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DESCRIPCION

Aparato para suministrar gas de respiracion.
Antecedentes de la invencion

El sindrome de la apnea del suefio, y en particular la apnea obstructiva del suefio, aqueja segun las estimaciones a
un porcentaje de un 4% a un 9% de la toda la poblacién, y es debido a una obstruccion episddica de las vias aéreas
superiores durante el suefio. Los aquejados por la apnea obstructiva del suefio experimentan una fragmentacién del
suefio y una cesacién intermitente completa o casi completa de la ventilacién durante el suefio con grados potencial-
mente severos de insaturacion de la oxihemoglobina. Estos pardmetros caracteristicos pueden traducirse clinicamente
en somnolencia diurna debilitante, disritmias cardiacas, hipertensién pulmoénicoarterial, falla cardiaca congestiva y
disfuncién cognitiva. Otras secuelas de la apnea del suefio incluyen la disfuncién ventricular derecha con cor pulmo-
nale, la retencién de diéxido de carbono durante la vigilia asi como durante el suefio, y la tensién de oxigeno arterial
reducida de continuo. Los pacientes de apnea del suefio hipersomnolientos pueden estar en situacion de riesgo de
excesiva mortalidad por causa de estos factores asi como por causa de un elevado riesgo de accidentes tales como
los que pueden sobrevenir durante la conduccién de un vehiculo o durante el manejo de otros equipos potencialmente
peligrosos.

A pesar de que no han sido plenamente definidos los detalles de la patogénesis de la obstruccién de las vias
aéreas superiores en los pacientes de apnea del suefio, se acepta en general que el mecanismo incluye anormalidades
anatémicas o funcionales de la via aérea superior que redundan en una incrementada resistencia al flujo de aire. Tales
anormalidades pueden incluir el estrechamiento de la via aérea superior debido a las fuerzas de aspiracién que son
desarrolladas durante la inspiracidn, el efecto de la gravedad en virtud del cual la lengua es desplazada hacia atrés para
quedar asi en contacto con la pared faringea, y/o el insuficiente tono muscular en los musculos dilatadores de las vias
aéreas superiores. Ha sido también formulada la hipétesis de que un mecanismo responsable de la conocida asociacién
entre la obesidad y la apnea del suefio es el de que el excesivo tejido blando que esta presente en el cuello anterior y
lateral aplica a las estructuras internas una presion que es suficiente para estrechar la via aérea.

El tratamiento de la apnea del suefio ha venido incluyendo intervenciones quirtirgicas tales como la uvulopalato-
faringoplastia, la cirugfa géastrica para la obesidad y la reconstrucciéon maxilofacial. Otra modalidad de intervencién
quirdrgica que se usa en el tratamiento de la apnea del suefio es la traqueostomia. Estos tratamientos constituyen im-
portantes intervenciones que encierran un considerable riesgo de morbosidad o incluso mortalidad posoperatoria. La
terapia farmacoldgica ha venido resultando en general decepcionante, especialmente en los pacientes que presentan
una mds que leve apnea del suefio. Ademads son frecuentes los efectos secundarios de los agentes farmacoldgicos que
han venido siendo usados. Asi, los facultativos continiian buscando formas no invasivas de tratamiento para la apnea
del suefio con altos porcentajes de éxito y altos niveles de aceptacidon por parte de los pacientes, incluyendo dichas
formas no invasivas de tratamiento por ejemplo en los casos relacionados con la obesidad la pérdida de peso mediante
un régimen de ejercicio y dieta controlada.

Entre los trabajos que han sido realizados recientemente en el tratamiento de la apnea del suefio ha estado incluido
el uso de presion de vias aéreas positiva continua (CPAP) para mantener continuamente abierta durante el suefio la via
aérea del paciente. Por ejemplo, la patente U.S. 4.655.213 y la patente australiana AU-B-83901/82 describen ambas
tratamientos de la apnea del suefio que se basan en la aplicacion de presidn de vias aéreas positiva continua dentro de
la via aérea del paciente.

Es también de interés la patente U.S. 4.773.411, que describe un método y un aparato de tratamiento ventilatorio
que estd caracterizado como ventilacién con descarga de la presion de las vias aéreas y produce una considerablemente
constante y elevada presion de vias aéreas con periddicas reducciones de corta duracion de la elevada presion de vias
aéreas hasta una magnitud de presion no inferior a la presién atmosférica ambiente.

Las publicaciones que estdn relacionadas con la aplicacién de CPAP en el tratamiento de la apnea del suefio
incluyen las siguientes:

1. Lindsay, D A, Issa F G y Sullivan C. E. “Mechanisms of Sleep Desaturation in Chronic Airflow Limitation
Studied with Nasal Continuous Positive Airway Pressure (CPAP)”, Am Rev Respir Dis, 1982; 125: p. 112.

2. Sanders M H, Moore S E, Eveslage J. “CPAP via nasal mask: A treatment for occlusive sleep apnea”, Chest,
1983; 83: pp. 144-145.

3. Sullivan C E, Berthon-Jones M, Issa F G. “Remission of severe obesity-hypoventilation syndrome after short-
term treatment during sleep with continuous positive airway pressure”, Am Rev Respir Dis, 1983; 128: pp. 177-181.

4. Sullivan CE, Issa F G, Berthon-Jones M, Eveslage. “Reversal of obstructive sleep apnea by continuous positive
airway pressure applied through the nares”, Lancet, 1981; 1: pp. 862-865.

5. Sullivan C E, Berthon-Jones M. Issa F G. “Treatment of obstructive apnea with continuous positive airway
pressure applied through the nose”, Am Rev Respir Dis, 1982; 125: p. 107. Annual Meeting Abstracts.
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6. Rapoport D M, Sorkin B, Garay S M, Goldring R M. “Reversal of the "Pickwickian Syndrome’ by long-term
use of nocturnal nasal-airway pressure”, N Engl J. Med, 1982; 307: pp. 931-933.

7. Sanders M H, Holzer B C, Pennock B E. “The effect of nasal CPAP on various sleep apnea patterns”, Chest,
1983; 84: p. 336.

Estas publicaciones fueron presentadas en la Asamblea General Anual del Colegio Americano de los Especialistas
en Medicina Pectoral, en Chicago, IL, en octubre de 1983.

A pesar de que la CPAP ha resultado ser muy eficaz y goza de buena aceptacién, adolece de algunas de las mismas
limitaciones de las opciones quirdrgicas, si bien en menor grado; siendo asi que especificamente los de una significativa
proporcién de los pacientes de apnea del suefio no toleran bien la CPAP. Por consiguiente, ha seguido constituyendo
un objetivo de la técnica el desarrollo de otras terapias no invasivas viables.

Breve exposicion de la invencién

La presente invencion se puede utilizar en un método novedoso y mejorado para el tratamiento de la apnea del suefio
y concierne a un aparato para realizar dicho método de tratamiento mejorado. La invencién incluye el tratamiento de
la apnea del suefio mediante la aplicacion de presion distinta a la presion atmosférica del entorno hacia el interior de
la via aérea superior del paciente para fomentar la dilatacién de la via aérea y asi eliminar la obstruccién de las vias
aéreas superiores durante el suefio.

En un ejemplo de realizacién de la invencion, se aplica presion positiva a niveles de presion relativamente mas altos
y mas bajos, de manera alterna, hacia el interior de la via aérea del paciente para que la fuerza inducida por presién
y aplicada para dilatar las vias respiratorias del paciente es una fuerza de dilatacién de mayor y menor magnitud, de
manera alterna. Las presiones positivas de mayor y menor magnitud se inician mediante la respiracién espontdnea del
paciente, aplicandose la presién de mayor magnitud durante la inhalacién y la presién de menor magnitud durante la
exhalacién.

La presente invencion incluye ademds un aparato novedoso y mejorado tal como se define en la reivindicacién 1,
que se puede accionar de acuerdo con un método novedoso y mejorado para proporcionar un tratamiento de la apnea
del suefio. Mds en particular, un generador de flujo y un controlador de presion ajustable suministran flujo de aire a
una presion predeterminada y ajustable hacia las vias respiratorias de un paciente a través de un transductor de flujo.
Dicho transductor de flujo genera una sefial de salida que se ajusta para aportar una sefal proporcional al caudal de
aire instantdneo del paciente. En un ejemplo de realizacidn, la sefial de caudal instantdneo se introduce en un filtro de
paso bajo, que solamente deja pasar una sefial indicativa del caudal medio en el tiempo. Tipicamente, se espera que
dicha sefial de caudal medio sea un valor que represente un caudal positivo, ya que el sistema puede tener al menos
una fuga minima del circuito del paciente (por ejemplo, pequeiias fugas alrededor de la méscara de respiracién que
lleva el paciente). La sefial de caudal medio es indicativa de fuga porque la suma de todos los demds componentes
del caudal en el tiempo tiene que dar teéricamente cero, dado que el caudal inspiratorio debe igualar el volumen del
caudal espiratorio en el tiempo; es decir, durante un periodo de tiempo el volumen de aire inhalado iguala el volumen
de gas espirado.

Tanto la sefial de caudal instantdneo como la sefial de caudal medio se introducen en un médulo de decisién sobre
inhalacién/exhalacién, que es, en su forma mads sencilla, un comparador que compara continuamente las sefiales de
entrada y proporciona una sefial correspondiente de accionamiento al controlador de presién. Por lo general, cuando el
caudal instantdneo excede el caudal medio, el paciente estd inhalando y la sefial de accionamiento aportada al contro-
lador de presion ajusta dicho controlador de presidn para que suministre aire a las vias respiratorias del paciente, a una
presion elevada escogida previamente. De manera andloga, cuando el caudal instantdneo es menor que el caudal me-
dio, el paciente estd exhalando y la circuiteria de decisién proporciona, en este caso, una sefial de accionamiento que
ajusta el controlador de presion para que suministre una presion de magnitud relativamente menor a las vias respira-
torias del paciente. De este modo, las vias respiratorias del paciente se mantienen abiertas a base de alternar presiones
de magnitud mayor y menor, que se aplican durante la inhalacién y la exhalacién espontaneas, respectivamente.

Como se ha sefialado, algunos pacientes de apnea del suefio no toleran la terapia estindar con CPAP. Especifi-
camente, los de aproximadamente un 25% de los pacientes no pueden tolerar la CPAP debido a la incomodidad que
la acompafia. La CPAP supone presiones iguales tanto durante la inhalacién como durante la exhalacion. La elevada
presion durante ambas fases de la respiracion puede hacer que se tenga dificultad para exhalar y que se experimente la
sensacion de pecho inflado. Sin embargo, se ha determinado que a pesar de que las resistencias al flujo de aire tanto
inspiratorio como espiratorio en la via aérea son elevadas durante el suefio antes del inicio de la apnea, la resistencia
al flujo en la via aérea puede ser durante la espiracién menor que durante la inspiracién. En consecuencia, la terapia
de dos niveles de la CPAP tal como se ha caracterizado anteriormente puede ser suficiente para mantener la patencia
faringea durante la espiracidn incluso a pesar de que la presién que es aplicada durante la espiracion no es tal alta como
la que es necesaria para mantener la patencia faringea durante la inspiraciéon. Ademds, algunos pacientes pueden tener
una incrementada resistencia de las vias aéreas superiores primariamente durante la inspiracién con las consiguientes
consecuencias fisioldgicas adversas. Por consiguiente, nuestra invencién también contempla la aplicacién de una pre-
sién elevada solamente durante la inhalacién, eliminando asf la necesidad de incrementos globales (en la inhalacién y
en la exhalacién) de la presion de las vias aéreas. La relativamente mds baja presion que es aplicada durante la espi-
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racién puede en algunos casos aproximarse a la presién ambiente o ser igual a la misma. La presién mds baja que es
aplicada en la via aérea durante la espiracion acrecienta la tolerancia del paciente al aliviar algunas de las sensaciones
de incomodidad que van normalmente asociadas a la CPAP.

En la anterior terapia con CPAP han venido siendo necesarias presiones tan altas como las del orden de 20 cm
H,O (1 cm H,0 = 100 Pa), y algunos pacientes sometidos a CPAP nasal se han visto por lo tanto innecesariamente
expuestos a presiones espiratorias innecesariamente altas, con la consiguiente incomodidad y elevada presién media
en las vias aéreas, y con el consiguiente riesgo teérico de barotraumatismo. En un ejemplo de realizacién, nuestra
invencién permite una aplicacién independiente de una mds alta presion de vias aéreas inspiratoria en conjuncién con
una mds baja presion de vias aéreas espiratoria a fin de contar con una terapia que es mejor tolerada por el 25% de
la poblacién de pacientes que no tolera la terapia con CPAP, y que puede resultar mds segura en el otro 75% de la
poblacién de pacientes.

Como se ha sefialado anteriormente, el cambio entre las magnitudes de presion mds alta y mas baja puede ser
controlado por la respiracién espontdnea del paciente, y el paciente es asi capaz de gobernar independientemente
la velocidad y el volumen respiratorios. Como también se ha sefialado, la invencién contempla la compensacién
automdtica de la fuga del sistema, con lo cual el encaje de la mdscara nasal y la integridad del sistema de flujo de
aire revisten menos importancia que en el caso del estado de la técnica. Ademas de la ventaja de la compensacién
automadtica de las fugas, otras importantes ventajas de la invencidn incluyen las més bajas presiones medias de las vias
respiratorias para el paciente y el incremento de la seguridad, del confort y de la tolerancia.

Otro objeto de la invencién es proporcionar un aparato novedoso y mejorado que puede funcionar de acuerdo con
una metodologia novedosa en cuanto a la realizacién de dicho tratamiento para la apnea del suefio.

Otro objeto de la invencién es proporcionar un aparato para generar un flujo de gas de presion alta y baja, de manera
alterna, en un consumidor de gas, controldndose dichos flujos de presién mayor y menor gracias a la comparacion del

caudal instantdneo con el caudal medio suministrado al consumidor de gas, y pudiendo incluir dicho caudal medio la
fuga del sistema, con lo que el aparato compensa autométicamente dicha fuga del sistema.

Estos y otros objetos y ventajas adicionales de la presente invencién se entenderdn mejor a la luz de la siguiente
descripcion detallada y de los dibujos adjuntos, en los que:

la Fig. 1 es un diagrama funcional de bloques de un aparato que puede funcionar segin la presente invencion;
la Fig. 2 es un diagrama funcional de bloques que ilustra un ejemplo de realizacién alternativo de la invencion;
la Fig. 3 es un diagrama funcional de bloques del Computador de la Fuga Estimada de la Fig. 2;

la Fig. 4 es una vista en alzado frontal de un panel de control para el aparato de la presente invencion;

la Fig. 5 es una traza del caudal del paciente referido al tiempo que pertenece a otro ejemplo de realizacién de la
invencion;

la Fig. 6 es un diagrama de flujo relativo a la realizacién de la Fig. 5;

la Fig. 7 es una traza del caudal del paciente referido al tiempo que ilustra otro ejemplo de realizacion de la
invencion;

la Fig. 8 es una ilustracién esquemadtica de un circuito segtin una realizacién de la invencion;

la Fig. 9 es una traza del caudal referido al tiempo que ilustra las sefiales de caudal procesada y no procesada;

las Figs. 10a y 10b son ilustraciones del funcionamiento de algoritmos de control segin otras realizaciones de la
invencion;

las Figs. 11a y 11b son ilustraciones del funcionamiento de otros algoritmos de control adicionales seglin otras

realizaciones de la invencion; y

la Fig. 12 ilustra el funcionamiento de otro adicional algoritmo de control segiin un ejemplo de realizacién de la
invencion.

Las Figs. 1 a 4 de los dibujos estdn sacadas de nuestra propia EP-A-425092, que describe un aparato para conducir
gas hacia y desde la via aérea de un paciente bajo el control de un controlador que controla la presiéon del gas tanto
durante la inspiracién (inhalacién) como durante la espiracion (exhalacién). Esa Solicitud publicada proporciona un
punto de partida para una total comprension de la presente invencidn. No se cree que sea necesaria una repeticion de la
descripcion especifica de las Figs. 1 a 4 para ayudar al lector a lograr una total comprensién de la presente invencion.
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No todos los circuitos ilustrados en las figuras pertenecen a la presente invencion.

Una realizacién alternativa de la invencién contempla la técnica de detectar el comienzo de la inspiracién y de la
espiracion haciendo referencia a la forma de la onda de caudal de un paciente tal como se ilustra en la Fig. 5. Como
se ha expuesto anteriormente, la comparacion del caudal instantdneo con el caudal medio proporciona un método
satisfactorio para determinar si un paciente estd inhalando o exhalando; si bien pueden también usarse otros medios
para evaluar el caudal instantdneo, y éstos pueden ser usados en solitario o en combinacién con el caudal medio.

Por ejemplo, la Fig. 5 muestra una tipica forma de la onda de caudal de un paciente, estando el caudal de inspi-
racién o inhalacién ilustrado como caudal positivo por encima de la linea base B y estando el caudal de exhalacién
ilustrado como caudal negativo por debajo de la linea base B. La forma de la onda de caudal puede ser por consi-
guiente muestreada a intervalos de tiempo discretos. La muestra actual es comparada con la tomada en un anterior
punto en el tiempo. Este enfoque parece ofrecer la ventaja de una mayor sensibilidad al esfuerzo respiratorio del pa-
ciente por cuanto que presenta menos sensibilidad a los errores en la fuga estimada del sistema, como se ha expuesto
anteriormente.

Normalmente, las formas de las ondas de caudal inspiratorio y espiratorio estimadas variardn lentamente durante
el periodo que comienza tras unos pocos centenares de milisegundos al entrar en las respectivas fases inspiratoria y
espiratoria, hasta que la respectiva fase estd a punto de finalizar. Son tomadas periédicamente muestras de la forma de
las ondas de caudal, y la muestra actual es repetidamente comparada con una muestra anterior. Durante la inspiracion,
si la magnitud de la muestra actual es menor que una determinada fraccién apropiada de la muestra comparativa,
se considera entonces que ha concluido la fase de inspiracion. Este estado puede ser por consiguiente usado para
provocar una actuacién que inicie una variacion para pasar a la deseada presion de la fase de exhalacién. El mismo
proceso puede ser usado durante la exhalacion para dar lugar a un estado de actuacién para el paso a la presion de
inhalacién.

La Fig. 6 ilustra un diagrama de flujo para un adecuado algoritmo en el que se ilustra el repetido muestreo de la
forma de la onda de caudal del paciente a intervalos de tiempo At, como se ilustra en 110, y la repetida comparacién
del caudal en el actual punto t en el tiempo con un muestreo anterior, como por ejemplo el caudal en el punto t-
4 en el tiempo, como se indica en 112. Naturalmente, el incremento de tiempo entre los muestreos sucesivos es
lo suficientemente pequefio como para que la comparacién con el valor observado en el cuarto evento de muestreo
anterior cubra una parte adecuadamente pequefia de la forma de la onda de caudal. Por ejemplo, como se ilustra
en la Fig. 5, las designaciones para el caudal muestreado en el punto t en el tiempo, el valor de la muestra tomada
cuatro eventos de muestreo antes en el punto t-4 en el tiempo y el intervalo de tiempo At ilustran una adecuada y
proporcionada relacién entre At y la duracién temporal de un ciclo respiratorio del paciente. Esto es, sin embargo, tan
s6lo una ilustracién. De hecho, la tecnologia electrénica tal como la descrita anteriormente seria capaz de ejecutar este
algoritmo usando intervalos At mucho menores, siempre que se ajusten en consecuencia otros parametros del algoritmo
tales como la identidad de la muestra comparativa y/o la proporcion o relacién entre las muestras comparadas.

Siguiendo por el diagrama de flujo de la Fig. 6, si el estado de respiracion del paciente es el de la inspiracién (114),
el valor de la muestra de caudal actual es comparado con el valor de la muestra observada t-4 eventos de muestreo
antes. Si el valor de la muestra de caudal actual es por ejemplo de menos de un 75% del valor del caudal comparativo
(116), el sistema actda dando lugar a un cambio de estado para pasar a la fase de exhalacion (118). Si el valor de la
muestra de caudal actual no es inferior a un 75% del valor comparativo (120), no se produce actuacién alguna para dar
lugar a un cambio del estado respiratorio.

Si el estado de la respiracion no es el de la inspiracién, y si el valor de la muestra de caudal actual es inferior a un
75% del valor comparativo seleccionado (122), entonces es concluida una fase de espiracion, en lugar de una fase de
inspiracidn, y es provocada una actuacion del sistema para cambiar el estado de respiracion para pasar a inspiracién
(124). Si no se da el estado de caudal especificado, de nuevo no es provocada una actuacion para dar lugar a un cambio
de la fase respiratoria (126).

La rutina que esté caracterizada por la Fig. 6 se repite continuamente como se indica en 128, comparando cada vez
una muestra de caudal actual con la cuarta (u otra adecuada) muestra anterior para determinar si deberia producirse
una actuacion del sistema para pasar de una fase respiratoria a la otra.

Naturalmente, se entenderd que la realizacién que ha sido expuesta anteriormente haciendo referencia a las Figs. 5
y 6 no provoca actuaciones que den lugar a cambios en la respiracion per se dentro del contexto de la invencién como
se ha expuesto en el resto de la anterior descripcién. En lugar de ello, en ese contexto la realizacién de las Figs. 5y 6
meramente detecta las variaciones que se producen entre la inspiracion y la espiracién en la respiracidn espontanea del
paciente, y hace que el sistema actiie para pasar a suministrar la presion de vias aéreas mds alta o mds baja especificada
como se ha expuesto anteriormente.

Los problemas que cominmente se derivan de una insuficiente sensibilidad de actuacién del ventilador incluyen el
caso en el que el ventilador no logra actuar para pasar a IPAP (IPAP = presion de vias aéreas positiva inspiratoria) al
haber sido ejercido el esfuerzo inspiratorio por el paciente, y el caso en el que el ventilador, estando en IPAP, no logra
actuar para desactivar el modo o pasar a EPAP (EPAP = presion de vias aéreas positiva espiratoria) al final del esfuerzo
inspiratorio del paciente. El esfuerzo respiratorio del paciente estd primariamente relacionado con la parte inspiratoria
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del ciclo de la respiracién porque en general solamente la parte inspiratoria del ciclo supone un esfuerzo activo. La
parte espiratoria del ciclo de la respiracion es generalmente pasiva. Una caracteristica adicional del ciclo respiratorio
es la de que el caudal espiratorio generalmente puede llegar a ser cero y seguir siendo cero momentaneamente antes
de que comience la siguiente fase inspiratoria. Por consiguiente, el estado estable normal para un ventilador cuya
actuacion es provocada por el paciente deberia ser el estado espiratorio, al cual se alude aqui como EPAP.

A pesar de que el aparato como el anteriormente descrito aporta una sensible actuacién para dar lugar a la con-
mutacién entre los modos IPAP y EPAP, la actuacién puede ser atin mas mejorada. Los objetivos primarios de los
mejoramientos de la sensibilidad de actuacién son en general el de reducir la tendencia de un sistema a actuar auto-
madticamente para pasar de EPAP a IPAP en ausencia de esfuerzo inspiratorio del paciente, y el de incrementar la
sensibilidad del sistema al final del esfuerzo inspiratorio del paciente. Estos no son objetivos contradictorios. El dis-
minuir la sensibilidad de actuacién automdtica no necesariamente disminuye también la sensibilidad de actuacién en
respuesta al esfuerzo del paciente.

En general, para un paciente cuyo impulso ventilatorio funciona normalmente, la ideal sensibilidad de actuacién
del ventilador esta representada por una estrecha sincronizacion entre los cambios de estado en la respiracién del pa-
ciente (entre inspiracion y espiracion) y los correspondientes cambios de estado provocados por el ventilador. Muchos
ventiladores convencionales de asistencia por presién que actiian sobre la base de umbrales de caudal o de presién
especificados pueden aproximarse a tal estrecha sincronizacién tan s6lo en condiciones limitadas.

En el sistema que ha sido descrito anteriormente, en el que la actuacion estd basada en especificados niveles de
caudal estimado del paciente, puede lograrse facilmente una estrecha sincronizacién entre los cambios del estado del
sistema y los cambios del estado de la respiracién del paciente. Esto se cumple en especial en el caso de los pacientes
que no tienen una severa limitacién del caudal espiratorio puesto que las inversiones del caudal para tales pacientes
tipicamente pueden estar en muy estrecha correspondencia con los cambios del esfuerzo respiratorio del paciente; si
bien las inversiones del caudal pueden no necesariamente estar con precision en correspondencia con los cambios del
esfuerzo respiratorio del paciente para todos los pacientes. Por ejemplo, aquellos pacientes que padezcan de afliccién
respiratoria o los que estén siendo ventilados con ventilaciéon con presién de apoyo pueden no presentar la deseada
estrecha correspondencia entre el esfuerzo del paciente y las inversiones del caudal de suministro de gas respiratorio.

Al abordar los mejoramientos de la actuacidn sincronizada basada en el caudal, se consideran al menos tres distin-
tos ciclos respiratorios. El primero es el ciclo respiratorio del paciente segtin lo indica el esfuerzo del paciente. Si el
paciente hace cualquier esfuerzo, el mismo debe incluir el esfuerzo inspiratorio. La espiracién del paciente puede ser
activa o pasiva.

El segundo ciclo es el ciclo respiratorio del ventilador, es decir, el ciclo que es desarrollado por el ventilador.
Este ciclo también tiene una fase inspiratoria y una fase espiratoria, pero el ventilador puede estar o puede no estar
sincronizado con las correspondientes fases del ciclo respiratorio del paciente.

El tercer ciclo es el ciclo respiratorio segtn el flujo, segtin indica la direccién del flujo hacia o desde la via aérea
del paciente. El flujo pasa del ventilador al interior del paciente en la inspiracidn, y al exterior del paciente en la
espiracion. Si se contempla solamente este ciclo, los cambios entre inspiracion y espiracién podrian ser identificados
por los pasos por el caudal cero entre el flujo positivo y el flujo negativo.

Idealmente, si el impulso respiratorio del paciente es competente, el ciclo respiratorio segin el flujo deberia estar
sincronizado con el ciclo respiratorio del paciente, con la asistencia del ventilador. Un objetivo importante de la
actuacion que aqui se describe es el de sincronizar el ciclo del ventilador con el ciclo del paciente para que el ciclo
del flujo esté coordinado con el esfuerzo inspiratorio del paciente. Con actuacién segutn el caudal, la presidon que es
suministrada por el ventilador afecta al caudal, ademads del efecto del caudal en los propios esfuerzos del paciente.
Esta es otra razén por la cual los pasos por el caudal cero pueden no necesariamente ser buenos indicadores de los
cambios del esfuerzo del paciente.

Como se ha descrito, la actuacién segun el caudal aporta ciertas ventajas con las que no se cuenta en algunos otros
modos de provocar la actuaciéon del ventilador. Por ejemplo, en los ventiladores que usan la variacién de la presion
para la actuacién, cuando el paciente hace un esfuerzo inspiratorio comienza a aumentar el volumen pulmonar. Esta
variacion del volumen ocasiona una caida de presién que en algunos ventiladores convencionales de circuito cerrado
es detectada por el sistema que provoca la actuacién del ventilador para iniciar el suministro de gas respiratorio. Con
la actuacion segin el caudal no hay necesidad de que se produzca en el circuito de respiracidon una caida de presion. El
algoritmo de actuacién puede seguir requiriendo que aumente el volumen pulmonar del paciente, pero puesto que no
tiene que caer la presion en el circuito del ventilador, el paciente gasta menos energia en el esfuerzo inspiratorio para
lograr una determinada variacién de volumen.

Adicionalmente, en un circuito abierto, o sea en un circuito en el cual los gases exhalados son evacuados del
sistema a través de una salida fija, serfa dificil generar la caida de presion requerida para la actuacién basada en la
presion al ser ejercido por parte del paciente un pequefio esfuerzo inspiratorio. Esto quiere decir que con un circuito
abierto la magnitud del esfuerzo del paciente que se requeriria para generar incluso una muy pequeiia caida de presion
seria considerable. Asi, seria en consecuencia muy dificil alcanzar en un sistema de actuacién basada en la presién la
sensibilidad suficiente para lograr una fiable actuacién si dicho sistema se usa en conjuncién con un circuito abierto.
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En general, el circuito abierto es mas sencillo que un circuito que tenga una tuberia de evacuacién y una valvula de
evacuacion aparte, y por consiguiente es mds sencillo de usar y menos costoso, y por estas y otras razones puede ser a
menudo preferido en lugar de un circuito cerrado.

En una estrategia de actuacion actualmente preferida para el sistema de actuacion segiin el caudal que ha sido
descrito anteriormente, la sefial de caudal debe sobrepasar un valor umbral equivalente a 40 cm® por segundo conti-
nuamente por espacio de 35 milisegundos a fin de hacer que el sistema actde para pasar a IPAP. Si la sefial de caudal
desciende hasta llegar a ser inferior al valor umbral especificado durante el intervalo de tiempo especificado, el tem-
porizador del umbral es puesto de nuevo a cero. Estos valores umbrales permiten que la actuacién tenga lugar con una
minima variacién del volumen del paciente de tan sélo 1,4 cm?, lo cual representa un gran mejoramiento de la sensi-
bilidad en comparacién con algunos de los ventiladores anteriormente existentes en los que la actuacién es provocada
segun la presion.

En realidad, sin embargo, tal minima variacién del volumen del paciente representa una actuacién excesivamente
sensible que no resultaria practica en las condiciones reales. El ruido en la sefial de caudal reinicializaria de continuo
al temporizador del umbral durante los intervalos en los que el caudal del paciente es muy cercano a los 40 cm® por
segundo. Por consiguiente, se cree que una minima variacion del volumen para una coherente actuacién del sistema
descrito serfa la de aproximadamente 3 c¢cm?®, si bien también se considera que éste es un nivel de actuacién muy
sensible. Se sefiala, sin embargo, que el ruido en la sefial de presién puede también producirse en los anteriores
ventiladores en los que la actuacién estd basada en la presion, dando por consiguiente lugar a problemas de sensibilidad
de actuacion. Debido a este y a otros detalles de su funcionamiento, la sensibilidad méxima tedrica de tales ventiladores
anteriores es mejor que la sensibilidad que puede lograrse en realidad en funcionamiento.

Como ejemplo de un detalle del funcionamiento que puede afectar negativamente a la sensibilidad en los ventila-
dores anteriores, si el tiempo de respuesta del ventilador es largo, el resultante retardo en el tiempo entre el punto en
el tiempo en el que se satisface una exigencia del tiempo de actuacién y el punto en el tiempo en el que realmente
comienza a aumentar la presién de suministro de gas afectard negativamente a la sensibilidad. Durante el retardo en el
tiempo, el paciente continda haciendo el esfuerzo inspiratorio y por consiguiente estard haciendo mucho mads trabajo
real que el que es necesario para hacer que actiie el ventilador, y mucho mads trabajo que el que serfa hecho si el ven-
tilador respondiese mds rdpidamente. Otro ejemplo es el que se da durante la respiracion rdpida, cuando el paciente
empieza a hacer un esfuerzo inspiratorio antes de que el caudal de exhalacién descienda hasta cero. En este caso se
produce un retardo adicional hasta que se invierte el flujo y la vdlvula de exhalacidn tiene tiempo de cerrarse.

La actuacién para pasar a EPAP al producirse la exhalacion también puede plantear problemas. Un tipico anterior
ventilador de asistencia con presion actuarda para desactivar el modo al final de la inspiracién sobre la base de la
disminucién del caudal del paciente hasta mas alld de un umbral de caudal, o sobre la base de la temporizacion de
un temporizador, por ejemplo. El umbral de caudal para la actuacién para el paso a la exhalacién puede ser un valor
fijo o bien una fraccién del caudal méaximo, como por ejemplo un 25% del caudal maximo. Como ejemplo de la clase
de problema que puede afectar a la actuacion para el paso a la exhalacién en los ventiladores anteriores, un paciente
que padezca de COPD (COPD = enfermedad pulmonar obstructiva crénica) moderadamente severa presentara una
comparativamente alta resistencia del sistema respiratorio y quizd una baja elastancia del sistema respiratorio. Esto
redundard en una comparativamente gran constante de tiempo para el paciente, siendo la constante de tiempo el tiempo
requerido para que el caudal de exhalacién descienda hasta 1/4 del caudal mdximo o hasta otra adecuada proporcién
seleccionada del caudal maximo. La gran constante de tiempo para el paciente de COPD significa que el caudal
descenderd lentamente durante la inspiracion.

La tnica manera para que este paciente sea capaz de hacer que el ventilador actiie para pasar a exhalacion serd la
de incrementar el esfuerzo exhalatorio. Esto quiere decir que el paciente debe reducir activamente el caudal mediante
un esfuerzo de los musculos respiratorios para dar lugar a la actuacién para pasar a exhalacion. Ademds, debido
a la gran constante de tiempo del paciente, puede haber un considerable caudal de exhalacién cuando comience el
ciclo inspiratorio del paciente, y la actuacion para pasar a IPAP serd por consiguiente retardada, en perjuicio de la
sensibilidad del ventilador.

Para alcanzar una mayor sensibilidad al esfuerzo del paciente en una realizacion mejorada de la invencidn, el
sistema que se describe puede estar provisto de aparatos para supervisar continuamente una pluralidad de condiciones
en lugar de supervisar tan sélo una tnica condicién como ilustra la descripcién de la EP-A-425092 con respecto
al elemento 82. En la realizaciéon mejorada, el tiempo inspiratorio estd limitado a no mas de aproximadamente 3
segundos bajo condiciones normales, y se requiere que el caudal de exhalacién normal sea de casi cero por espacio de
aproximadamente 5 segundos tras el comienzo de la exhalacién.

Para emplear la primera de estas condiciones, el sistema supervisa el caudal estimado del paciente y requiere
que su valor pase por cero al menos una vez aproximadamente cada 5 segundos. Para supervisar esta condicion, se
requiere una entrada procedente de la salida de un comparador que compara el caudal del paciente con un valor cero.
El comparador es un dispositivo biestable que produce una salida (es decir, verdadera) cuando el caudal del paciente es
mayor que cero, y una salida alternativa (es decir, falsa) cuando el caudal del paciente es menor que cero. Si la salida
del comparador es verdadera o falsa continuamente por espacio de més de aproximadamente 5 segundos, es generada
una sefial que hace que el sistema actde para pasar a EPAP.
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La segunda condicién es la supervision del estado de IPAP/EPAP para ver si el estado de EPAP se mantiene por
espacio de mds de aproximadamente de 5 segundos. Si lo hace, el volumen serd mantenido en cero hasta que haya otra
actuacién valida para pasar a IPAP. Esta funcién impide que la sefial de volumen se desvie de cero cuando hay una
apnea. Después de 5 segundos en EPAP, el volumen deberfa ser normalmente cero.

Los adicionales mejoramientos de la sensibilidad de actuacién requieren tomar en consideracién mds que los
niveles de caudal para la determinacién de los adecuados umbrales de actuacién. En particular, las variaciones de
la forma o de la pendiente de la forma de la onda de caudal del paciente pueden ser utilizadas para sincronizar
mejor un sistema de ventilacion con el esfuerzo respiratorio espontdneo ejercido por el paciente. Algunas de tales
consideraciones han sido expuestas anteriormente haciendo referencia a las Figs. 5y 6.

Se muestra en la Fig. 7 un tipico registro gréafico del caudal para un paciente normal que experimenta una respi-
racion relajada. La solucién mds sencilla para sincronizar la actuacién del ventilador con la respiracién espontdnea
del paciente ha venido siendo a menudo la consistente en usar los puntos de caudal cero 129 como referencia para
la actuacién para conmutar entre EPAP e IPAP; si bien estd solucién no aborda los problemas potenciales. En primer
lugar, como se ha sefialado anteriormente, las inversiones del caudal pueden no necesariamente corresponder a va-
riaciones del esfuerzo de respiracion espontdnea del paciente para todos los pacientes. En segundo lugar, la sefial de
caudal no es necesariamente uniforme. En relacién con este problema en particular, pequefias variaciones del caudal
correspondientes a ruido en las sefales electrénicas se producirdn debido a variaciones aleatorias de la presion del
sistema y de la via aérea ocasionadas por turbulencia del flujo o variaciones aleatorias en el sistema de control de la
presion. Adicional ruido de caudal se debe a pequefias oscilaciones del caudal del gas respiratorio debido a variaciones
del volumen de sangre dentro de la cavidad torécica del paciente con cada latido del corazén. En tercer lugar, puesto
que la asistencia con presién es comtinmente un modo de ventilacién en el que se aplica el principio de todo o nada, y
puesto que los sistemas respiratorios de todos los pacientes presentaran una componente de elastancia, una inapropiada
actuacion para pasar a IPAP redundara siempre en un suministro de un determinado volumen de gas respiratorio a no
ser que la via aérea del paciente esté completamente obstruida. Por consiguiente, el basarse en el caudal cero o en las
inversiones del flujo para producir la actuacién redundara en muchos casos en una pérdida de sincronizacién entre el
esfuerzo respiratorio del paciente y el suministro de gas respiratorio por parte del ventilador.

Haciendo referencia a la Fig. 7, estd ilustrada en la misma una traza del caudal referido al tiempo para el flujo
respiratorio de una tipica persona que respira espontdneamente. El tiempo avanza de la izquierda a la derecha sobre
el eje horizontal, y el caudal varia en torno a una linea base de valor cero sobre el eje vertical. Naturalmente, en la
descripcién que se da a continuacién haciendo referencia a la Fig. 7 debe entenderse que la traza del caudal referido
al tiempo que se ilustra es una andloga para la respiracion espontdnea de un paciente y para cualesquiera detectores
o sensores basados en aparatos ya sea mecdnicos o bien electronicos o de otra naturaleza, para detectar el caudal del
paciente en funcién del tiempo.

Se observara al mirar la Fig. 7 que se producen relativamente marcadas interrupciones o variaciones de la pendiente
en la traza del caudal cuando comienza y finaliza el esfuerzo de inhalacién desarrollado por el paciente. Asi, a pesar de
que la pendiente de la traza del caudal puede variar ampliamente de paciente a paciente en dependencia de la resistencia
y elastancia del paciente, para cualquier paciente determinado la misma tenderd a ser relativamente constante durante
la inhalacién y la exhalacion. El relativamente repentino incremento de la pendiente de la traza del caudal cuando
comienza un esfuerzo inspiratorio, y la correspondiente disminucién repentina de la pendiente cuando finaliza el
esfuerzo inspiratorio pueden ser usados para identificar los puntos de actuacion para pasar a IPAP y a EPAP. Puesto
que las abruptas variaciones de la pendiente de la traza del caudal al comienzo y al final de la inhalacién estdn en
correspondencia con el comienzo y el final del esfuerzo inspiratorio, la pendiente o la forma de la traza del caudal
puede ser usada para hacer que el sistema actie para conmutar entre los estados de IPAP y de EPAP sobre la base de
las variaciones del esfuerzo del paciente en lugar de sobre la base de umbrales de caudal relativamente fijos.

El algoritmo bdasico para el funcionamiento de este sistema de actuacién adicionalmente mejorado es como se
explica a continuacién. La entrada que es aportada al sistema es el caudal actual en cualquier punto de la traza del
caudal, como por ejemplo el punto 130 en la Fig. 7. El valor del caudal es diferenciado para obtener la correspondiente
pendiente actual 132 de la funcidn del caudal en el punto T en el tiempo. Naturalmente, la pendiente corresponde a la
tasa relativa instantdnea de variacion del caudal.

La pendiente 132 es escalada con un factor de tiempo At, y es entonces afiadida al valor de caudal actual. Esto
proporciona una prediccién del caudal 134 en un futuro punto t + At en el tiempo, sobre la base de la pendiente actual
132 de la traza del caudal. Como se ha sefialado, la magnitud del intervalo de tiempo At viene determinada por el
factor de escalado seleccionado con el cual se escala la pendiente 132. La resultante prediccion del caudal 134 supone
efectivamente una uniforme tasa de variacién del caudal a lo largo del periodo At. Se entenderd que en la Fig. 7 la
magnitud de los intervalos de tiempo At estd exagerada y es distinta para las variaciones al final de la inspiracién y al
comienzo de la inspiracion, en aras de la mayor claridad de la ilustracion. En la préctica, el intervalo At puede ser de
aproximadamente 300 milisegundos, por ejemplo.

La exactitud del futuro valor predicho del caudal 134 dependerd de la pendiente variable real de la traza del caudal
durante el intervalo de tiempo At en comparacién con la pendiente uniforme supuesta 132. En la medida en que la
traza del caudal durante el intervalo At se desvie de la pendiente 132, el valor de caudal real 136 al final del intervalo
de tiempo At variard con respecto al valor de caudal predicho 134. En consecuencia, puede verse que la eficacia de
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este algoritmo depende de que sea pequeiia la desviacion real de la traza del caudal con respecto a la pendiente 132
durante cualquier intervalo de tiempo At determinado excepto cuando el paciente efectie una significante variacién
del esfuerzo respiratorio.

Para modificar adicionalmente el caudal predicho 134, puede ser afladido al mismo un factor de desviacién para
producir un valor predicho desviado 138. La desviacion es negativa durante la inspiracion, con lo que el caudal predi-
cho en el punto t + At en el tiempo serd mantenido por debajo del caudal real en el punto t + At en el tiempo excepto
cuando la traza del caudal varie en la direccién del caudal decreciente, tal como sucederia al final de la inspiracién
cuando el esfuerzo del paciente cesa o incluso se invierte.

La anterior descripcion se refiere a una actuacion al final de la inspiracion para a EPAP. De manera totalmente
similar, como se indica en general en 140 en la Fig. 7, una actuacion para pasar a IPAP puede ser gobernada por la pre-
diccién de un futuro caudal basada en la diferenciacién de un caudal instantdneo 139 mds un factor de desviacidn para
obtener un valor de caudal predicho 142. Se sefiala que en este caso el factor de desviacién serd una desviacion positiva
puesto que lo que se desea detectar es un brusco incremento del caudal. En este caso, cuando el caudal real aumenta
suficientemente durante el intervalo At para sobrepasar al valor predicho 142, por ejemplo como se indica en 144, el
sistema actuard para pasar a IPAP. Asi, en cualquier punto en el ciclo del caudal cuando el caudal real tras un intervalo
de tiempo predeterminado At difiere suficientemente del valor del caudal desviado predicho basado en la pendiente de
la traza del caudal en el punto T en el tiempo, se hace que el sistema actie para pasar a [IPAP o a EPAP en dependencia
de la direccidn, ya sea positiva o bien negativa, en la que el caudal real varie con respecto al caudal predicho.

La prediccion del caudal basada en la pendiente actual de la traza del caudal y la comparacion del caudal predicho
con el caudal real como se ha descrito son repetidas a alta velocidad para generar una corriente continua o casi
continua de comparaciones entre el caudal real y el caudal predicho. Por ejemplo, en un sistema analdgico el proceso
es continuo, mientras que en un sistema digital el proceso se repite cada 10 milisegundos o mas rdpidamente. En el
resultante lugar geométrico de los puntos de valor de caudal predicho, la mayoria de las comparaciones entre el caudal
real y el caudal predicho no redundan en una actuacién porque el caudal real no se desvia suficientemente del caudal
predicho. Esto sucede tan sélo al tener lugar los cambios entre inspiracion y espiracion. El resultado es un método de
actuacién que, debido a estar basado en las predicciones del caudal, no requiere variaciones del esfuerzo inspiratorio
del paciente para lograr una actuacién en sincronismo con la respiracién espontdnea del paciente. Naturalmente, la
técnica de prediccion del caudal por diferenciacién que ha sido descrita no es mas que un ejemplo de un adecuado
algoritmo de actuacion basada en la forma de la onda de caudal.

Se muestra en la Fig. 8 un diagrama esquemadtico de un circuito analdgico que incorpora elementos del sistema
de actuacién mejorado anteriormente descrito. La sefial de entrada 146 es el caudal estimado del paciente, si bien
puede ser como alternativa el caudal total. El uso del caudal estimado, de acuerdo con otros aspectos de la invencién
como se ha descrito anteriormente, permite lograr una actuacién adicionalmente mejorada si el sistema incluye un
componente de fuga desconocido. La sefial de entrada 146 es diferenciada por el diferenciador de inversién 148. Se
incluyen por consideraciones practicas los diodos y los conmutadores y el grupo amplificador operativo que estan
indicados en general con el nimero de referencia 150. Los mismos forman un diodo ideal de polaridad conmutable
que es usado para recortar la gran derivada positiva de la traza del caudal al comienzo de la inspiracion y la gran
derivada negativa al comienzo de la espiracion. Estas derivadas son habitualmente grandes, especialmente cuando
se producen variaciones de la presion del ventilador. Si las grandes derivadas no son recortadas, las mismas pueden
interferir en el funcionamiento del circuito de actuacién en la parte inicial de cada fase respiratoria.

La sefial de entrada diferenciada es escalada por el resistor de realimentacién 152 y el condensador de entrada 154.

Estos tienen una constante de tiempo que es igual a 300 milisegundos, el cual es un tiempo de retardo preferido para
la parte de retardo del circuito. El resistor de entrada en serie 156 limita el ruido de alta frecuencia que estd fuera de la
gama de frecuencias de respiracion de interés. La sefial de entrada diferenciada es restada de la sefial de caudal en un
amplificador de diferencia 172 puesto que la salida del circuito derivativo es invertida y es necesaria una suma.

El retardo requerido es producido usando dos filtros de paso bajo de Bessel de condensador conmutado de quinto
orden 158. FEl filtro de Bessel tiene un desplazamiento de fase lineal con frecuencia que tiene el efecto de producir
un retardo en el tiempo. Puesto que el retardo en el tiempo depende del orden del filtro asi como de la respuesta de
frecuencia, son necesarias dos etapas de filtro para procurar una frecuencia de corte lo suficientemente alta con el
retardo en el tiempo de 300 milisegundos. El retardo de 300 milisegundos fue determinado experimentalmente. Este
valor parece apropiado por cuanto que las constantes de tiempo para la actividad de los miisculos respiratorios son del
orden de 50 a 100 milisegundos. Asi, serfa necesario un retardo de mds de 50 a 100 milisegundos para interceptar las
variaciones de caudal ocasionadas por variaciones de la actividad de los musculos respiratorios.

Un chip temporizador del tipo 555 160 esta preparado como oscilador de 1 kHz. Junto con la combinacién RC 174
junto a la entrada del filtro, el elemento 160 controla la frecuencia de corte de los filtros de condensador conmutado
158. Finalmente, un comparador 162 con histéresis, proporcionada por el resistor de entrada 176 y por los resistores de
realimentacién 166 y 164, cambia su estado sobre la base de la diferencia entre la sefial de caudal de entrada y la sefial
de caudal procesada. Durante la fase inspiratoria hay una histéresis fija ocasionada por el resistor 166. La histéresis
que es caracteristica del circuito descrito proporciona la desviacién negativa durante la inspiracion y la desviacién
positiva durante la espiracién como se ha mencionado anteriormente.
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Durante la fase espiratoria, la histéresis es inicialmente mayor que la que se da durante la inspiracién y estd basada
en la magnitud de la sefial de caudal segin es establecida por la corriente que circula a través del resistor 164 y del
diodo 178. El amplificador de inversion 180 tiene una ganancia de 10, con lo que el mismo se satura cuando la sefial
de caudal es de mds de 0,5 voltios, lo cual corresponde a un caudal de 30 litros por minuto. La histéresis es por
consiguiente casi duplicada durante la parte inicial de la fase de exhalacién en virtud del resistor de 100 k 164 que
estd en paralelo con el resistor de 82 k 166, en contraste con el resistor de 82 k 166, que actiia en solitario durante
la inspiracién. Esto quiere decir que durante la exhalacion la salida del inversor 180 es positiva. Por consiguiente, el
diodo 178 es sometido a polarizacién directa y suministra corriente a través del resistor 164 ademads de la suministrada
por el resistor 176.

Una vez que la sefnal de caudal desciende hasta llegar a ser inferior al nivel de 0,5 voltios, la histéresis disminuye
linealmente con el caudal para ser igual a la que se da durante la inspiracién. Esta caracteristica impide una actuacién
prematura para pasar a inspiracion mientras se incrementa gradualmente la sensibilidad del sistema hacia el final de la
exhalacion. La histéresis es algo dependiente de la sefial de caudal puesto que la misma es suministrada a través de un
resistor 164. Con los componentes descritos (resistor de realimentacion de 82 k 166, resistor de entrada de 1,5 k 156)
y la fuente de alimentacién del sistema a +5 voltios (no ilustrada), 1a histéresis es de aproximadamente 90 milivoltios
para el caudal cero. Esto estd en correspondencia con una desviacién de la actuacién de 90 cm® por segundo por
encima de la sefial de caudal instantdneo.

La Fig. 9 ilustra el funcionamiento del circuito de actuacién segin la forma de la traza de caudal, indicando la
linea gruesa 168 la sefial de caudal en la entrada -, e indicando la linea més fina 170 la sefial de caudal procesada en la
entrada + al comparador 162 del sistema. La linea 170 muestra cémo la histéresis disminuye al aproximarse el caudal
a cero durante la exhalacion.

El algoritmo de actuacién que acaba de ser descrito anteriormente recibe el nombre de actuacion segin la forma
(es decir, una actuacién basada en las variaciones de la forma o la pendiente de la traza del caudal) para distinguir-
lo del algoritmo de actuacién segun el caudal que ha sido descrito anteriormente. Las Figs. 10A y 10B ilustran el
comportamiento de dos algoritmos de actuacioén del ventilador cuando se les usa en una simulacién de un paciente
que respira espontdneamente con una gran constante de tiempo respiratorio. En cada una de las Figs. 10A y 10B,
la traza m4s superior representa al caudal estimado del paciente, la traza central representa al esfuerzo respiratorio
del paciente, y la traza inferior representa la presion del ventilador generada en la mascara que constituye el acopla-
miento mutuo con la via respiratoria del paciente. La letra I indica el esfuerzo inspiratorio del paciente en cada ciclo
respiratorio.

Como puede verse, la Fig. 10A ilustra las clases de problemas de actuacion que han sido descritas anteriormente y
que se sabe que se dan en los pacientes reales. El esfuerzo inspiratorio del paciente no hace coherentemente que actie
el ventilador, como queda puesto de manifiesto por el asincronismo entre el esfuerzo del paciente, el caudal estimado
del paciente y la presion generada en la méscara. En contraste con ello, la Fig. 10B ilustra la respuesta del ventilador
al mismo paciente simulado usando el algoritmo de actuacién segun la forma que ha sido descrito anteriormente, pero
manteniendo invariables todos los otros aspectos. Una comparacion de la Fig. 10A con la Fig. 10B revela la mejorada
sincronizacién de la presion suministrada con el esfuerzo espontdneo del paciente.

Se observa que el paciente simulado en el cual estdn basadas las Figs. 10A y 10B presenta un significante caudal
exhalatorio al comienzo de un esfuerzo inspiratorio. Puede verse claramente por la Fig. 10B que el algoritmo de
actuacion segtn la forma da apropiadamente lugar a la actuacién al comienzo y al final de todos y cada uno de los
esfuerzos inspiratorios incluso aunque el esfuerzo inspiratorio comience mientras hay atin caudal exhalatorio. Asf, el
algoritmo de actuacién segtin la forma alcanza el objetivo de sincronizar la actuacion del ventilador con las variaciones
del esfuerzo del paciente.

Las Figs. 11A y 11B son respectivamente similares a las Figs. 10A y 10B, pero el paciente simulado tiene una
menor constante de tiempo del sistema respiratorio. La Fig. 11A ilustra de arriba a abajo el caudal estimado del
paciente, el esfuerzo respiratorio del paciente y la presion en la mascara para un determinado algoritmo de actuacién;
y la Fig. 11B ilustra los mismos pardmetros para el algoritmo de actuacién segun la forma de la traza del caudal que
ha sido descrito anteriormente. En la Fig. 11A se aprecia claramente que incluso con una considerable caida de caudal
cuando cesa el esfuerzo del paciente, el sistema no actda para pasar a EPAP hasta que el caudal desciende llegando a
ser inferior a aproximadamente un 25% del caudal mdximo. Asi, el final de la fase inspiratoria no estd sincronizado
con el final del esfuerzo inspiratorio del paciente. En contraste con ello, el algoritmo de actuacién segin la forma de la
Fig. 11B produce para el mismo paciente una actuacién coherentemente sincronizada al final del esfuerzo inspiratorio
del paciente.

Como puede apreciarse a la luz de la anterior descripcion, puede hacerse que un ventilador actiie sobre la base de
las variaciones de la forma de la sefial de caudal que corresponden a variaciones del esfuerzo respiratorio del paciente.
Este algoritmo de actuacién resuelve varios problemas fastidiosos que han venido limitando la utilidad de algunos
algoritmos de actuacion anteriores tales como el de la actuacion estdndar en la respiracién con presion de apoyo. Hay
también que sefialar que el algoritmo de actuacidn segiin la forma de la sefial de caudal que ha sido descrito no se basa
en célculo alguno de la fuga del sistema, si bien el algoritmo de actuacién segun la forma puede funcionar con mas
fiabilidad con una estimacidn de la fuga del sistema que sin ella.
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A pesar de que el algoritmo de actuacién segin la forma que ha sido descrito funciona dando lugar a una actuacién
para pasar tanto a IPAP como a EPAP, dicho algoritmo tiende a desarrollar su mejor funcionamiento al dar lugar a la
actuacién para pasar a EPAP porque al final de la inspiracién se produce una variacién del esfuerzo respiratorio del
paciente que es normalmente mucho mayor y més abrupta que al comienzo.

Se observard ademads que el algoritmo de actuacion segin la forma que ha sido descrito puede ser usado en paralelo
con el algoritmo de actuacion segun el caudal que ha sido descrito anteriormente para asi contar con un sistema de
actuacién dual en el cual funcionard un algoritmo de actuacién secundario en caso de funcionar mal el algoritmo
primario. Esta clase de sistema de actuacion dual puede funcionar sin solucién de continuidad de ciclo respiratorio a
ciclo respiratorio de forma tal que en cualquier punto de actuacién deseado el algoritmo de actuacién secundario hara
que acttie el ventilador si no lo hace el algoritmo de actuacién primario.

Son también contemplados por esta invencion adicionales mejoramientos de las técnicas de compensacion de las
fugas. Como se ha sefialado en la anterior descripcion relativa a la compensacién de la fuga, el algoritmo ahi descrito
se basa en los dos requisitos siguientes: (1) los volimenes inhalados y exhalados por el paciente a lo largo del tiempo
son los mismos (y ciertamente si el volumen de reposo del paciente justo antes del comienzo de la inspiracién es
el mismo de ciclo respiratorio a ciclo respiratorio, los volimenes inhalados y exhalados para cada ciclo respiratorio
individual serdn también los mismos); (2) cuando el paciente estd inhalando, el caudal total es mayor que el caudal de
fuga, y cuando el paciente estd exhalando el caudal total es menor que el caudal de fuga.

En la anterior descripcion relativa a la fuga, solamente se mide en realidad el caudal del circuito total del paciente
a pesar de que este caudal estd constituido por dos componentes, que son el caudal del paciente y el caudal de fuga.
Ademads, en la anterior descripcion relativa a la fuga la fuga no es estimada como funcién de la presiéon. En lugar
de ello, se calcula una fuga media integrando el caudal total. Puesto que el volumen de inhalacién y el volumen de
exhalacion del paciente son esencialmente iguales, el caudal medio de un ciclo respiratorio completo es en general
igual a la fuga media por ciclo.

Hay que sefialar adicionalmente que el propio componente de la fuga puede tener dos componentes, que son con-
cretamente la fuga conocida o prevista de una abertura de exhalacién y un componente de fuga desconocido resultante
de una o varias fugas fortuitas tales como una fuga por una junta de estanqueidad de la mascara o por una conexioén
de tuberia. El componente de fuga desconocido o fortuito seria muy dificil de determinar exactamente puesto que
puede ser funcién tanto de la presion como del tiempo. Por consiguiente, en la medida en que es necesario determinar
este componente de fuga, se estima su valor; si bien pueden también desarrollarse significativos mejoramientos de la
gestion de la fuga sin separar la fuga en sus componentes previsto y fortuito.

Independientemente de si la fuga global puede o no puede ser caracterizada como funcién del tiempo o de la
presion, el objetivo sigue siendo el de ajustar la estimacién de la fuga para que su valor medio sea igual al valor medio
de la fuga verdadera a lo largo de los ciclos respiratorios integrales. Naturalmente, el promedio de la fuga verdadera
puede ser obtenido como el promedio del caudal total puesto que el componente del caudal del paciente del caudal
total medio es cero.

Si se supone que la fuga es funcién de la presion, tal como sucede en el caso de la fuga de un conectador WHISPER
SWIVEL (marca de fabrica), podemos entonces suponer que probablemente la fuga serd menor en EPAP que en IPAP,
correspondiendo un valor medio a una presion situada entre la EPAP y la IPAP. Esto quiere decir que para una fuga
que es funcion de la presion, la tasa relativa de fuga a una presion mds baja es menor que la tasa relativa de fuga a
una presién mas alta. Esta caracteristica del caudal de fuga puede ser utilizada en algoritmos distintos del que ha sido
descrito anteriormente para compensar las fugas del sistema.

En todos los sistemas que aqui se describen, la finalidad de determinar la fuga es la de determinar con ello el
caudal del paciente en un sistema abierto. Naturalmente, un sistema cerrado idealmente no tiene fugas, pero en la
practica puede tener fugas fortuitas; si bien en un sistema abierto el caudal de gas que sale del sistema, ya sea en
virtud de una fuga regulada en un punto de evacuacién o bien por fugas fortuitas por conexiones de tuberias y por
las superficies de contacto de las juntas de estanqueidad, constituird una parte importante del caudal total del sistema.
En consecuencia, la fuga en el circuito del paciente de un sistema abierto puede ser calculada usando el caudal total
segun la deteccion efectuada por un neumotacografo. Este pardmetro, al que llamamos caudal bruto, incluye todo el
caudal que sale de o entra en la fuente de flujo de gas (como p. ej. un soplante) a través del circuito del paciente. Por
consiguiente, el caudal bruto incluye tanto el caudal del paciente como la fuga del sistema. La finalidad del algoritmo
de gestion de la fuga que se describe es la de separar el caudal bruto en los componentes del caudal del paciente y de
fuga.

No es necesario medir directamente el caudal del paciente o el componente de fuga del caudal bruto, pero en
consecuencia los resultados de los célculos de la fuga deben ser considerados como valores estimados. Un modo de
gestion de la fuga ha sido expuesto anteriormente haciendo referencia a las Figs. 1 a 5. La siguiente descripcion del
algoritmo se refiere a soluciones alternativas para la gestion de la fuga.

Para una fuga no dependiente de la presidn, se determina en primer lugar cuando comienza la inhalacién del
paciente. Llamamos a este punto del ciclo respiratorio del paciente iniciacién del ciclo respiratorio, y 1o usamos como
punto de referencia para comparar los volimenes inspiratorio y espiratorio del paciente. Usando el comienzo de la
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inspiracién como punto de iniciacién del ciclo respiratorio, el cdlculo de la fuga se hace con el volumen pulmonar
inicial del paciente a aproximadamente al mismo nivel para cada célculo.

El punto de referencia de la iniciacion del ciclo respiratorio estd identificado como el punto en el que se sa-
tisfacen las dos condiciones siguientes: (1) caudal bruto mayor que la tasa relativa de fuga de promedio; y (2) el
paciente estd listo para inhalar. Con respecto a la primera de estas condiciones, la comparacién del caudal bru-
to con la tasa relativa de fuga de promedio revela si el paciente estd inhalando o exhalando porque, como se ha
seflalado anteriormente, la naturaleza del componente del caudal bruto es tal que el caudal bruto sobrepasa a la
fuga del sistema durante la inspiracién del paciente y es menor que la fuga del sistema durante la espiracion del
paciente.

La segunda condicidn, o sea la de determinar si el paciente estd listo para inhalar, es valorada haciendo referencia
a cualquiera de las dos condiciones adicionales siguientes: (1) el paciente ha exhalado una fraccién predeterminada
del volumen inhalado, como por ejemplo 1/4 del volumen de inhalacién; o (2) el paciente ha exhalado por espacio
de un periodo de tiempo mayor que un periodo de tiempo predeterminado, de por ejemplo 300 milisegundos. Una
enunciacién alternativa de la primera de estas condiciones es la de que el volumen exhalado por el paciente sea al
menos una significativa fraccion del volumen inspiratorio. Con respecto a la segunda condicién, un tiempo de exha-
lacién de mas de 300 milisegundos puede ser detectado mediante la comparacién del caudal bruto con la tasa relativa
de fuga de promedio estimada puesto que, como se ha sefialado anteriormente, el caudal bruto es menor que la tasa
relativa de fuga de promedio estimada durante la exhalacién. Si el caudal bruto es por consiguiente menor que la
tasa relativa de fuga de promedio por espacio de un periodo de tiempo de mas de 300 milisegundos, la condicién
se cumple. Si se cumple cualquiera de las condiciones 1 o 2 que acaban de ser expuestas anteriormente, el pacien-
te estd listo para inhalar. Por consiguiente, si se cumple cualquiera de las condiciones y si ademas el caudal bruto
es mayor que la tasa relativa de fuga de promedio, se satisfacen las condiciones para una iniciacién del ciclo respi-
ratorio, y las condiciones descritas pueden ser asi usadas para hacer que el ventilador actie para ejecutar un ciclo
1nspiratorio.

La aparente contradiccidn de requerir que el caudal bruto sea mayor que la tasa relativa de fuga de promedio para
satisfacer una condicion para la iniciacién de un ciclo respiratorio, y un caudal bruto menor que la tasa relativa de fuga
de promedio como un pardmetro que pueda satisfacer la segunda condicién para la iniciacién del ciclo respiratorio
se explica de la manera siguiente: La condicién de que el caudal bruto sea mayor que la tasa relativa de fuga de
promedio meramente indica que el paciente ha iniciado un ciclo de inhalacién, o sea que el paciente ha ejercido el
esfuerzo inspiratorio inicial que se revela como el caudal bruto que sobrepasa a la fuga de promedio del sistema. Sin
embargo, como se ha expuesto anteriormente, puesto que la sefial del caudal bruto puede cruzar y de hecho cruza
la sefial de la tasa relativa de fuga de promedio debido a la presencia de ruido espurio en la sefial del caudal bruto,
no todos los casos en los que el caudal bruto es mayor que la fuga de promedio denotaran el comienzo del esfuerzo
espiratorio del paciente. De hecho, la presencia de ruido en la sefial del caudal bruto puede tipicamente redundar en
una pluralidad de cruces entre la sefial del caudal bruto y la sefial de fuga de promedio. Es especialmente molesto a este
respecto el hecho de que el ruido ocasione una momentanea transicién de - a + mientras que la principal condicién
de hecho es la de que el caudal pase por cero debido a una auténtica transicién de la fase inspiratoria a la fase
espiratoria.

A fin de evitar una pluralidad de actuaciones en estos puntos de cruce de la sefial que no denotan un esfuerzo
inspiratorio inicial del paciente, se impone la adicional condicién de que el paciente esté listo para inhalar. Segtn esta
condicion, la condicién de que el caudal bruto sea mayor que la fuga de promedio es validada tan sélo si se satisface una
de las dos condiciones que indican que la respiracién del paciente estaba justo anteriormente en un estado exhalatorio.
En el caso de la segunda de estas condiciones, la duracién de 300 milisegundos de un estado en el que el caudal bruto
es menor que la fuga de promedio corresponde a la exhalacién del paciente. Por consiguiente, el elemento del tiempo
desempeiia un papel en el algoritmo de actuacidn para la iniciacion del ciclo respiratorio que se describe, y debe ser
entendido. El hecho de que el caudal bruto sea menor que la fuga de promedio indica exhalacion, lo cual produce
entonces una salida que es indicativa de que el paciente est4 listo para inhalar. Una subsiguiente inversion del caudal
bruto pasando a un valor mayor que la fuga de promedio indica la deteccién del esfuerzo inspiratorio del paciente.
La actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio inicia por consiguiente coherentemente un ciclo inspiratorio en
sincronismo con la respiracién espontdnea del paciente.

Cuando se produce la actuacion para la iniciacidn del ciclo respiratorio, el pardmetro que es indicativo de que el
paciente estd listo para inhalar es reinicializado para esperar a que se satisfaga una de las dos condiciones anteriormente
especificadas, que conlleva una validacién del estado en el que el paciente estd listo para inhalar. El proceso de
actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio es entonces repetido al producirse el siguiente esfuerzo respiratorio
del paciente cuando el caudal bruto sobrepasa de nuevo a la fuga de promedio del sistema.

Puede captarse el intervalo de tiempo entre iniciaciones del ciclo respiratorio de un ciclo respiratorio al siguiente
y puede integrarse la sefial del caudal bruto dentro de ese intervalo de tiempo para hallar el volumen bruto o volumen
total para cada ciclo respiratorio. El volumen bruto puede ser entonces dividido por el tiempo entre iniciaciones del
ciclo respiratorio, como por ejemplo el intervalo de tiempo que transcurre entre las de un par de sucesivas iniciaciones
del ciclo respiratorio, para determinar una reciente tasa relativa de fuga.
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Se sefiala que la respiracién del paciente de una iniciacién del ciclo respiratorio al siguiente, representada por la
integracion de la sefial del caudal bruto, aumenta desde el volumen cero hasta un valor mdximo que consta del volumen
inspiratorio y del volumen de fuga durante la inspiracién. Al continuar el ciclo respiratorio pasando por la espiracion,
la continuada integracion del caudal negativo reduce el pardmetro del volumen bruto progresivamente al ser restado
el volumen exhalado. Asi, en la siguiente iniciacion del ciclo respiratorio el pardmetro del volumen bruto del anterior
ciclo respiratorio es igual a solamente el volumen de fuga y cualquier variacion del volumen de reposo del paciente;
si bien en general se supone que este dltimo valor es cero.

Ast, al ser el pardmetro del volumen bruto realmente tan sélo volumen de fuga, el dividir ese valor por la duracién
del ciclo respiratorio en el tiempo proporciona una estimacién de la tasa relativa de fuga para el ciclo respiratorio mas
reciente. Promediando la tasa relativa de fuga reciente a lo largo del tiempo puede determinarse una tasa relativa de
fuga de promedio para asi contar con una sefial mas estable. Entre otras ventajas, esto reduce cualesquiera efectos
de la variacién del volumen de ciclo respiratorio a ciclo respiratorio debida a variaciones del volumen de reposo
del paciente de ciclo respiratorio a ciclo respiratorio. El niimero de ciclos respiratorios dentro de los cuales puede
promediarse la fuga reciente para determinar la tasa relativa de fuga de promedio puede ser cualquiera desde uno hasta
el infinito, en dependencia del deseado equilibrio entre la estabilidad de la sefial y la rdpida correccién de errores. La
promediacion dentro de un mayor espacio de tiempo redunda en una mayor estabilidad pero una més lenta correccién
de errores. La promediacién dentro de un mds corto periodo de tiempo proporciona menos estabilidad pero una mas
rdpida correccidn de errores.

Hay que sefialar finalmente que la tasa relativa de fuga de promedio cuyo cdlculo se describe aqui fue usada
inicialmente en este algoritmo en una de las condiciones para iniciar una actuacion para producir un ciclo respiratorio.
Los parametros que son usados en las condiciones para iniciar una actuacién para producir un ciclo respiratorio pueden
ser por consiguiente actualizados continuamente, pueden ser usados para satisfacer las condiciones de actuacién para
la iniciacién del ciclo respiratorio, y entonces las sucesivas actuaciones para iniciar el ciclo respiratorio son usadas a
su vez para de nuevo actualizar estos pardmetros.

Una solucién afin para el andlisis de la fuga supone el uso de un componente de fuga que es o se supone que
es funcién de la presién del circuito del paciente. Esta clase de andlisis de fuga puede ser util en regimenes de ven-
tilacion tales como, por ejemplo, el de la ventilacién con asistencia proporcional tal como la descrita en la patente
U.S. 5.107.830. Es importante en ventilacién con asistencia proporcional conocer tanto la tasa relativa de fuga de
promedio como la fuga instantdnea para el sistema. Sin embargo, la ventilacién con asistencia proporcional supo-
ne una variacién de la presién segtin el nivel de asistencia a la ventilacién requerido por el paciente de momento
a momento. Puesto que al menos algunos componentes de la fuga del sistema pueden ser funcién de la presion,
esos componentes también variardin mds o menos en sincronismo con las variables necesidades de ventilacion del
paciente.

Por consiguiente, un algoritmo alternativo para el andlisis de la fuga que puede ser usado en un sistema de venti-
lacién con asistencia proporcional y en otros sistemas que se consideren adecuados estarfa basado en el requisito de
que el caudal del paciente sea igual al caudal bruto, como se ha definido anteriormente, menos todo componente de
fuga conocido y todo componente de fuga dependiente de la presion. La fuga conocida puede ser cualquier fuga, ya
sea intencional o bien de otra clase, que tenga conocidas caracteristicas de caudal, como por ejemplo la fuga que se
produce a través de un conectador WHISPER SWIVEL (marca de fabrica) o a través de una valvula de exhalacién de
platé. Esto quiere decir que la fuga conocida no es necesariamente una fuga fija, sino que puede ser también funcién de
la presion. A pesar de que tales fugas de caracteristicas conocidas podrian ser echadas en el mismo saco junto con las
fugas que tienen caracteristicas desconocidas pero de las que se supone que son funciones de la presion, el siguiente
andlisis puede ser efectuado con fugas de caracteristicas conocidas incluidas en el cédlculo de la fuga que se describe o
excluidas del mismo.

La fuga dependiente de la presion, tanto si estd constituida por la fuga total como si estd constituida por solamente
un componente de la fuga total, es calculada como funcién de la presion del sistema a partir del andlisis de la sefial
del caudal bruto. Una funcién en virtud de la cual el componente de fuga dependiente de la presion estd relacionado
con la presién es la de que para todo orificio que defina una caida de presién entre un sistema a presiéon y un entorno a
presién mds baja el caudal que pase por el orificio serd proporcional a la raiz cuadrada de la diferencia de presion de
una a otra parte del orificio multiplicada por una constante K que caracteriza las caracteristicas mecénicas del propio
orificio, o sea su tamaio, su lisura superficial, etc.

Para hallar el componente de fuga dependiente de la presidn es tan s6lo necesario caracterizar un hipotético ori-
ficio como representativo del origen de toda la fuga dependiente de la presion. Para hallar el hipotético orificio, la
iniciacién del ciclo respiratorio que ha sido definida anteriormente es utilizada para marcar el comienzo y el final
de los ciclos respiratorios del paciente, y se mide para cada ciclo respiratorio la presién media del circuito del pa-
ciente. La tasa relativa de fuga de promedio, calculada como se ha expuesto anteriormente, es multiplicada por la
duracién del ciclo respiratorio anterior en el tiempo para determinar el volumen de fuga dependiente de la presion
por cada ciclo respiratorio. Si el componente de fuga dependiente de la presién es separado del componente de fu-
ga conocido, el componente de fuga conocido es entonces también separado de la tasa relativa de fuga de promedio
antes de que la tasa relativa de fuga de promedio sea usada para determinar el volumen de fuga dependiente de la
presion.
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El volumen de fuga dependiente de la presién es entonces dividido por el promedio de la raiz cuadrada de la presién
para el ciclo respiratorio anterior para asi obtener la correspondiente caracteristica de orificio K. Dentro del siguiente
ciclo respiratorio, la fuga dependiente de la presion es hallada multiplicando la caracteristica de orificio calculada K
por la raiz cuadrada de la presion instantdnea. Esto da la tasa relativa de fuga dependiente de la presion en funcién de la
presion a lo largo de todo el ciclo respiratorio. Este es un pardmetro importante en regimenes de ventilacion tales como
el de ventilacion con asistencia proporcional anteriormente caracterizado. Mds en general, sin embargo, es importante
que el terapeuta cuente con informacion fiable sobre la fuga del sistema. La tasa relativa de fuga dependiente de la
presién puede ser por consiguiente 1til para caracterizar la fuga en una variedad de sistemas de ventilacion.

Para cualquiera de los cédlculos de la fuga que han sido descritos en tltimo lugar, son deseables rutinas de recupera-
cidén para hacer frente a aquellos casos en los que una actuacion para la iniciacién del ciclo respiratorio no se produce
cuando debiera debido al hecho de que la sefial del caudal bruto no logre cruzarse con la sefial de la tasa relativa
de fuga de promedio al respirar el paciente. Cuando varia la fuga del sistema, la sefial de caudal bruto aumentara si
aumenta la fuga o disminuira si disminuye la fuga. Es posible que este incremento o esta disminucién sea lo suficien-
temente grande como para que la sefial de caudal bruto nunca se cruce con la tasa relativa de fuga de promedio, y
cuando esto sucede no habra actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio, y por consiguiente no habra nuevos o
actualizados célculos de la fuga. Para que el sistema se recupere de un incidente de este tipo, es necesario un algoritmo
para comenzar de nuevo los cdlculos de la fuga y para con ello poner de nuevo a la tasa relativa de fuga de promedio
calculada en linea con el funcionamiento real del sistema. Se determina que es necesaria una iniciacion del algoritmo
de recuperacién si se produce como se indica a continuacién cualquiera de cuatro eventos fisioldgicos conocidos: (1)
la exhalacién continda por espacio de mds de 5 segundos; (2) la inhalacién continda por espacio de mds de 5 segundos;
(3) el volumen de ventilacién pulmonar inspiratoria es de mas de 5 litros; o (4) el volumen de ventilacién pulmonar
espiratoria es de menos de -1 litro.

El sistema del ventilador deberd incluir elementos para supervisar el funcionamiento para detectar que se haya
producido cualquiera de estos eventos. Cuando es detectado un evento de este tipo, el redescubrimiento de la fuga
es iniciado convirtiendo la tasa relativa de fuga de promedio en la sefial de caudal bruto afiadiendo gradualmente
a la tasa relativa de fuga de promedio un porcentaje de la diferencia entre el caudal bruto y la fuga de promedio.
Preferiblemente, el porcentaje de la diferencia afiadido debera ser seleccionado para tener una constante de tiempo de
aproximadamente un segundo.

Dado que el incremento gradual de la tasa relativa de fuga de promedio segin el algoritmo de recuperacion hace
que el valor de la tasa relativa de fuga de promedio se aproxime al valor del caudal bruto, la creciente tasa relativa
de fuga de promedio ocasionard finalmente una actuacion para la iniciacion del ciclo respiratorio segtin uno de los
algoritmos de actuacion que han sido descritos anteriormente, y los repetitivos cdlculos de la fuga serdn entonces
reanudados con cada ciclo respiratorio.

Puede verse por el susodicho algoritmo de gestiéon de la fuga que el algoritmo puede también basarse en una
comparacion del caudal estimado del paciente con un valor cero, y puede calcular solamente una fuga desconocida en
funcién de la presién. De manera similar al algoritmo de gestion de la fuga que ha sido caracterizado anteriormente, se
emplea un indicador o iniciador del ciclo respiratorio como marcador del comienzo de la inspiracion del paciente. La
iniciacion del ciclo respiratorio se produce cuando se cumplen dos condiciones, que son concretamente las siguientes:
(1) el caudal estimado del paciente es mayor que 0; y (2) el paciente estd listo para inhalar. La condicién de que el
paciente esté listo para inhalar es satisfecha cuando: (1) el paciente ha exhalado una parte especificada (de p. ej. un
25%) del volumen inspiratorio; (2) el caudal estimado del paciente es de menos de 0; y (3) el volumen inspiratorio es
mayor que una constante representada por 0 o por un pequefio valor positivo.

Al igual como en el caso de los algoritmos que han sido descritos anteriormente, las condiciones que requieren
que el volumen inspiratorio sea tanto menor que un porcentaje del volumen espiratorio como mayor que un pequefio
valor positivo no son contradictorias puesto que estas mediciones son tomadas en distintos puntos en el tiempo. Pri-
meramente, la condicién de que el paciente esté listo para inhalar debe ser satisfecha por los pardmetros especificados,
incluyendo la deteccién de un caudal estimado del paciente de menos de cero desde la dltima inhalacién. Entonces,
puede tener lugar una actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio cuando el caudal estimado del paciente pasa
a ser positivo puesto que un caudal estimado del paciente de mds de cero indica un esfuerzo inhalatorio inicial del
paciente.

De una actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio a la siguiente, es integrado el caudal bruto y es también
integrada la raiz cuadrada de la presion. Entonces, en la siguiente actuacion para la iniciacion del ciclo respiratorio es
calculado el orificio desconocido dividiendo el valor obtenido de la integracién del caudal bruto por el valor obtenido
de la integracion de la raiz cuadrada de la presion para obtener la caracteristica K para el orificio desconocido. Como
se ha sefialado anteriormente, el orificio desconocido es una hipotética fuente de fuga que esta destinada a describir la
caracteristica de fuga de todas las fuentes de fuga dependiente de la presion.

Una vez que ha sido calculada la caracteristica del orificio desconocido, la misma es multiplicada por la raiz
cuadrada de la presién del circuito del paciente en cualquier punto en el tiempo durante el siguiente ciclo respiratorio
para asi obtener una medida de la fuga desconocida instantinea. El flujo estimado del paciente es entonces hallado
restando la fuga desconocida instantdnea del caudal bruto.
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En ambos algoritmos que tratan a la fuga del sistema como al gas que fluye a través de un hipotético orificio de
caracteristica K, la constante K es calculada esencialmente de la misma manera. A pesar de que la ecuacion para el
célculo es obtenida de manera distinta para los dos enfoques, el resultado es el mismo, como se indica a continuacién.

T

f (caudal total)dt
0

= T—
f (+/presion)dt
0

K

(Ecuacién 1)

En los casos en los que el sistema también incluye un componente de fuga conocido tal como una fuga debida al uso
de una vdlvula de plat6 o de un conectador WHISPER SWIVEL (marca de fabrica) como se ha descrito anteriormente,
los célculos pueden ser modificados para lograr una mayor precisién a base de restar el componente de fuga conocido
del caudal bruto antes de la integracién del caudal bruto para determinar el orificio desconocido, y también antes de
utilizar el caudal bruto para determinar el caudal estimado del paciente. En este caso, la integral del caudal bruto menos
la fuga conocida, dividida por la integral de la raiz cuadrada de la presién del circuito del paciente, proporcionard el
pardmetro K que caracteriza al orificio desconocido que es atribuible a tan sélo la fuga desconocida. Esa caracteristica
de orificio K puede ser entonces multiplicada por la raiz cuadrada de la presion del circuito del paciente durante el
ciclo respiratorio subsiguiente para asi obtener una medida del componente de fuga desconocido. El caudal estimado
del paciente en cualquier punto en el tiempo seria entonces hallado restando tanto la fuga conocida como la fuga
desconocida calculada de la sefial del caudal bruto.

El algoritmo modificado preferiblemente también incluye una rutina de recuperacion en esencia por las mismas ra-
zones que han sido indicadas anteriormente. Una actuacion para la iniciacién del ciclo respiratorio para este algoritmo
modificado depende de que el caudal estimado del paciente pase por el valor cero al respirar el paciente. Cuando varia
el valor de la fuga, tanto el caudal bruto como el caudal estimado del paciente aumentaran si la fuga estd aumentando,
o disminuirdn si la fuga estd disminuyendo. Es posible que tal incremento o tal disminucién sea lo suficientemente
grande como para que el caudal estimado del paciente nunca pase por el valor cero. Cuando esto sucede, no tiene lugar
actuacion alguna para la iniciacién del ciclo respiratorio y no habrd nuevos o actualizados cdlculos de la fuga a no ser
que sea ejecutada una rutina de recuperacion.

Para corregir esta situacion, puede utilizarse un algoritmo de recuperacioén para detectar cudndo el calculo de la
fuga esté fuera de control segin dos pardmetros limitadores que son los siguientes: (1) el volumen de ventilacién
pulmonar inspiratoria es mayor que un valor fisiolégico tal como el de 4,5 litros; o (2) el volumen de ventilacién
pulmonar inspiratoria es menor que un valor no fisiolégico tal como el de -1 litro. Cuando se produce cualquiera de
estos eventos no fisiologicos, el cdlculo de la fuga estd fuera de control y la fuga del sistema debe ser redescubierta
induciendo artificialmente una actuacién para la iniciacion del ciclo respiratorio. Asi, el sistema requeriria un aparato
detector del caudal para detectar los especificados valores limitativos del volumen de ventilacién pulmonar inspiratoria
y proporcionar un punto de referencia para la actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio. Esto reinicia el funcio-
namiento del sistema esencialmente de la misma manera como se ha descrito anteriormente al hacer referencia a otros
algoritmos, y por consiguiente inicia un nuevo célculo de la fuga. Los datos usados para estos calculos continuados
pueden incluir datos de después de la variacion de la magnitud de la fuga para que se vea mejorada la estimacion de
la fuga desconocida. Incluso si el nuevo valor de la fuga desconocida es incorrecto, la continuacién de los calculos
repetidos estard también basada en datos de después de la variacién de la magnitud de la fuga. Por consiguiente, la
estimacién calculada de la fuga desconocida continuara aproximandose rapidamente a valores fiables.

La Fig. 12 ilustra el algoritmo de gestion de la fuga descrito en accién, con la introduccién intencional de una fuga
muy grande. En la Fig. 12, las cuatro trazas representan de arriba a abajo la presidn, el caudal estimado del paciente,
el volumen inspiratorio estimado y la fuga estimada (la combinacién de la fuga conocida y de la fuga desconocida).
El eje X es el del tiempo que transcurre yendo de izquierda a derecha.

Como puede verse por la Fig. 12, para los tres primeros ciclos respiratorios el algoritmo es capaz de determinar
la fuga en funcién de la presidon. Al comienzo de cada inspiracidn es calculada una caracteristica de orificio descono-
cido K. Los puntos 1 y 2 en la traza de la fuga estimada indican las transiciones entre una caracteristica de orificio
desconocido K y la siguiente, que es una caracteristica de orificio desconocido actualizada. El punto 2 en la traza de
la fuga estimada presenta una transicién mucho mads suave entre las caracteristicas de orificio desconocido antigua y
nueva en comparacién con el punto 1, indicando asi que el punto 2 es una transicion entre caracteristicas de orificio
desconocido que tienen esencialmente el mismo valor.

Para verificar la respuesta del algoritmo a la fuga, fue introducida una fuga muy grande como se indica en el punto
O en la traza del caudal estimado del paciente. Como es previsible, el caudal estimado del paciente y el volumen
inspiratorio estimado aumentan saliéndose de la escala muy rdpidamente. En el punto T en el tiempo, el volumen
inspiratorio estimado ha llegado a ser de 4,5 litros, y por consiguiente es forzada una actuacion para la iniciacion del
ciclo respiratorio. El cdlculo resultante estima que la fuga es un valor muy alto que en la parte de la fuga estimada de la
Fig. 12 esté fuera de la escala. El resultante caudal estimado del paciente es de aproximadamente 50 litros por minuto,
cuando de hecho deberia ser cero. El volumen de ventilacién pulmonar contintia aumentando rdpidamente como se
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indica en el punto 3, y finalmente forzaria otra actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio cuando alcanzase el
limite de 4,5 litros. Sin embargo, la gran fuga del sistema es retirada en el punto T en el tiempo, con lo cual cesa el
aumento del volumen de ventilacién pulmonar.

Con la fuga retirada del sistema, el caudal estimado del paciente y el volumen inspiratorio estimado descienden
rdpidamente saliéndose de la escala. Asi, cuando el volumen de ventilaciéon pulmonar inspiratoria alcanza el limite
de recuperacion de -1 litro, es forzada otra actuacién para la iniciacién del ciclo respiratorio que por consiguiente
conduce a un nuevo célculo de la fuga y a la obtencién de una fuga estimada resultante que es menor que la del
anterior cdlculo de la fuga. Esto hace que el caudal estimado del paciente vuelva a estar dentro de la escala. A pesar
de que el nuevo célculo de la fuga es mejor que el anterior, no es en modo alguno perfecto. Al estar el caudal estimado
del paciente basado en esta nueva caracteristica de orificio de fuga desconocida, el volumen de ventilacién pulmonar
puede descender de nuevo hasta llegar a ser inferior al limite de -1 litro como se indica en el punto 4, forzando
asf otra actuacién para la iniciacion del ciclo respiratorio. De nuevo es llevado a cabo un nuevo cdlculo del orificio
desconocido, y el mismo es usado para un célculo de la fuga desconocida que redunda en un valor muy bueno, haciendo
asi que el sistema recupere las normales gamas de valores de funcionamiento. El sistema tuvo por consiguiente un
comportamiento fiable al recuperarse de incluso muy grandes variaciones de la magnitud de la fuga. Las mucho
menores variaciones de la magnitud de la fuga que se dan mds cominmente son manejadas facilmente bajo este
algoritmo ya sea por medio del cdlculo normal o bien por medio del calculo de recuperacion.
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REIVINDICACIONES

1. Aparato de presion de vias aéreas positiva de dos niveles para suministrar gas de respiracion a las vias respira-
torias del paciente (12) a una presion de vias aéreas positiva de alto y bajo nivel, de manera alterna, que comprende:

unos medios (20) de generacién de presion para generar el caudal de gas de respiracion;

un conducto con un primer extremo acoplado a una salida de los medios de generacion de presion y adaptado para
transportar el flujo de gas de respiracion;

una mascara de respiracion (22) adaptada para que el paciente la lleve puesta, acoplada a un segundo extremo del
circuito y adaptada para comunicar el flujo de gas de respiracion con las vias respiratorias del paciente cuando dicho
paciente lleva puesta la mascara, definiendo dicho conducto y dicha mascara de respiracién un circuito presurizado
del paciente;

unos medios de descarga (24) asociados al circuito del paciente para proporcionar un flujo de gas de descarga desde
el circuito del paciente hacia la atmésfera;

unos medios sensores de flujo (28) para medir el flujo total de gas de respiraciéon que pasa por el circuito del
paciente;

unos medios sensores de presién (26) acoplados al circuito del paciente para medir la presién P(t) de gas dentro de
dicho circuito del paciente, y

unos medios de procesamiento para:

(I) calcular, en funcién de la salida de los medios sensores de flujo, una tasa media de fuga de gas desde el
circuito del paciente durante un periodo determinado;

(II) determinar, en funcién de los medios sensores de presion, la media de la raiz cuadrada de la presién de gas
de respiracién en el circuito presurizado del paciente durante un periodo determinado;

(IIT) determinar una constante K que representa una constante de proporcionalidad para un orificio hipotético
que representa la fuga de gas de todas las fuentes de fuga, basdndose la determinacién de K en la tasa
media de fuga y en la media de la raiz cuadrada de la presién de gas de respiracién durante un periodo
determinado, y

(IV) multiplicar, durante un periodo posterior determinado, la raiz cuadrada de la presién instantdnea de gas de
respiracién en el circuito presurizado del paciente por la constante K de proporcionalidad calculada para el
periodo anterior, para derivar una tasa instantdnea de fuga de gas desde el circuito del paciente.

2. Aparato segtn la reivindicacién 1, en el que dicho periodo corresponde a un periodo de respiracion del paciente.

3. Aparato segun la reivindicacién 1, en el que los medios de descarga son una vdlvula de descarga permanente-
mente abierta ubicada en el circuito del paciente.

4. Aparato segun la reivindicacion 1, 2 6 3, en el que la tasa instantdnea de fuga de gas desde el circuito del paciente

derivada se usa como accionador para forzar una transiciéon desde una presion de vias aéreas positiva de alto nivel a
una de bajo nivel dentro de las vias respiratorias del paciente.
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