivos del programa. Dentro de tales actividades caben las
clases magistrales, el trabajo practico, los seminarios y tutoriales, el trabajo de campo, el

estudio en casa y los examenes u otras actividades de evaluacion.

Las tres sesiones de laboratorio disefiadas con el fin de consolidar el aprendizaje del
comportamiento del sistema de control respiratorio representan en su conjunto 12 horas

de trabajo en total (0.4 créditos ECTS).

Las sesiones son disefiladas para ser realizadas por parejas de estudiantes con una
parte en el laboratorio, asistidos por un instructor, y otra correspondiente a trabajo
individual. Antes de las sesiones en las que se utiliza Respil.ab, otra sesion de laboratorio
debe introducir la utilizacién basica de MATLAB. En dicha sesion, los estudiantes
deben aprender como definir y manejar matrices, hacer graficos de variables y
programar pequefias funciones y scripts', pues dicho conocimiento es aplicado en

alguna parte de las sesiones con RespilLab.

La primera sesién (no presencial) es una introduccion a los principales conceptos de
la fisiologfa respiratoria y los modelos matematicos, en la cual cada estudiante debe
trabajar por su cuenta con el material didactico disefiado a tal efecto. Los estudiantes

deben leer tanto el manual de usuario de Respilab (ver Anexo I), como la guia de

I Archivo de secuencia de comandos
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laboratorio (ver Anexo II) y rellenar el reporte correspondiente a la primera sesion de

laboratorio (ver Anexo III) antes de la segunda sesion.

Las sesiones 2y 3 siguen el formato "observacion y registro” (cookbook) después de
una breve introducciéon al tépico especifico a ser estudiado [22]. Tienen una parte
presencial (3 horas) y un trabajo no presencial en el que los estudiantes rellenan los
reportes de laboratorio. Se les pide que reproduzcan varios experimentos basados en el
estudio de la respuesta del sistema respiratorio bajo diferentes estimulos y patologias
con el fin de evaluar y fortalecer su modelo mental. La segunda sesion los guia a través
de diferentes experimentos que tienen el propésito de estudiar la respuesta del sistema
respiratorio sano cuando es estimulado. En dicha sesién los estudiantes analizan el
resultado de las simulaciones con respecto a datos experimentales de un sujeto sano
bajo estimulo de hipercapnia con el propdsito de consolidar su previo conocimiento
teorico del tema. La tercera sesion profundiza en el estudio de la parte mecanica del
sistema respiratorio y muestra el efecto en la ventilaciéon cuando los parametros
mecanicos cambian en relacion con las enfermedades respiratorias. Al igual que en la
sesion 2, uno de los objetivos es analizar resultados de simulaciones con respecto a
datos experimentales, pero en este caso los datos experimentales provienen de un
paciente restrictivo bajo estimulo de ejercicio, lo cual constituye una escala superior en el
analisis.

El material didactico compuesto por guias y reportes de laboratorio para las tres
sesiones, as{ como Respiliab y el manual de utilizaciéon se encuentran disponibles para
libre descarga en una pagina Web disefiada exclusivamente para alojar el material

didactico [23]:

http://www.creb.upc.es/Respilab

La evaluaciéon de los estudiantes asistentes a las sesiones de laboratorio esta
constituida por dos partes, que aportan la misma puntuacién a la calificacion final. La
primera parte corresponde a los reportes de laboratorio entregados después de cada
sesion. Dichos reportes deben ser rellenados en su totalidad y acompafiados por
comentarios racionales que incluyan asociaciones entre la experiencia con el laboratorio
virtual y los conceptos de fisiologia y control previos. Para la segunda parte de la
evaluacion, cada estudiante es evaluado con el propésito de saber si su Modelo mental
del sistema respiratorio y su racionalidad y habilidad son suficientes para responder a

problemas practicos propuestos en un examen al final del curso. Esta ultima parte, es
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muy importante porque un proposito del laboratorio virtual es que los estudiantes sean
capaces de reconocer situaciones ventilatorias y patologicas a partir de datos
experimentales y predecir el comportamiento del sistema cuando ocurre un determinado

estimulo.

6.4.2. Descripcion de las sesiones de laboratorio

6.4.2.1. Primera sesion: Introduccion al sistema respiratorio

Después de esta sesion los estudiantes deben estar en capacidad de entender los

siguientes conceptos:

S Los fendmenos basicos de la mecanica ventilatoria (Por qué se producen y como son regulados)
S Las principales partes del cuerpo y los componentes involucrados en la respiracion y su funcion

S Las variables respiratorias mds importantes y los estimulos a evaluar en las signientes sesiones

Esta es una sesion no presencial, en la que los estudiantes deben leer dos
documentos y visitar un enlace Web por su cuenta. Deben responder a un cuestionario
corto compuesto por siete preguntas relacionadas con el material didactico puesto a su
disposiciéon (ver Anexo II). Las respuestas han de ser enviadas via Intranet antes de

asistir a la segunda sesion.

6.4.2.2. Segunda sesion: Respuesta del sistema respiratorio a

estimulos ventilatorios

Como principales objetivos, después de esta sesion el estudiante debe ser capaz de hacer

lo siguiente:

S Usar Respil_ab en diferentes situaciones ventilatorias y con diferentes estimulos: reposo, hipercapnia,
hipoxia y ¢ercicio

S Abnalizar y extraer conclusiones de los resultados de las simulaciones, compardandolos con los datos
experimentales, considerando ademas el conocimiento adquirido con la lectura de los documentos
sugeridos en la sesion anterior

S Entender la complejidad del sistema respiratorio y su interaccion con el sistema cardiovascular

S Identificar la sensibilidad del sistema respiratorio a las caracteristicas del ambiente

En esta sesion, los estudiantes prueban las tres diferentes ecuaciones disponibles

para calcular f; durante un estimulo de hipercapnia incremental. Cuentan con datos
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experimentales de un sujeto sano voluntario para comparar el comportamiento de las
variables V; y fz en funciéon de V, con respecto a las obtenidas en tres simulaciones
diferentes del estimulo de hipercapnia utilizando las ecuaciones (2.35), (2.37) y (2.38).
La comparacién es realizada en principio por inspeccion (ver Figura 6.6) y

posteriormente la comparaciéon es cuantificada por medio del error de prediccion

(ecuacion (6.1)).
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Figura 6.6: Frecuencia respiratoria en (a) y volumen circulante en (b) en funcion de la ventilacion total
durante hipercapnia. Se utilizan diferentes trazos con las siguientes ecuaciones: Otis, et al. (continuo),
Mead (a trazos), Widdicombe y Nadel (rombos) y se comparan con datos experimentales (puntos).
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Los errores de prediccion que obtendra el estudiante son mostrados en la Tabla 6.1.

Tabla 6.1: Error de prediccion durante hipercapnia con diferentes
ecuaciones para calcular la frecuencia respiratoria

ECUACION ERROR DE PREDICCION (%)
Vi fr
Otis, et al. 11.90 15.90
Mead 61.10 163.20

Widdicombe y Nadel 67.50 216.50
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A partir de dicho resultado, los estudiantes pueden concluir que la mejor opcioén
para el estimulo de hipercapnia es la ecuacion de Otis, et al., que esta basada en la

minimizacion del trabajo respiratorio.

6.4.2.3. Tercera sesion: Enfermedades respiratorias basadas en

cargas mecanicas
Al final de esta sesion los estudiantes deberan ser capaces de hacer lo siguiente:

S Simular patologias respiratorias utilizando Respil .ab

S Abnalizar y extraer conclusiones de los resultados de las simulaciones, compardandolos con los datos
experimentales y considerando el conocimiento adquirido con la lectura de los documentos sugeridos
en la primera sesion.

S Entender el efecto que tienen los incrementos de la resistencia y la elastancia respiratorias en el

patrin ventilatorio y su relacidn con los diferentes estados patoldgicos.

En esta sesion se analiza el efecto de realizar cambios en los parametros mecanicos
del sistema respiratorio mediante la simulacién de la situaciéon de reposo utilizando
diferentes valores para dichos parametros al nivel del mar y a 2500 m de altitud.
Posteriormente, se guardan en una archivo de MATLAB, los resultados de simular un
incremento subito del nivel de ejercicio con el fin de calcular el tiempo de
establecimiento del sistema respiratorio (definido con respecto al 5% del valor final de
las variables respiratorias). Finalmente, se simula un sujeto en ejercicio con el doble y el
triple de la elastancia normal. Los resultados son comparados con datos experimentales
de un paciente diagnosticado con patologia restrictiva, primero por inspecciéon (ver
Figura 6.7) y posteriormente calculando el error de prediccién con la ecuacion (6.1),

aplicando la misma metodologfa utilizada en la sesién de laboratorio anterior.
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Figura 6.7: Frecuencia respiratoria en (a) y volumen circulante en (b) en funcion de la ventilacion total
durante ejercicio. Se utilizan diferentes trazos con los siguientes valores de elastancia: 10 emH,0/1

(continuo), 20 emH, 0O/l (a tragos), 30 emH,O[l (punteado) y se comparan con datos de nn

paciente restrictivo (puntos).

En la Tabla 6.2 se muestran los errores de prediccién que obtendran los estudiantes
al aplicar el procedimiento antes descrito. Los resultados obtenidos les permitiran
concluir que la enfermedad restrictiva esta relacionada con un incremento en la

elastancia del sistema respiratorio, pues el error de prediccion se reduce a medida que
aumenta E,, .

Tabla 6.2: Error de prediccion durante ejercicio con diferentes
valores de elastancia

ELASTANCIA ERROR DE PREDICCION (%)

(cmH,0/) Vi fr
10 43.40 27.50
20 16.20 11.10
30 5.30 5.40

6.5. Discusion y conclusiones

En este capitulo se ha descrito un laboratorio virtual diseflado para analizar el
comportamiento del sistema de control del sistema respiratorio humano y tres sesiones
practicas relacionadas. El laboratorio virtual, desarrollado mediante EJS vy

MATLAB/Simulink, es completamente grafico e interactivo. Dichas prestaciones
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permiten al usuario interactuar de forma sencilla con un sistema respiratorio virtual
capaz de reproducir escenarios y patologias similares a las de un sistema respiratorio
humano; ello le permite al usuario crear un modelo mental del comportamiento del
sistema respiratorio real facilitindole analizar y estudiar diferentes escenarios. Este
modelo mental constituira un puente entre los diferentes actores que intervienen en un
proyecto de bioingenierfa (médicos, ingenieros, etc.), cosa fundamental para el mutuo

entendimiento.

Se han disefiado tres sesiones practicas de acuerdo con criterios ECTS, basadas en la
carga de trabajo requerida por cada estudiante para alcanzar los objetivos especificados
en términos de resultados en el aprendizaje. Los estudiantes deben identificar varias
relaciones causa-efecto y fenémenos relacionados con el funcionamiento del sistema

respiratorio.

Respilab y el material didactico relacionado es una herramienta valiosa para la
ensefianza del funcionamiento del sistema de control respiratorio en cursos de segundo
o tercer ciclo educativo, en concreto puede utilizarse en sesiones de laboratorio
relacionadas con la fisiologfa del sistema respiratorio humano y su modelado en la
enseflanza de la Bioingenieria. El hecho de que las sesiones de laboratorio estén
organizadas siguiendo criterios ECTS, hace idoneas estas sesiones para estudios que

hayan realizado su migracién, o lo estén haciendo, hacia estudios oficiales europeos.
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Capitulo 7

Conclusiones y extensiones futuras

7.1. Conclusiones de la tesis

7.1.1. Introduccion

Esta seccion describe las conclusiones mas relevantes que se derivan del trabajo
realizado en la presente tesis. Al final de los capitulos que describen la metodologia y los
resultados fundamentales de esta tesis se han presentado conclusiones parciales, que a
continuacioén son recopiladas siguiendo la estructura con la que se han formulado los

capitulos.

En general, se han cumplido satisfactoriamente todos y cada uno de los objetivos
planteados en la seccién 2.5. Se han analizado datos experimentales de sujetos sanos y
pacientes con patologfas respiratorias comunes. Se han extraido nuevos parametros
tanto musculares como ventilatorios que han permitido determinar patrones ante un
incremento de demanda ventilatoria. Gracias a una metodologia cuidadosa y a una
utilizacion exhaustiva de las herramientas informaticas se han obtenido modelos capaces
de predecir el patrén respiratorio de sujetos sanos y de pacientes con patologias
obstructivas y restrictivas durante ventilaciéon espontanea, a partir de una muestra de su
situacién ventilatoria. Estos modelos son el resultado de un arduo estudio que ha
implicado la eleccién de un grupo de modelos, la estimaciéon de parametros, la
validacion cruzada de los resultados y un analisis comparativo. Por tanto, el mayor
logro de esta tesis, ademas de la metodologia implementada, es la obtencién de modelos
capaces de predecir adecuadamente durante ventilacion espontanea la respuesta del
sistema respiratorio de pacientes con EPOC y con EPR ante estimulos ventilatorios.

Dichos modelos podran ser utilizados en nuevos proyectos que impliquen la simulacién
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de situaciones clinicas complejas como la interaccién entre un paciente intubado y el

ventilador mecanico.

Adicionalmente, esta tesis ha introducido una aplicacién practica con el fin de
difundir los conocimientos adquiridos. Dicha aplicacion consiste en la implementacion y
desarrollo de un laboratorio virtual y sus correspondientes guias de laboratorio, que han
resultado ser muy dutiles en la ensefianza de la fisiologia y el modelado del sistema
respiratorio en estudios de Ingenierfa Biomédica siguiendo directrices del Sistema

Europeo de Transferencia de Créditos (ECTS).

7.1.2. La insuficiencia respiratoria aguda y el

modelado del sistema respiratorio

Se ha analizado la etiologfa de la insuficiencia respiratoria aguda (IRA) debido a que es el
principal episodio clinico que conduce a la necesidad de datle soporte ventilatorio a los
pacientes que la padecen. Dentro de las enfermedades respiratorias mas comunes que
frecuentemente derivan en episodios de IRA estan las patologfas obstructivas y
restrictivas, asi como el estimulo ventilatorio mas comunmente asociado es el
hipercapnico. Todos ellos se han estudiado en esta tesis. Caracterizar y predecir el efecto
que dichas patologfas y estimulo tienen en el patrén respiratorio resulta fundamental
para el propdsito principal de esta linea de investigacion. En esta tesis se ha estudiado en
profundidad el patréon respiratorio de sujetos sanos, pacientes con enfermedad
pulmonar obstructiva crénica (EPOC) y pacientes con enfermedad pulmonar restrictiva
(EPR).

Para abordar el problema ha sido necesaria la revisiéon exhaustiva del estado del arte
en cuanto al modelado del sistema respiratorio. Para esto, primero se han abordado los
modelos completos, es decir, aquellos que incluyen planta quimica y mecanica,
realimentaciéon sensorial, controlador y en algunos casos interacciéon con el sistema
cardiovascular. Posteriormente se han revisado modelos de la planta mecanica que
permiten simular patologias respiratorias, pero sélo durante maniobras de espiracion
forzada. Asi pues, se pudo comprobar que no se habia determinado todavia un modelo
completo del sistema de control respiratorio susceptible de poder ser utilizado para
simular respuestas ventilatorias espontaneas a diferentes ventilaciones de pacientes con

enfermedad pulmonar.
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Los modelos completos del sistema respiratorio se basan en dos tipos de
controladores: Por un lado, aquello en los que el controlador ajusta el patron
respiratorio y la ventilaciéon con base en la minimizacién del trabajo respiratorio, es
decir, que su controlador esta basado en un principio de optimizacién y funciona como
un regulador adaptativo y autoajustable basado en medidas de eficiencia (modelos
denominados en la tesis MSR1yMSR2). Por otra parte, en los que el controlador
respiratorio es visto como un generador central de patrones, en el cual la actividad
respiratoria ritmica se produce como respuesta proporcional a la realimentacion
sensorial aferente (modelo MSR3). De ambas filosofias, en la tesis se han propuesto

modelos hibridos (MSR4 y MSRS)

7.1.3. Analisis del patrén respiratorio durante
hipercapnia

Se ha realizado un estudio de la respuesta del sistema respiratorio en sujetos sanos bajo
estimulo de hipercapnia incremental con el fin de identificar los parametros mas
relevantes y caracteristicos de la respuesta al estimulo ventilatorio. Se han estudiado
parametros respiratorios utilizados habitualmente, en funcién del nivel de estimulo,
cuantificado mediante el Fye, y en funcion de la demanda ventilatoria, V.
Adicionalmente se han propuesto otros parametros basados en sefales de flujo, presion
y electromiografia de superficie registrada en tres muasculos implicados en la respiracion.

Las conclusiones mas importantes de la tesis en este sentido son:

= Se ha determinado que los parametros mas sensibles al estimulo en orden
decreciente de importancia son: velp 4y, Vel e, que son parametros
propuestos en esta tesis y 4y, 4, y V;/T;, todos con coeficientes de regresion

lineal elevados (7 >95% con respecto a v, y 7 >80% con respecto a Py, ).

= Parametros muy utilizados en la practica clinica como fz/V;, T;/Tror v Ty nO
resultan estadisticamente relevantes porque estan relacionados con diferentes

patrones respiratorios.

= Desde el punto de vista de su activacién con estimulos elevados, y a pesar de la
muy elevada variabilidad entre sujetos, se puede identificar un orden de
importancia en los musculos respiratorios: Diafragma, Esternomastoideo y
Geniogloso. Este resultado es reforzado por los coeficientes de correlacion

obtenidos entre parametros musculares y los parametros ventilatorios mas
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relevantes. Parametros como vel, ., y A4, tesultan mas correlados con la
actividad diafragmatica que un parametro utilizado en anteriores estudios de

investigacion, B .

= Mediante una metodologia basada en analisis de conglomerados, se han
encontrado claramente dos estrategias para aumentar la demanda ventilatoria.
Adicionalmente se ha encontrado que diferentes patrones musculares estin

asociados a cada estrategia:

1. Incremento mayor del volumen circulante a costa de una frecuencia
respiratoria mas estable (respiracion mas profunda a un ritmo respiratorio

similar):

®* En promedio, la actividad del musculo Esternomastoideo durante la
inspiracion (RMS,_g,,, ) aumenta de manera mas lineal, mientras que la

del diafragma (RMS,_p,,) es menos lineal.

= FEl ratio de las actividades entre inspiracion y espiraciéon del Diafragma
(RMS,_p,,,/RMS, 1,,,) v el Esternomastoideo (RMS,_ g, /RMS, g, ) se

incrementa en mayor medida con el aumento de la ventilaciéon (para el

diafragma hay significacion estadistica p<0.05).

* Existe una mayor sincronizaciéon entre el Esternomastoideo y el
Diafragma a medida que la ventilacién aumenta, encontrada gracias a
parametros calculados a partir de la funcién de correlacion cruzada (con

significacion estadistica p<<0.05).

2. Fuerte aumento de la frecuencia respiratoria manteniendo un volumen

similar (respiracién mas rapida y superficial):

* El aumento de la actividad del Diafragma durante la inspiracion
(RMS,;_p,) es mas lineal, contrariamente a lo que ocurre en el

Esternomastoideo que es menos lineal que en el grupo anterior.

* Los musculos Esternomastoideo y Diafragma aumentan en menor
medida su actividad (entendida como el ratio entre inspiraciéon y

espiracion) y con una sincronizacion menot.

Si bien las diferencias entre patrones respiratorios se han encontrado al estudiar la
evoluciéon de las variables respiratorias a lo largo de la prueba de estimulacion

hipercapnica, también se ha conseguido predecir la pertenencia a una u otra estrategia
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mediante analisis discriminante a partir del patron a nivel basal: frecuencias respiratorias
altas o velp = bajas predicen que el sujeto tenderd a aumentar més el volumen
circulante con un ritmo respiratorio mas estable (clasificaciéon correcta del 90% y 73%

de los sujetos respectivamente mediante LOO).

7.1.4. Prediccion del patton respiratorio en sujetos

sanos

Se ha realizado un estudio comparativo entre diferentes modelos respiratorios con el
objetivo de predecir adecuadamente el patron respiratorio de un sujeto sano ante un

incremento de su ventilacion:

= Se han estudiado tres modelos en su configuraciéon original (MSRI1

MSR2

orig >
ois.aar. Y MSR3). Complementariamente se han introducido
modificaciones basadas en otros estudios para obtener los modelos modificados

MSRlalt 5 MSRzMead Y MSRzWiddicombe&Nadel .

= Se han propuesto dos modelos hibridos que combinan la planta quimica y
cardiovascular de MSR3 con el controlador éptimo de MSR2,,, ..... v MSR1,,
(denominados MSR4 y MSR5, respectivamente).

= Se ha diseflado e introducido un clasificador estadistico proponiendo los

mOdelOS MSRI MSRlalr—ClaS{ﬁcador y MSRSClaS[ﬁcador .

orig—Clasificador >

Las conclusiones en este sentido son las siguientes:

= Desde el punto de vista de la potencia predictiva del patrén ventilatorio y
teniendo en cuenta la frontera de prediccién impuesta por el analisis de
variabilidad inter-sujetos (14.59+0.74%), se encuentra que los modelos que
mejor predicen la respuesta respiratoria en orden de importancia decreciente son:
MSRS5 ¢sificador » MSRY i clasificador > MSR1,y , MSR4, MSR2 ¢ > MSR3 'y con un

error de prediccion muy alto MSR2,... v MSR2yiicombes Nadel -

= Los mejores modelos, MSRS5¢,ca00 Y €5tan basados en el controlador 6ptimo

propuesto por Poon [1], pero ha sido sensiblemente modificado:

» Seleccionando adecuadamente parametros del modelo mediante una
metodologia efectiva para el ajuste y la validacion de parametros en modelos
fisiolégicos profundos (doble optimizacién anidada) cuya aplicabilidad puede

extenderse a otros sistemas bioldgicos.
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* Modificando las expresiones de trabajo mecanico utilizadas en la fase
espiratoria, sustituyendo las que dependen del producto P-¥V (que generan
un trabajo negativo) por las que dependen de la aceleraciéon del volumen
(7):

* Introduciendo un clasificador estadistico que identifica el patrén ventilatorio
de un sujeto a partir del valor basal de V;, f; y la estimacion tedrica de
Vemas -

= El error de prediccion obtenido con MSRS5,icasr €5 de 11.5%, muy bajo para
tratarse del sistema de control respiratorio pues la variabilidad intra-sujeto
obtenida en los datos experimentales es de 6.9%. Por variables, el error se
reparte bastante uniformemente entre las variables de interés (ver sub-seccion

2.7.2): 12.5%,10.7% y 11.3 % para T;, Ty v V;, respectivamente.

= MSRL_clusificador Y MSRS ciusipicasor tienen un error de prediccion muy similar, asi
como ocurre con los errores de todas las variables entre MSR2,,, ., .. vy MSR4.
Esto permite concluir que el patrén respiratorio no depende practicamente de
utilizar las plantas quimica y mecanica de MSR1, MSR2 6 MSR3, sino del
controlador propuesto: fisiologicamente, el generador de patrén respiratorio
humano ajusta 7; y Tj,;, entre otros parametros, para minimizar el trabajo

respiratorio durante estimulos de hipercapnia y ejercicio moderados.

Los modelos con este clasificador no pueden utilizarse para predecir el patron
respiratorio con patologfas, porque en tal caso la estrategia ventilatoria, que permite
utilizar el clasificador, depende principalmente de la enfermedad y nivel de gravedad y
no del patrén a nivel basal. Por tanto, se utilizan en pacientes con enfermedades
pulmonares los modelos MSR1,, y MSR5 aceptando un ligero aumento del error de
prediccion (15.20% y 14.72%, respectivamente). Sin embargo, también se introduce un
clasificador en estos modelos siguiendo la misma filosofia establecida en sujetos sanos;
si bien este nuevo clasificador depende de informacién experimental disponible del

paciente.

7.1.5. Prediccion del patron respiratorio en

pacientes obstructivos y restrictivos

Una vez obtenidos algunos modelos capaces de predecir la respuesta del sistema

respiratorio a un estimulo en sujetos sanos, se les han introducido modificaciones para
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predecir la respuesta del sistema respiratorio a diferentes niveles de demanda
ventilatoria, cuando es afectado por enfermedades respiratorias comunes (obstructiva —
EPOC- y restrictiva -EPR). Las conclusiones mas destacables en estos aspectos son los

siguientes:

= Se han obtenido unos nuevos modelos (basados en los que presentaron mejores
resultados para sujetos sanos MSRl, y MSRS5), con errores de prediccion de
alrededor del 12% y el 16% en pacientes con EPK y con EPOC respectivamente. El
menor error se comete con V; y Tryr, pues ademas, 7; es la variable que presenta
mayor dispersiéon en los datos experimentales. Cabe destacar que la variabilidad
inter-sujeto del patrén ventilatorio es del 21% para el caso EPOCy 18% para el caso

EPR. Las modificaciones introducidas para adaptarlos a las patologias han sido:

* Introduccién en el modelo completo de una planta mecanica compleja y no
lineal utilizada anteriormente para simular patologias respiratorias en

espirometria forzada [2] [3] [4]. Para ello, se ha encontrado:

1. El efecto no lineal de la resistencia de la via aérea superior debido al efecto

de la turbulencia del aire es despreciable.

2. La relacion sigmoidea entre B, y ¥, para la elastancia pulmonar se aproxima
mediante funciones lineales (5.8) y (5.9), validas en el rango ventilatorio

bajo estudio.

3. Aproximacién de la resistencia y la elastancia equivalentes (R, y E,)

mediante regresion lineal multiple en funcién de V, y f; (5.15) y (5.16).

= Para obtener el patrén ventilatorio con el nuevo modelo (V; y f; entre ellos),
es necesario minimizar una funciéon de coste que depende de R, y E,, que a su
vez dependen de las variables a encontrar V; y f;. El problema se ha resuelto
mediante un procedimiento iterativo que converge considerando unas

restricciones que permiten obtener una solucion interpretable fisiologicamente.

= Se introduce un clasificador capaz de, a partir de una muestra del patrén
respiratorio para una demanda ventilatoria dada, asociar ese paciente a un nivel
de gravedad que permitira predecir su respuesta para cualquier nivel de demanda
ventilatoria en el rango en estudio. Los diferentes niveles de gravedad se han

determinado modificando adecuadamente parametros de la planta mecanica no
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lineal, que después es linealizada, asociados con alteraciones fisiologicas

dependiendo de la patologfa:

3. Para EPOC: se ha aumentado la resistencia de la via aérea inferior e
intermedia, se han reducido la elastancia de la via aérea y el volumen de la via

aérea intermedia o central.

4. Para EPR, se ha aumentado la elastancia pulmonar y se han reducido el

volumen de la via aérea intermedia y la capacidad residual funcional.

Se observa que los pacientes con menor tolerancia al ejercicio (mas enfermos) se
pueden predecir mejor cuando la resistencia de la via aérea (en el caso EPOC) o
la elastancia pulmonar (en el caso EPK) tienen un mayor aumento en la
simulaciéon de la planta mecanica. Hay que tener en cuenta que en muchas
ocasiones, cuando un paciente con IRA ingresa en la UCI o en la Unidad de
Semicriticos de un hospital, no se dispone de su historial clinico (que informa de
su grado de enfermedad) ni se puede utilizar un clasificador que dependa de sus
variables respiratorias a nivel basal (pues cuando ingresa en el hospital, ya se
encuentra con una demanda ventilatoria alterada). Por ello, que el clasificador
disehado se base en una muestra cualquiera del patréon del paciente que

corresponde a su estado al ingresar en el hospital, resulta lo mas conveniente.

Finalmente, hay que destacar que MSRS, al contar con una mayor complejidad,

numero de variables y la interaccién cardiovascular resulta el adecuado para ser incluido

en trabajos futuros dirigidos a predecir el resultado de la interaccion entre un ventilador

mecanico y el sistema respiratorio afectado por patologias durante episodios de IRA.

7.1.6. Laboratorio virtual para la ensefianza del

sistema respiratorio

En el capitulo 6 se ha descrito un laboratorio virtual disefiado para analizar el

comportamiento del sistema de control del sistema respiratorio humano y tres sesiones

practicas relacionadas. Los conclusiones mas relevantes al respecto son las siguientes:

= Se ha diseflado e implementado un laboratorio virtual mediante EJS vy

MATLAB/Simulink, que es completamente grifico e interactivo. Dichas

prestaciones le permiten al usuario interactuar de forma sencilla con un sistema
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respiratorio virtual capaz de reproducir escenarios y patologias similares a las de

un sistema respiratorio humano.

= Mediante este laboratorio virtual, el usuario puede crear un modelo mental del
comportamiento del sistema respiratorio real facilitandole analizar y estudiar
diferentes escenarios. Este modelo mental constituird un puente entre los
diferentes actores que intervienen en un proyecto de bioingenierfa (médicos,

ingenieros, etc.), cosa fundamental para el mutuo entendimiento.

= Se han disefiado tres sesiones practicas de acuerdo con criterios ECTS, basadas
en la carga de trabajo requerida por cada estudiante para alcanzar los objetivos
especificados en términos de resultados en el aprendizaje. Los estudiantes deben
identificar varias relaciones causa-efecto y fendémenos relacionados con el

funcionamiento del sistema respiratorio.

El laboratorio virtual, denominado Respilab, y el material didactico relacionado es
una herramienta valiosa para la ensefianza del funcionamiento del sistema de control
respiratorio en cursos de segundo o tercer ciclo educativo, en concreto puede utilizarse
en sesiones de laboratorio relacionadas con la fisiologfa del sistema respiratorio humano
y su modelado en la ensefianza de la bioingenieria. El hecho de que las sesiones de
laboratorio estén organizadas siguiendo criterios ECTS, hace idoneas estas sesiones para
estudios que hayan realizado su migracion, o lo estén haciendo, hacia estudios oficiales

en el marco del Espacio Europeo de Educacién Superior (EEES).

Si bien este laboratorio tiene un fin inicialmente docente, su aplicabilidad se puede
ampliar al campo de la investigacion y aprendizaje de terapeutas y fisidlogos,
constituyendo la base para el desarrollo de nuevas y mas complejas herramientas con

aplicacion en el ambito clinico.

7.2. Aportaciones mas relevantes

En resumen, las aportaciones mas importantes de esta tesis son:

= Analisis del Patron Muscular y Respiratorio ante incrementos de la demanda

ventilatoria:

1. Definicién de dos nuevos parametros respiratorios a partir de la ventilacion
espontanea mas sensibles y con un crecimiento mas lineal que los utilizados

habitualmente en estudios clinicos y de investigaciéon (sitven como
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indicadores del estado del paciente, prescindiendo de maniobras obstructivas

que en muchos casos son dificiles de realizar).

2. Determinacién de dos patrones respiratorios como estrategia para aumentar
dicha ventilacién y su relacién con diferentes patrones musculares
procedentes de sefiales EMG del Diafragma y Esternomastoideo (mediante

parametros basados en potencia y grado de sincronizacion entre musculos).

3. Capacidad de predecir la estrategia de un sujeto para alcanzar una mayor

ventilacién a partir sélo de la informacién a nivel basal.

= Modelos completos del sistema respiratorio para la prediccion a diferentes

niveles de demanda ventilatoria:

1. Disefio de un modelo con muy bajos errores de prediccion basado en el
control 6ptimo de la minimizacién del trabajo respiratorio, incorporando un
proceso de linealizacién y computacion numérica de la planta mecanica para

las patologias, e introduciendo un clasificador estadistico que esta basado:
*  En variables respiratorias en condiciones basales para sujetos sanos

* En una muestra cualquiera del patrén respiratorio ante una cierta
demanda ventilatoria para pacientes con enfermedad pulmonar

obstructiva cronica o restrictiva.

2. El nuevo modelo, al contar con una mayor complejidad, nimero de variables
y la interaccion cardiovascular resulta adecuado para ser incluido en trabajos
futuros dirigidos a predecir el resultado de la interaccién entre un ventilador
mecanico y el sistema respiratorio afectado por patologias durante episodios

de IRA.

3. Disefio y desarrollo de un laboratorio Virtual completamente grafico e
interactivo y con sesiones de trabajo asociadas para el aprendizaje del Sistema
Respiratorio ante estimulos y patologias ventilatorias con estudiantes de

fisiologia e ingenierfa biomédica.

Al final de la bibliografia presentada en la secciéon 7.4 de este capitulo se incluyen las
publicaciones derivadas de esta tesis (referencias 9 a 18). Entre dichas publicaciones hay

comunicaciones enviadas a congresos nacionales e internacionales y articulos de revista.
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7.3. Extensiones futuras

7.3.1. Introduccion

Esta tesis responde a problemas planteados en una linea de investigacién desarrollada
durante la presente década en el departamento ESAII-CREB de la Universidad
Politécnica de Catalufia. Por tanto, si bien no constituye el punto de partida de la linea
de investigacién, si se establece como el punto de referencia al tratarse de la primera

tesis doctoral realizada en este ambito, que muy seguramente implicara trabajos futuros.

Ademas de las extensiones futuras derivadas de la linea de investigacion, a lo largo
de la tesis se han encontrado areas de interés que no fueron estudiadas con la amplitud
que el tema requeriria por alejarse de los objetivos propuestos. En esta seccion se

enumeran y comentan algunas de las posibles extensiones futuras de este trabajo.

7.3.2. Simulacion de la interaccion entre un
ventilador mecanico y el sistema respiratorio

en pacientes con IRA

En esta tesis se han obtenido modelos capaces de predecir el patrén respiratorio de
sujetos sanos y pacientes respiratorios con una determinada demanda ventilatoria. La
utilidad de dichos modelos es diversa, sin embargo, en el marco de una de las lineas de
investigaciéon del departamento ESAII-CREB, se espera introducir en uno o mas de
estos modelos, caracteristicas de ventiladores mecanicos para simular la interaccion

entre un paciente con un episodio de IRA y diferentes modos ventilatorios.
La metodologia propuesta para esta extension futura es la siguiente:

= Simulacién e implementacion algoritmica de diferentes modos ventilatorios y sus
parametros asociados, para ser introducidos en los modelos del sistema
respiratorio obtenidos en esta tesis. En este sentido, se han realizado algunos
estudios previos del estado del arte a nivel tecnologico y se ha determinado que
los modos ventilatorios con mayor impacto, por su disponibilidad en todo el
mundo, y porque a partit de estos se han formulado otros con algunas

modificaciones [5] [6] [7] [8] son:

» Ventilacion Asistida controlada por volumen y presion (A/C).
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» DPresion de soporte (PS), donde el nivel de presion inspiratorio estd

determinado, P.

» BiPAP, donde P, y la presion espiratoria, B, se ajustan ademas de la duracion

temporal de las fases inspiratoria y espiratoria, 7; y Ty, respectivamente.

» Autoflow, donde el volumen circulante, V., T, y T se calculan a partir de

datos registrados del paciente.

= Simulacién algoritmica de situaciones ventilatorias comunes en unidades de
cuidado critico cuando es imprescindible la utilizaciéon de soporte ventilatorio.

Realizacion de pruebas relacionadas con protocolos de destete.

= Simulacién de la respiracién espontanea en sujetos sanos y enfermos utilizando
un simulador mecanico del sistema respiratorio compuesto por un sistema de
dos pulmones acoplado a un sistema de simulacién de la respiracion. El
simulador sera de gran utilidad en la validacion de los resultados de la simulacién
algoritmica. Se propone conectar el simulador mecanico a un respirador de
ultima generacion, lo que permitira la evaluacién de las cuatro modalidades de
ventilaciéon citadas en apartados anteriores. Al igual que en el caso de la
simulacion algoritmica, la simulacién de situaciones especificas de la ventilacion
mecanica permite idear herramientas utiles en la configuracion de los
ventiladores y tomar las decisiones acertadas en cuanto a modos ventilatorios.
Los resultados obtenidos en la simulacion mecanica se pueden comparar con los
obtenidos en la simulacién algoritmica con la finalidad de validar el sistema

algoritmico.

= En fases posteriores se propone realizar validaciéon de las simulaciones mecanica

y algoritmica mediante el registro de datos experimentales.

Para llevar a cabo esta extensién futura se cuenta con el imprescindible apoyo
técnico y especializado de la Unidad de Cuidado Critico del Hospital de 1a Santa Creu 1

Sant Pau de Barcelona.

7.3.3. Mejora del disparador (trigger) en ventilacion

asistida

Diferentes modos de ventilaciéon utilizados en la actualidad utilizan un parametro

conocido como trigger o disparador que consiste en un umbral de sensibilidad a la
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presion o el flujo, a partir del cual el ventilador proporciona al paciente una ventilacion
con valores de presion, flujo y duraciones de inspiracion y espiracion determinadas por

el modo ventilatorio.

El anilisis de las sefiales electromiograficas (EMG) de superficie en musculos
respiratorios realizado en esta tesis ha permitido identificar una relacién importante
entre la energfa de dichas sefales, la sinergia entre musculos y el esfuerzo que los sujetos
hacen para incrementar la ventilacién con determinado patréon respiratorio en funcion
de los valores basales de sus variables respiratorias. A partir de dichos resultados se
propone implementar un algoritmo que mediante el calculo de la actividad muscular
(desmodulaciéon o valor RMS de la sefial sSEMG) permita realizar el disparo de presion o
flujo en los ventiladores. Para este estudio se dispone de una base de datos registrada en
un proyecto de investigacion previo del departamento ESAII-CREB. Como un
indicador de la eficiencia del disparador utilizando la actividad muscular se puede
calcular el trabajo respiratorio del paciente y para contrastar los resultados se propone
utilizar datos experimentales adquiridos en pacientes ventilados al utilizar los sistemas

actuales de disparo, que estan basados en cambios de flujo y presion.

7.3.4. Desarrollo de una aplicacion software para la
ayuda y el entrenamiento en la configuracion

del ventilador mecanico.

Basados en la experiencia adquirida al desarrollar el laboratorio virtual que se presentd
en el capitulo sexto de esta tesis. Una extension futura de enorme impacto pedagogico y
social que se propone, consiste en el desarrollo de una aplicacién de caracteristicas
similares a las de Respilab, es decir, con un disefio interactivo basado en Simulink y
Java, pero con la inclusiéon de un ventilador mecanico dentro de sus posibilidades de
simulacién, en el cual se puedan utilizar diferentes modos ventilatorios y ajustar los
parametros asociados. De esta manera es posible ayudar a los especialistas médicos y a
los estudiantes en la configuracion de los ventiladores mecanicos, y facilitar el
entendimiento de la interaccién de los pacientes con IRA sometidos a ventilacion

mecanica.
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Anexo I

Este anexo incluye el manual de usuario del laboratorio virtual (Respilab) presentado en
el capitulo 6. Se describen los requisitos del sistema para su correcto funcionamiento, el
proceso de instalacion y los diferentes paneles de la aplicacion, su funcionalidad y la

manera de interactuar con el laboratorio virtual.
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1. About Respilab

RespilLab is a virtual laboratory tool designed to analyze the human respiratory control
system and to illustrate mathematical modeling of physiological processes. This
laboratory is completely graphic and interactive, so it can be used to illustrate the
behavior of human respiratory control system under certain circumstances or
pathologies and the influence of relevant parameters in the system. This virtual lab
allows the students and researchers to obtain sensations and experience that would be
very difficult otherwise because of the difficulties in performing experimental human

studies.

The tool has been built combining MATLAB/ Simulink® and Easy Java Simulation
(E]S®) [1]. While MATLAB/ Simulink® allows the implementation of complex models
in straightforward manner, EJS allows designing attractive views and introducing

interactivity easily. This combination is quite suitable for virtual lab development.

2. Installing and running Respilab

Respillab can be run under any operating system that supports a Java Virtual
Machine and MATLAB/Simulink, that is: Linux, Windows and Windows x64. This
section describes the installation process assuming you are using the Microsoft
Windows operating system, the explanations should be clear enough for users of

different software platforms, with obvious changes.

2.1. Installation

First of all, you must know that Respil.ab needs MATLAB/ Simulink® version 7.1 /6.4
(or newer) and Java Runtime Environment (JRE) installed previously in your computer.

You can verify if Java software is installed in your machine in this web link:

http://java.com/en/download/installed.jsp
If it is not, you can download the software and install it.

Copy the file “Respilab05_installer.exe” to a temporary folder and install it (Yo do

not need special permission).

If you are EJS user and install Respilab in EJS folder (Do not worry for copying the
files inside “Simulations” folder, the installer will do it for you). Don’t worry about the

Installer and Uninstaller, they are safe for your system. Anyway, if you want to try
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the Respilab application temporarily we suggest you to install Respilab in a different

location.

The installer shows step by step the installation process (see Figure 1).

® Respilab version 0.5 Setup

% Respilab version 0.5 Setup

License Agreement

Please review the license terms before installing Respilab
version 0.5,

Choose Components

Choose which features of Respilab version 0,5 you want to
install,

Press Page Down to see the rest of the agreement, Check the components you want to install and uncheck the components you dan't want to
install. Click Next to continue.
Caopyright @ April 2006 Mauricio Hernandez, Miguel 4, Mafianas, Ramdn Costa, -~
This software is pravided, without any express or implied warranty. In no event wil e
the authors be held liable for any darmages arising from the use of this software. Select cormponents o install:
It will copy essential
Permission is granted to anyone to use this software for any purpose, including Laboratory Guide files

commercial applications, and to alter it and redistributs it fresly, subject o the
following restrictions:

Reports
Questionnaire

1. The arigin of this software must not be misrepresented; you must not claim that you [ Create Uninstaller
wrate the original software, v Create Shorcuts

If you accept the terms of the agreement, click [ Agree tn continue. You must accept the Space required: 5.0MB
agresment 10 install Respilab version 0.5.

(<o [ wor ] [ oo
(@) )

Figure 1: Respilab installer. GNU license agreement in (a), and step by step installation in (b).
Selection of components to be installed.

All in all, if you followed the installation instructions provided and cannot get
Respilab to run, please send a message to respilab@gmail.com with a simple
description of the problem, including any error message you may have gotten in the

process. We’ll help you.

2.2. Running Respilab

When RespilLab is installed, it will appear the windows message about there is new
software installed in your computer. In this case it is true; one Respilab Shortcut will

appear in your program list (see Figure 2).

Clicking on “Respilab” the application will run. Do not worry if the virtual
laboratory console does not appear quickly, this is a normal situation because Respilab
needs time to open a MATLAB/Simulink session. Please do not close the MATLAB

window during Respilab use.

The Respilab installer will copy four documents to your hard drive (if you selected
them during the installation): This user manual, suggested laboratory guide/manual and
its respective laboratory reports forms and finally, one questionnaire that we will be glad
if you return it answered. The other files and folders copied to your hard drive are

essential for success work of RespilLab.
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Interface of the Virtual Laboratory is shown in Figure 3. The interactive module is on

the left side where interesting parameters can be changed by means of sliders and tabs in

order to simulate different ventilatory conditions. A multisignal scope can be seen in the

right side of the interface when the user selects <Signal Monitor> as external panel.

The interactive module is composed by three important types of simulations:

® Ventilatory situations such as rest, exercise, hypercapnia and a combination of

exercise and hypoxia.

® Restrictive and Obstructive Diseases.

® Calculation of respiratory frequency.

In the first one, user can select the kind of stimulus clicking one of the four tabs

available. A representative animated picture is shown in each tab: a person seated in a

bench when a resting condition is simulated (Figure 44), a climber at the top of a

mountain for exercise at high altitude (Figure 4/), a person breathing deeply inside a

closed tent for hypercapnia (Figure 4¢) and a runner on a treadmill in order to show

exercise as it can be seen in Figure 3.
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Figure 3: Interface of the Virtual Laboratory. Interactive Module and Signals Monitor are shown on
the left and right side, respectively. Note external panel selected is “signal monitor”

User can changes the level of stimulus modifying the value of a respiratory
parameter by means of a slider:

® Exercise: Variable VCOZ can be changed from 0.2 1/min at rest to a maximum

value of 2 |/min.

VENTILATORY SITUATIONS VENTILATORY SITUATIONS VENTILATORY SITUATIONS
Exercise_at_High_Altitude | [ Exercise_at_High_Altitude | Exercise_at_High_Altitude |
Rest | Exercise | Hypercapnia | | Rest [ Exercise [ Hypercapnia | Rest Exercise Hypercapnia |

ALTITUDE = 0 Kmi
Cl ]
0 2 4 6
—C02 Production - WCO2Z = 0,2 Iimin— Fraction of CO2 - PICOZ =0 Torr
0,2 0,6 1.1 1,6 2 0 15 30 15 60

(@) () (¢

Figure 4: Tabs of Ventilatory Situations: The animated pictures represent rest in (a), Exercise at
high altitude in (b), and Hypercapnia in (c).
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® Altitude: User can simulate exercise at an altitude from sea level until 6 Km

(which corresponds to a specific level of hypoxia).

® Hypercapnia: Variable B, is modified from 0 Torr in normal conditions until

60 Tort.

Besides, one of three optimization basis for the calculation of respiratory frequency
can be selected by the user. The equation used by default in Respilab is Otis, et al.’

equation [2]:

—E Vo +\(E V) +4ER 7V,
27°R .V,

(1.1)

fOtis, etal. —

This equation is calculated on a minimum respiratory work basis. Turbulence forces
and inertia of the lungs are neglected considering all the work performed during
inspiration interval. Respiratory system elastance (E7s), airway resistance (Rrs), dead
space volume (I”D) and sinusoidal flow waveform are considered in the mathematical

expression.

Other available equations in Respil.ab are the equation of Mead and the equation of
Widdicombe and Nadel. Mead’s equation [3] is formulated in the basis of optimal
inspiratory pressure-time integral as a measure of the energy cost of breathing

developed by the respiratory muscles:

EXV,
i 1.2
fMead 47T2R3S VD ( )

Similarly, Widdicombe & Nadel’s equation [4] is based in the optimization principle

applied to moderate and severe exercise:

L = 1.3
leddlcombe & Nadel 4R V ( )

rs’ D

There are two main types of lung disease, obstructive and restrictive, which are
related to changes in Resistance (R ) and Elastance (E, ) respectively. Remember that
both mechanical parameters are included in respiratory frequency equations: (1.1), (1.2),
(1.3). This two mechanical parameters can be modified simultaneously: Elastance of
respiratory system (E_ ) between 5 and 40 cmH,O/1 and Resistance of respiratory

system (R ) in the range of 2 to 12 cmH,0/1/s.

A big picture of two lungs is shown in the middle of the Virtual Laboratory and

their sizes change according to the air volume inhaled or exhaled during the simulation.



274 4. Signal monitor

Their increment and reduction during inspiration and expiration, respectively, is
proportional to the respiratory volume. Furthermore, three arrows over the upper
airway are moved upwards and downwards indicating the entry and exit of the air. The

size of the arrows is proportional to the respiratory flow.

Finally, standard options in Virtual Laboratories are provided such as to <play>, to
<pause> to <reset> and to <save> the simulation at any moment. The <Save-Sim>
button allows saving the simulation for future analysis or comparison with real data.
Furthermore, external windows appear when the user clicks the options <Show Model>

(the MATLAB/Simulink model is shown) and/or <Signal Monitor>.

4. Signal monitor

One of two kinds of plots is shown when the corresponding tab of <Signal Monitor> is

selected by the user: Instantaneous and

Average. T
Instantaneous Average |
In the former, following variables are sl luns fletaliyrilzbonl|imi)
: 40
shown during the respiratory cycles & an
1.0 0
corresponding to the last 30 seconds: o pe
. 0,0 i
resplratory Volume, flow and frequency, 0 &0 100 180 200 0o& 100 150 200
Cardiac Output, Pao2 and B}COZ (SCC Figure Res‘pRate‘(brelathsfrvin) e Call'diac‘outpl.l‘t(l/miln)
B0
3). Inspiration and expiration intervals ol f:
30
during each respiratory cycle are cleatly w  — o
10 >
. o i
ObSCfVCd by means ofthe sinus Waveform. 0 51 100 150 200 0 50 100 150 200
Pa02 (Torr) . PacO2 (Torr)
In the Average option, changes of 1aof
80
120
variables inside the respiratory cycle are not ol .
40
. . . 80
shown but their values from the beginning 6o o
i
. . . a a0 100 150 200 o 50 100 150 200
of simulation: tidal volume, total time ) )

ventilation, respiratory rate, cardiac output, ] ) .
P g P Figure 5: Tab of Average values in the Signal

P, and B, (see Figure 5). Monitor panel

5. Simulink model

When the external panel <Show Model> is selected, the Simulink model will appeat,

without difference if the model is running or not (see Figure 06).
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Fincham & Tehrani Model
JOINED TO EASY JAVA (April-2008)

MATLAE

+¢1rwrlvv1r

Controller

Ajtitud

EJS Interface

Figure 6: Simulink model of respiratory system: Controller, chemical and mechanical
Pplant and Ejs interface.

Simulink model is composed by three subsystem block masked to prevent the non

intentional modification.

The respiratory system model selected to build RespilLab is described by Fincham &
Tehrani [5], [6] and have been studied and validated in recent studies [7], [8]. In the
plant, there are blocks and wvariables indicating physiological processes: gas
concentrations in veins and arteties, (C,cp, /Coo, and C,eo, /C,o, , tespectively), gas
exchange in body tissue and brain, circulatory mixing and circulation time delay from
tissues to chemoreceptors. Central and peripheral chemoreceptors get the P, and
Py, and send this information to the controller located in the medulla. The model

includes important variables in the respiratory pattern generation as tidal volume, V;,

and respiratory frequency, f;.

The model described considers a controller whose parameters of respiratory pattern
are calculated every cycle as it happens physiologically. Additionally, lung volume
changes following a sinus during the respiratory cycle to simulate more properly
inspiration and expiration intervals. In other models, this evolution during the

respiratory cycle is not considered.
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6. Saving simulation data

6. Saving simulation data

Respillab has a button to save the simulation data. The button is available when the

simulation is paused. Clicking on the button a window to save the simulation will appear

(see Figure 7). The variables saved in the location you choose are:

® Time

>

® Respiratory frequency =

® Tidal Volume

® Cardiac output

9
9

time
F
Vr

0

® Arterial partial pressures of O, and CO, 2 P, and P,

£ RESPILAB (Respiratory System Lab)

‘ Play

| Pause

VENTILATORY SITUATIONS

Exercise_at_High_Altitude |

Rest Exercise Hypercapnia

i

Save Simulation As ; E

Guardaren: | (23 SIMULATIONS

R I el

Nombre:

Tipo:

IEnen:ise_simuIation

Guardar I

|MATSles (“mat)

LI Cancelar |

12

Figure 7: Saving simulation data: clicking on <Save-Sim> button,
the window “Save Simulation as” will appear. In this case the name
of file selected is “Exercise_simulation.mat

Data saved in the file “Exercise_simulation” can be loaded from MATLAB (version 6

included). To obtain a complete description of how to compare simulated data with real

data please read the laboratory guide.
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Anexo I1

En este anexo se incluye una gufa de laboratorio, disefiada con base en criterios ECTS,
para realizar tres sesiones practicas con Respilab. La primera sesiéon (no presencial) es
una introduccion a los principales conceptos de la fisiologfa respiratoria y los modelos
matematicos, en la cual cada estudiante debe trabajar por su cuenta con el material
didactico diseniado a tal efecto. Las sesiones dos y tres tienen una parte presencial (3
horas) y un trabajo no presencial en el que los estudiantes rellenan los reportes incluidos
con el material de laboratorio. Ia segunda sesiéon gufa a través de diferentes
experimentos que tienen el proposito de estudiar la respuesta del sistema respiratorio de
un sujeto sano cuando es estimulado. La dltima sesiéon profundiza en el estudio de la
parte mecanica del sistema respiratorio y muestra el efecto en la ventilaciéon cuando los

parametros mecanicos cambian en relacion con las enfermedades pulmonares.
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This guide to be used with a Virtual
Laboratory for the analysis of human
respiratory system is divided in three
sessions. The first one is an introduction
to the main concepts of the respiratory
physiology and mathematical models. It
corresponds to a virtual session where the
students have to prepare it and work by
themselves with the provided teaching
material and bibliography. The second
session explains different experiments in
order to study the response of normal
respiratory system when it is stimulated.
The third one goes deeper in the study of
the mechanical part of the respiratory
system and it shows the effect in
ventilation when mechanical parameters
change related with pulmonary diseases.

This guide has to be used with the
“RespiLab User Manual” where how to
use the Virtual Laboratory is described in
detail.
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Session 1:

Introduction of

Respiratory System

1.1. Description

The respiratory system is composed by two lungs, conducting airways, pulmonary
vasculature, respiratory muscles, and surrounding tissues and structures (Figure 1.1).

Each plays an important role in influencing respiratory responses.

Airways

Alveole
S 14

....

Intrapleural
Spacs

Abdominal Diaphragm

Figure  1.1: Schematic  representation  of  the
respiratory  system. Reproduced from Biomedical
Engineering Handbook.

There are two lungs in the human chest; Lung tissue is spongy because of the very
small (200 to 300X10°m diameter in normal lungs at rest) gas-filled cavities called

alveoli, which are the ultimate structures for gas exchange.
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Conducting Airways transports the air from the atmosphere to the alveoli
Conduction of air begins at the larynx, at the entrance to the trachea, which is a
fibromuscular tube 10 to 12 cm in length and 1.4 to 2.0 cm in diameter. At a location
called the carina, the trachea terminates and divides into the left and right bronchi. The
bronchi subdivide into subbronchi, which further subdivide into bronchioli, which
further subdivide, and so on, until finally reaching the alveolar level. In the adult human
there are considered to be 23 such branchings, or generations, beginning at the trachea

and ending in the alveoli.

Movement of gases in the respiratory airways occurs mainly by bulk flow
(convection) throughout the region from the mouth to the nose to the fifteenth

generation. Beyond the fifteenth generation, gas diffusion is relatively more important.

Viewing the lungs as an entire unit, one can consider the lungs to be elastic sacs
within an air-tight barrel — the thorax — which is bounded by the ribs and the
diaphragm. Any movement of these two boundaries alters the volume of the lungs. The
normal breathing cycle in humans is accomplished by the active contraction of the
inspiratory muscles, which enlarges the thorax. This enlargement lowers intrathoracic
and interpleural pressure even further, pulls on the lungs, and enlarges the alveoli,
alveolar ducts, and bronchioli, expanding the alveolar gas and decreasing its pressure
below atmospheric. As a result, air at atmospheric pressure flows easily into the nose,

mouth, and trachea.

Tidal volume (V;) is normally considered to be the volume of air entering the nose
and mouth with each breath. Alveolar ventilation volume, the volume of fresh air that
enters the alveoli during each breath, is always less than tidal volume (the difference is
called dead space volume). The extent of this difference in volume depends primarily on
the anatomic dead space, the 150- to 160-ml internal volume of the conducting airway

passages.

The primary purpose of the respiratory system is gas exchange. In the gas-exchange
process, gas must diffuse through the alveolar space, across tissue, and through plasma
into the red blood cell, where it finally chemically joins to hemoglobin. A similar process

occurs for carbon dioxide elimination.

All individual gases in a mixture are considered to fill the total volume and have the

same temperature but reduced pressures. The pressure exerted by each individual gas is
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called the partial pressure of the gas. Dalton’s law states that the total pressure is the

sum of the partial pressures of the constituents of a mixture.

Control of respiration occurs in many different cerebral structures and regulates
many things. Respiration must be controlled to produce the respiratory rhythm, ensure
adequate gas exchange, protect against inhalation of poisonous substances, assist in
maintenance of body pH , remove irritations, and minimize energy cost. Respiratory

control is more complex than cardiac control for at least three reasons:
& Airways airflow occurs in both directions.
@ The respiratory system interfaces directly with the environment outside the body.

@ Parts of the respiratory system are used for other functions, such as swallowing and

speaking.

As a result, respiratory muscular action must be exquisitely coordinated; it must be
prepared to protect itself against environmental onslaught, and breathing must be

temporarily suspended on demand.

All control systems require sensors, controllers, and effectors. Figure 1.2 presents

the general scheme for respiratory control.

PROPRIOCEPTORS IRRITATION
CEREBRAL MEDULLARY
CORTEX, AND PONS RESPIRATORY ARTERIAL
LINBIC - L
SYSTEM, RESPIRATORY MUSCLES 8LOOD
HYPOTHALAMUS CENTERS

|

CHEMORECEPTORS BARORECEPTORS INFLATION RECEPTORS
]

Figure 1.2: General scheme of respiratory control system.

There are mechanoreceptors throughout the respiratory system. For example, nasal
receptors are important in sneezing, apnea (cessation of breathing), bronchodilation,

bronchoconstriction, and the secretion of mucus. Laryngeal receptors are important in
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coughing, apnea, swallowing, bronchoconstriction, airway mucus secretion, and
laryngeal constriction. Tracheobronchial receptors are important in coughing,
pulmonary hypertension, bronchoconstriction, laryngeal constriction, and mucus
production. Other mechanoreceptors are important in the generation of the respiratory

pattern and are involved with respiratory sensation.

Respiratory chemoreceptors are sensitive to partial pressures of CO, and O, and to
blood pH . The respiratory controller is located in several places in the brain. Each
location appears to have its own function. Unlike the heart, the basic respiratory rhythm
is not generated within the lungs but rather in the brain and is transmitted to the

respiratory muscles by the phrenic nerve.

Effector organs are mainly the respiratory muscles, as described previously. Other
effectors are muscles located in the airways and tissues for mucus secretion. Control of
respiration appears to be based on two criteria:

(1) Removal of excess CO, and

(2) Minimization of energy expenditure.

It is not the lack of oxygen that stimulates respiration but increased CO, partial
pressure that acts as a powerful respiratory stimulus. Because of the buffering action of
blood bicarbonate, blood pH usually falls as more CO, is produced in the working
muscles (associated with a higher consumption of O,. Lower blood pH also stimulates

respiration.

1.2. Objectives

After this Session, students will know:
@ The basics of breathing mechanisms: why it is produced and how it is regulated

@ The different parts of the body or components involved in the respiration and their

role

@ The most important respiratory variables and stimuli in order to be evaluated in the

following sessions

1.3. Documentation

In the Intranet (http://dossiers.ub.edu/dos.php?d=10556) and in Internet is available

the following material:
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'.]ohn B. West “Respiratory Physiology. The essentials”. “Chapter 8: Control of
Ventilation. How gas exchange is regulated” pp.103-115, Lippincott Williams &
Wilkins, 1999.

& Tan White “Breathing”, pp. 1-7, 2005

www.biologymad.com/GaseousExchange/GaseousExchange.htm

1.4. Questionnaire

Please, after a carefully reading of the previous references, answer the following

questions:
(1)How gas exchange is regulated?

(2)Which muscles are implicated in the breathing process and which is their

function?
(3)What is the activity of diaphragm during active expiration?
(4)Where is located respiratory control center anatomically?

(5)Which volumes are described in the documentation and what are the relationships

between them?
(6)Why does total ventilation increase during exercise?

(7)Which are normal values of P, , B, , breathing frequency and tidal volume at

rest?

Students have to deliver the short answers via Intranet before starting next Lab

Session. In the Annex III of this document is shown a laboratory report format.
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Session 2:

Respiratory System Response

under Ventilatory Stimuli

2.1. Introduction
There are three main stimuli in order to understand the operation of respiratory system:

& Exercise

It is one of the most common and important stimulus of the respiratory system, being
its ventilatory response the most used stimulus for the model validation and for
understanding changes in respiratory variables. During exercise, the cellular metabolism
increase, that is O, consumption (VOZ) and CO, production (VCOZ) rise a lot to
counterbalance the metabolic increased demand. A wvalue of VCOZ =0.2 I/min is

considered at rest, and increases with exercise.

Exercise is conveniently studied on a treadmill or static bicycle. As work rate (or
power) is increased, V,, and Vi, increase linearly. However, above certain work rate,
Vo, becomes constant; this is known as the V,, ... An increase in work rate above this

level can occur only through anaerobic glycolysis.

The arterial F., does not increase during exercise; indeed during severe exercise it
typically falls slightly. The arterial F, usually increases slightly, although it may fall at

very high work levels.

Cardiac output increases approximately linearly with work level as a result of
increases in both heart rate and stroke volume. However, the change in cardiac output is
only about a quarter of the increase in ventilation (in 1/min). This makes sense because
it is much easier to move air than to move blood. The increase in cardiac output is
associated with elevations of both the pulmonary artery and pulmonary venous
pressures, which account for the recruitment and distension of pulmonary capillaries.

Pulmonary vascular resistance falls.
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&® Hypoxia

The barometric pressure decreases with distance above the earth’s surface in an
approximately exponential manner. The pressure at 5800 m is only one-half the normal
760 Torr, so the F, of most inspired gas is (380 —47)x0.2093 =70 Torr (47 Torr is
the partial pressure of water vapor at body temperature). At the summit of Mount
Everest (altitude 8848 m), the inspired F, (B, ) is only 43 Torr. At 19200 m, the
barometric pressure is 47 Torr so that P, is zero. In general hypoxia is the result of a

reduction in P, and also occurs because disturbances of respiration.

The most important feature of hypoxia is hyperventilation that is the result of
hypoxic stimulation of the peripheral chemoreceptors. The consequence of
hyperventilation is low P, (alkalosis) that tend to inhibit this increase in ventilation,
but after a day or two of acclimatization, the cerebrospinal fluid (CSF) pH is brought
partly back by movement of bicarbonate out of the CSF, and after 2 or 3 days, the pH
of the arterial blood is returned to near normal by renal excretion of bicarbonate. These
brakes on ventilation are then reduced, and it increases further. In addition, there is now
evidence that the sensitivity of the carotid bodies to hypoxia decreases during
acclimatization. Interestingly, people who are born at high altitude have a diminished
ventilatory response to hypoxia that is only slowly corrected by subsequent residence at
sea level. Conversely, those born at sea level who move to high altitudes retain their
hypoxic response intact for a long time. Apparently, therefore, this ventilatory response

is determined very eatrly in life.

In order to simulate hypoxia, an input variable, B, , is considered with values lower
than 159 Torr (21% of atmospheric pressure) corresponding to normal conditions at sea

level.
& Hypercapnia

Hypercapnia corresponds to a presence of CO, in the inhaled gas or CO, retention. It
is the most frequent and main stimulus in the hypoventilation imbalance during Acute
Respiratory Failure; arterial blood O, level decreases and CO, level increases,

particularly in patients with Chronic Obstructive Pulmonary Disease (COPD).

In the course of daily activity with periods of rest and exercise, the arterial F, is

probable held to within 3 Torr. During sleep it may rise a little more.
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The ventilatory response to CO, is normally measured by having the subject inhale
CO, mixtures or rebreathe from a bag that is prefilled with a known mixture of CO,

and O, .

Hypercapnia is present in different pathologies and it’s the more widely used

stimulus to study the respiratory control system.

In order to simulate hypercapnia, the input variable P, is considered whit a
normal value of 0 Torr (0% of atmospheric pressure) and increases with the

hypercapnic stimulus.

Use the panel of ventilatory situations to do the experiments proposed in this

Session.

2.2. Objectives

After this Session, students will know:

@ To use the virtual laboratory (Respil.ab) in different ways and they will get little

expertise simulating respiratory stimuli: rest, hypercapnia hypoxia and exercise .

& To analyze and obtain conclusions from the results of simulations by means of
experimental data and by means of knowledge learnt from reading suggested

documentation in the previous Session.

@ To understand the complexity of respiratory system and its interaction with

cardiovascular system.

& To identify the sensitivity of respiratory system to environment characteristics

2.3. Resting conditions

The situation of rest is shown by a man seated in a bench. This situation is active by
default in Respilab just clicking <play> button. Remind that variables will need a few
seconds to reach a steady state with a specific respiratory pattern and then the system is

ready to be modified by another stimulus.

® Click <play> button to start the simulation and click <pause> when you think the
variables have reached the steady state (when they practically do not change). For this
purpose, display the <Signal Monitor> in the average mode could be more

appropriate. Write down the value of the following variables in the first column of
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Table 2.1: tidal volume (¥;), ventilation (¥} ), respiratory frequency ( fy), cardiac

output (Q), arterial O, and CO, pressures (B, and P, ).

® Respillab uses the most common expression (equation of Otis, et al.) by default.
Repeat the process with the other two equations that have been proposed in the
literature to calculate the respiratory frequency (see Respilab User Manual). Reset
the application and simulate rest with Mead and Widdicombe & Nadel’s equations
(Fill in the Table 2.1).

® Compare and comment the results obtained with different equations.

2.4. Exercise

Reset the application and simulate resting conditions until the stabilization of the system
using the equation of Otis, et al. Afterwards, <pause> the simulation and click on tab

<Exercise>. A normal value of VCOZ at rest is 0.2 1/min and it increases with exercise.

® Increase the Vi, value until 0.8 1/min (moderate exercise) and wait for the

stabilization of variables. Write down their values in the second column of Table 2.2.

® Compare the results obtained during resting conditions and explain briefly their

changes (or not) related with the physiological basics learnt in the previous session.

2.5. High Altitude

Reset the application and click on tab <Exercise at High Altitude>. Increases of altitude
represent decreases in barometric pressure, so the F, on inspired air at high altitude is

smaller than few meters near sea level.

® Increase the altitude to 2500 m (140 million people live higher than this elevation)
and simulate rest (do not change the V., = 0.2 1/min). Write values of variables in

the third column of Table 2.2.

® Keep the altitude at 2500 m and increase VCOZ until 0.8 1/min in order to simulate

exercise at high altitude. Fill in the fourth column of Table 2.2.

® Analyze the results obtained in this section and explain briefly their changes (or not)

related with the physiological basics learnt in the previous session.
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2.6. Hypercapnia

Reset the application and simulate resting conditions until the stabilization of the system
using the equation of Otis, et al. Then pause the simulation and click on tab
<Hypercapnia>. In the Introduction, this guide has explained that hypercapnia

corresponds to a presence of CO, in the inhaled gas or CO, retention.

® Simulate continuously during the same session (without clicking <reset>) the
following levels of hypercapnia1 corresponding to different values of Py, : 0, 15, 30,

45 and 60 Totr.

® FHach one of these stimulus levels must be applied after stabilization of the previous

one. During the simulation, fill in the Table 2.3.

® Analyze the results obtained and explain briefly their changes (or not) related with

the physiological basics learnt in the previous Session.

® Repeat the simulation detecting only the respiratory frequency ( f;), tidal volume
(V;) and ventilation (V) for Mead and Widdicombe & Nadel’s equations. Fill in
Table 2.4.

Then, results of simulation will be compared with experimental data from a normal
subject with five different levels of CO, inhaled. This will be carried out with
MATILAB.

® Download from the Intranet the file “exp_hyperc.mat” that contains experimental
data of one health subject stimulated with hypercapnia, and load it to MATLAB.
Three vectors with five elements will be loaded to the Workspace: respiratory
frequency (resfreq), tidal volume (vol) and ventilation (vent). Each element in the

three vectors corresponds to the same hypercapnic stimulus.

® Create the same previous vectors for the simulation data in each respiratory

frequency equation (from Table 2.3 and Table 2.4).

® For a visual comparison, plot four different traces (respiratory frequency vs.
ventilation) in a same figure: experimental data, Otis, et al., Mead and Widdicombe &
Nadel’s equation (for one example, see the figure 2.1). Repeat the same plot but tidal

volume vs. ventilation in another figure. Decide if Respil.ab simulates the respiratory

1 Whit the basal level (0 Torr) it would be five levels
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pattern under hypercapnic stimulus and which equation is the best one for the

simulation.

Vr (D) f r(breaths/minute)

A A

»VE (I/min) » VE (I/min)

Figure 2.1: Plot examples (fy vs. Vy and Vi vs. V) in order to compare simulation with
experimental data (traces are invented).

® The prediction error of tidal volume (V7 ) and respiratory frequency ( f) for Otis, et

al., Mead and Widdicombe & Nadel’s equations will be calculated as follows

1 n
PError = _z

n i=1

real — “Msim

Xi

real

Xi,,, — Xi
e~ sm 2.1)

being Xi,, and Xi,, the value of f; or V; with a specific value of ¥, in study
(experimental or simulated respectively) and 7 is the number of stimulus levels. As
the points (V;,V;) and (V;, f) obtained in simulation do not correspond with the
same five experimental values V., an interpolation with the command spline is

suggested.

® Create new interpolated vectors for each trace by means of the command spline and

using ten equidistant values of ¥, between 8 to 24 1/min.

® Calculate the prediction error with the equation (2.1) being n=10 and fill in the Table

2.5. Comment the results.

Students have to deliver all the results (Tables, Plots and Comments) via Intranet before
starting next Lab Session. In the Annex III of this document is shown a laboratory

report format.
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Session 3:

Respiratory Diseases based on
Mechanical Loads

3.1. Introduction

The respiratory system exhibits properties of resistance, compliance, and inertance
analogous to the electrical properties of resistance, capacitance, and inductance. Of these,

inertance is generally considered to be of less importance than the other two properties.

The traditional approach to model respiratory mechanics places one ideal resistive
element and a compliant element in series configuration where B, corresponds to the

total pressure performed by the muscles (see figure 3.1).

Figure  3.1:  Traditional ~ model  of
mechanical breathing system

Resistance is the ratio of pressure to flow:

R= % (3.1)

Resistance can be found in the conducting airways, in the lung tissue, and in the tissues
of the chest wall. Airways exhalation resistance is usually higher than airways inhalation

resistance because the surrounding lung tissue pulls the smaller, more distensible airways
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open when the lung is being inflated. Thus airways inhalation resistance is somewhat
dependent on lung volume, and airways exhalation resistance can be very lung volume—

dependent.

Compliance is the ratio of lung volume to lung pressure:

c=" (3.2)

The inverse of compliance -Elastance (£ )- is usually used more often.

As the lung is stretched, it acts as an expanded balloon that tends to push air out and
return to its normal size. The static pressure-volume relationship is nonlinear, exhibiting

decreased static compliance at the extremes of lung volume.

There are two main types of lung diseases, obstructive and restrictive, which are related

to changes in the following respiratory parameters: R, and FE,. Both mechanical

s
parameters are included in respiratory frequency equations used in the model. Restrictive
lung diseases are caused either by an alteration in lung tissue or by disease of the chest wall,
or neuromuscular apparatus. There is a decrease in the lungs ability to expand, or a
decrease in the lung ability to transfer O, to the blood (or CO, out of the blood). In these
conditions, the total lung volume and the transfer of oxygen from air to blood may be

reduced. Restrictive disorders include sarcoidosis, interstitial pneumonitis, pulmonary

fibrosis and pneumonia.

In obstructive lung conditions, airways are narrowed, usually causing an increase in the
time it takes to empty the lungs. Obstructive lung disease can be caused by conditions such
as emphysema, bronchitis, infection (which produces inflammation) and asthma, and

includes the common chronic obstructive pulmonary disease (COPD).

3.2. Objectives

After this Session, students will know:

& To simulate respiratory pathologies by means of Respil.ab.

& To analyze and obtain conclusions from the results of simulations by means of

experimental data and knowledge acquired from reading of suggested documentation.

& The effect of an increase in respiratory resistance or elastance in the ventilatory

pattern.



Annex 11: Laboratory Guide 301

3.3. Changes of mechanical parameters on
respiratory system

Reset Respiliab and simulate rest until the stabilization of the system using the equation of
Otis, et al. and values of R, and E,, by default corresponding to a normal subject (2.6
1/emH,O/s and 10 1/cmH,0). Pause and fill in the first column of Table 3.1. Afterwards,
increase the airway resistance until 3.6 1/cmH,0/s and simulate this new situation until the

stabilization of the system. Fill in the second column of Table 3.1.

® Repeat the last steps, but in this case at high altitude (2500 m). Fill in the third and

fourth columns of Table 3.1.

® Reset Respilab and simulate rest until the stabilization of the system again, using the
equation of Otis, et al. and values of R, and E,, by default. Fill in the first column of
Table 3.2. Increase the Elastance until 20 1/cmH20O and simulate this new situation until
the stabilization of the system. Fill in the second column of Table 3.2. Then, repeat the

steps at high altitude. Fill in the third and fourth columns of the Table 3.2.

Obtain conclusions from the results of tables 3.1 and 3.2 in order to answer the

questionnaire at the end of the session.

3.4. Restrictive Disease during Exercise

Restrictive disease is characterized by an increase in respiratory elastance (or compliance
reduction). In order to simulate this kind of illness, to rise the respiratory system elastance

(E,,) from its normal value (10 cmH,0/]) is enough.

Observation: In the following simulations use the equation to calculate respiratory
frequency that provided the lowest prediction error during simulation of

hypercapnia in the previous Lab Session.

Reset the application and simulate resting conditions until the stabilization of the
system using the mechanical parameters by default (normal subject). Then pause the

simulation and click on tab <Exercise>.
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® Simulate continuously during the same session (without clicking <reset>) the following
levels of exercise' corresponding to different values of VCOZ :0.2,04, 0.6, 0.8 and 1

1/min.

Each one of these stimulus levels must be applied after stabilization of the previous one.

During the simulation, fill in the Table 3.3.

® Repeat the simulation for E,, =20 ¢mH,0/] and E, =30 ¢mH,0/I. Fill in Table 3.4
and Table 3.5.

® Analyze the results obtained in these three tables in order to answer the Questionnaire

at the end of this Session.

Then, the settling time of the respiratory system during a step increase of the level of

exercise will be calculated.

® Reset the application and simulate resting conditions until the stabilization of the system

using E,, =30 cmH,0/I.

® Increase dramatically the level of exercise until ¥, =0.8 //min (moderate exercise) and

wait for the stabilization of the system.
® Save the simulation <Save-Sim> to analyze the result.

® Calculate stabilization time of B,, by means of MATLAB. Stabilization time or settling

time is the instant when the variable reaches the 95% of its final value.

Then, results of simulation from Table 3.3 to Table 3.5 will be compared with
experimental data from a restrictive patient during exercise with different levels of VCOZ .

This will be carried out with MATLAB.

® Download from the Intranet the file “exp_restrictive_exer.mat” that contains
experimental data of one restrictive patient stimulated with exercise, and load it to
MATLAB. Three vectors will be loaded to the Workspace: respiratory frequency
(resfreq), tidal volume (vol) and ventilation (vent). Each element in the three vectors

corresponds to the same exercise level.

® (Create the same previous vectors (respiratory frequency (resfreq), tidal volume (vol) and
ventilation (vent)) for the simulation data in each elastance value (Table 3.3 to Table

3.5).

1 Whit the basal level (0.2 1/min) it would be five levels
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For a visual comparison, plot four different traces (respiratory frequency vs. ventilation)
in the same plot: experimental data, E, =10 emH,0/l, E, =20 cmH,0/l,
E, =30 cmH,0/1. Repeat the same plot but tidal volume vs. ventilation in another figure
(for one example, see the figure 3.2). Decide if Respilab simulates the respiratory pattern
during exercise stimulus and which is the best value of elastance in order to simulate this
patient.

Vr (D fr (breaths/minute)

A A

» Ve (I/min) » Ve (I/min)

Figure 3.2: Plot examples (fy vs. Vi and Vi vs. V;) in order to compare simulation with
experimental data (traces are invented).

® Calculate the prediction error in tidal volume (V) and respiratory frequency ( f) with
the equation (2.1). Follow the same steps explained in the previous Session. Consider
also ten values of total ventilation (¥, ) into the range 8 to 24 1/min (n=10) and fill in

the Table 3.6. Comment the results.

3.5. Questionnaire

Please, answer the following questions from the results obtained in this Lab Session:

(1) Obtain conclusions from the data in Table 3.1. How does an increase of airway

resistance effect in the respiratory pattern?

(2) Obtain conclusions from the data in Table 3.1. How does an increase of respiratory

elastance effect in the respiratory pattern?
(3) Which is the effect of hypoxia in patients with higher respiratory elastance?
(4) Which is the effect of exercise in patients with higher respiratory elastance?

(5)Obtain conclusions from Figure 3.1 and Table 3.1. Experimental data from a
restrictive patient could be predicted by Respillab using higher values of elastance?
Which elastance value obtains the best prediction of respiratory system response

during exercise for the selected restrictive patient with?
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(6) Are the graphs of V; us. V, and f, vs. V, coherent with the prediction error you

found?

Students have to deliver all the results (Tables and Plots) and answers via Intranet by

next week. In the Annex III of this document is shown a laboratory report format.
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En este anexo se incluyen tres formularios para realizar los reportes de laboratorio
correspondientes a cada una de las sesiones practicas descritas en el anexo 1I. En dichos
reportes los estudiantes deberan responder preguntas concretas, incluir graficas, rellenar
tablas de resultados y extraer sus propias conclusiones acerca de los experimentos

realizados y los resultados obtenidos.






Laboratory Reports

Virtual Laboratory for Analysis of Human Respiratory System

May 2006
Variable Otis, et al.” equation Mead’s equation Widdic::]lllll;:iﬁlNadel’s
Vo) 1 0.53 0.39 ° 0.45
Vg (I/min) 7.8 11.5
f r(breaths/min) 13.2 16.9
Q (/min) 5.7
PaO, (torr) 104.9
PaCO, (torr) 40.1 R







REPORT SESSION 1:

REPORT SESSION 2:

Contents
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Report Session 1: Introduction of Respiratory System

Student 1 name:

Student 2 name:

Questionnaire
Please, after a carefully reading of given references, answer the following questions:
(1) How gas exchange is regulated?

(2) Which muscles are implicated in the breathing process and which is their

function?
(3) What is the activity of diaphragm during active expiration?
(4) Where is located respiratory control center anatomically?

(5) Which volumes are described in the documentation and what are the relationships

between them?

(6) Why does total ventilation increase during exercise?

PCO, PO

(7) Which are normal values of 2, breathing frequency and tidal volume at

rest?

Students have to deliver the short answers via Intranet before starting next Lab

Session.
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Report Session 2: Respi
piratory  System  Response  under
Ventilatory Stimuli
Student 1 name:
Student 2 name:
EXERCISE 1
Otis, et al.’ Mead’s Widdicombe &
Variable
equation equation Nadel’s equation
Vi)
Vi, (I/min)

fy (breath/min)

Q (1/min)

PaO, (Torr)

PaCO, (Torr)

Table 2.1: Results of simulation in resting conditions with three different equations to

calenlate the respiratory frequency

Comments:
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EXERCISE 2
Variable Sea Level 2500 (m) of Altitude
Rest Exerc Rest Exerc
Vr ()
Vi (I/min)

fr (breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Totr)

PaCO; (Torr)

Table 2.2: Results of exercise simulation at sea level and at 2500 m of altitude

Comments at sea level:

Comments at high altitude:
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EXERCISE 3
Stimulus Level
Variable 0 1 2 3
Vr ()
VE (1/min)

fr (breaths/min)

Q (1/min)

PaQ; (Torr)

PaCO; (Torr)

Table 2.3: Results of incremental hypercapnia simulation with Otis, et al.’ equation to

calenlate respiratory frequency

Comments:

EXERCISE 4

Stimulus Level

Variable

1

2

fr (breaths/min) for Mead

fr (breaths/min)for Widdicombe and Nadel

Vr () for Mead

V() for Widdicombe

VE (I/min) for Mead

Vi (I/min) for Widdicombe and Nadel

Table 2.4: Results of incremental hypercapnia simulation with Mead and Widdicombe and

Nadel'’s equations
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EXERCISE 5
Comments:
EXERCISE 6
Equation Prediction Error (%)
Vr IR
Otis, et al.
Mead
Widdicombe & Nadel
Table 2.5: Prediction error during hypercapnia with
different equations to calculate respiratory frequency
Comments:

Students have to deliver all the results (Tables, Plots and Comments) via Intranet

before starting next Lab Session.
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Report Session 3: Respiratory Diseases based on Mechanical

Loads
Student 1 name:
Student 2 name:
EXERCISE 1
Variable Sea Level 2500 (m) of Altitude
R=2.6 R=3.6 R=2.6 R=3.6

V@)

Vi (I/min)

fr (breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Torr)

PaCO; (Torr)

Table 3.1: Results of variation of airway resistance at sea level and at high

altitude
EXERCISE 2
Variable Sea Level 2500 (m) of Altitude
E=10 E=20 E=10 E=20
Vi)
Ve (I/min)

fr (breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Torr)

PaCO; (Torr)

Table 3.2: Results of variation of elastance at sea level and at high altitude
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EXERCISE 3

Stimulus Level

Variable 0.2 0.4 0.6 0.8 1

V@)

VE (I/min)

fr(breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Torr)

PaCO; (Torr)

Table 3.3: Results of incremental exercise simulation in a normal subject

EXERCISE 4

Stimulus Level

Variable 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Vo ()

Ve (I/min)

fr(breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Totr)

PaCO; (Torr)

Table 3.4: Results of incremental exercise simulation in a restrictive patient with E=20
anH,0/1
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EXERCISE 5
Stimulus Level
Variable 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Vr ()
Vi (I/min)

fr (breaths/min)

Q (1/min)

PaO; (Totr)

PaCO; (Torr)

Table 3.5: Results of incremental exercise simulation in a restrictive patient with E=30
enH,0/1

EXERCISE 6

Settling time:

EXERCISE 7

Comments:
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EXERCISE 8
Elastance Prediction Error (%)
(cmH,0/1) Vi f
10
20
30
Table 3.6: Prediction ervor in exercise with
different values of elastance
Questionnaire

Please, answer the following questions from the results obtained in this Lab Session:

(1) Obtain conclusions from the data in Table 3.1. How does an increase of airway

resistance effect in the respiratory pattern?

(2) Obtain conclusions from the data in Table 3.1. How does an increase of

respiratory elastance effect in the respiratory pattern?
(3) Which is the effect of hypoxia in patients with higher respiratory elastance?
(4) Which is the effect of exercise in patients with higher respiratory elastance?

(5) Obtain conclusions from Figure 3.1 and Table 3.1. Experimental data from a
restrictive patient could be predicted by Respillab using higher values of
elastance? Which elastance value obtains the best prediction of respiratory system

response during exercise for the selected restrictive patient with?

(6) Are the graphs of VT vs. VE and F vs. VE coherent with the prediction error you

found?

Students have to deliver all the results (Tables and Plots) and answers via

Intranet by next week.
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