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NAZEV DIPLOMOVE PRACE

Optimalizace tryskového aplikatoru LifePort z hlediska dechové prace

ABSTRAKT

Vysokofrekvencni tryskova ventilace je alternativni metodou v IéCbé pfedCasné narozenych no-
vorozencU trpicich syndromem respiracni tisné. Tato vysokofrekvenéni ventilani technika proka-
zatelné snizuje riziko vzniku volutraumatu a barotraumatu diky aplikaci dechovych pulzii 0 ma-
Iém objemu a nizkém Spickovém tlaku. Vzhledem k nedostate¢nému poctu klinickych ovéreni, je
vysokofrekvenéni tryskova ventilace u novorozeneckych pacientl praktikovana pouze na Uzemi
Severni Ameriky s jedinym pfistrojovym zastupcem Life Pulse. Tryskovy ventilator Life Pulse je
v praxi propojovan s konvencnim ventilatorem, ktery zajistuje pfisun vzduchu do ventilacniho
okruhu, udrzeni hodnoty PEEP a moznost alveolarniho recruitmentu. Celkové uspofradani sou-
stavy konvencniho a vysokofrekvenéniho ventilatoru disponuje velkym rozsahem propojovacich
trubic, ¢imz dochazi k navy$eni objemu mrtvého dechového prostoru pacienta. Tato skuteénost
muUze mit za nasledek rist dechové prace, jez odrazi velikost namahani respiracniho systému
novorozence. Cilem této prace je optimalizovat sou¢asny ventilaéni okruh vysokofrekvencéniho
tryskového ventilatoru Life Pulse pro dosazeni snizeni dechové prace béhem tryskové ventilace
neonatalnich pacientll. Samotna optimalizace je zaméfena pfedevSim na propojovaci adaptér
LifePort, ktery je klicovym prvkem pro funkci tryskové ventilace. VSechny navrhy feSeni budou
ovéreny laboratornim experimentem, kdy bude zhodnocena efektivita provedenych zmén.

Analyza ventilaéniho okruhu dosavadniho usporadani spocivala v identifikaci hlavnich funkci kon-
vencniho ventilatoru pro vysokofrekvenéni ventilaci pfistrojem Life Pulse. Stanovené pozadavky
spliuje dechova podpora CPAP, jez dokaze plné nahradit ucel konvenéniho ventilatoru pfi vyso-
kofrekvencni ventilaci novorozencu. Benefitem tohoto feSeni je cenova dostupnost, prostorova
nenaro¢nost i snadné ovladani fidici jednotky CPAP. Celkem byly testovany Ctyfi feSeni: origi-
nal generatoru Medijet, modifikovany generator Medijet, systém Infant Flow se standardizovanym
propojovacim ¢lenem a systém Infant Flow s upravenym propojovacim ¢lenem. Laboratornimu
oveéreni efektivnosti optimalizacnich navrh( feSeni pfedchazelo zjisténi dechové prace iWOB sou-
¢asného stavu pomoci simulatoru plic. Shodnym experimentalnim méfenim byly ziskany dechové
prace iIWOB vSech optimalizaci. NejvétSiho snizeni dechové prace iWOB bylo dosazeno posledni
variantou optimalizace, s pouzitim systému Infant Flow a zmen§eného propojovaciho ¢lenu. Cel-
kova dechova prace iWOB tohoto optimalizacniho feseni byla oproti sou¢asnému stavu snizena
az 030 % (p <0.001) pii aplikovaném tlaku CPAP 7 a 13 cmH,O. Vyhodou feseni se systémem In-
fant Flow je jeho jednoduchost, kdy nejsou nutné zadné Upravy obou propojovanych ventilacnich
zarizeni. Negativnimi aspekty pak mize byt mirné navySeni hlu¢nosti aparatury béhem ventilace
oproti soucasnému stavu a nerespektovani nastavované hodnoty CPAP.
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MASTER’S THESIS TITLE

Optimizing jet aplicator LifePort regarding work of breathing

ABSTRACT

High frequency jet ventilation is an alternative method of care for prematurely born babies suf-
fering from respiratory distress syndrome. This high frequency technology noticeably lowers the
risk of volutrauma and barotrauma via the application of breath pulses with little volume and low
peak inspiratory pressure. Due to insufficient clinical verifications, high frequency jet ventilation
of new born patients is only practiced in North America with the Life Pulse ventilation device.
The Life Pulse jet ventilator is connected to a conventional ventilator that provides air input to the
ventilation circuit, it sustains PEEP value and provides the possibility of alveolar recruitment. The
complete system of both conventional and high frequency ventilators disposes of a wide range of
connection pipes which leads to an increase in volume of a patient’s dead space. This can lead
to an increase in work of breathing which reflects the newborn’s use of the respiration system.

This thesis aims to optimise the current ventilation circuit of Life Pulse high frequency jet ven-
tilators in order to decrease work of breathing during jet ventilations of neonatal patients. The
optimisation is focused mainly on the LifePort connection adapter that is a key component for
the correct function of jet ventilation. Each possible solution was verified by laboratory experi-
mentation to evaluate the effectivity of the executed changes. The ventilation circuit analysis was
based on the identification of the main features of high frequency ventilators for the high frequency
ventilation provided by the Life Pulse device. The given requirements are fulfilled by CPAP breath
support which is able to fully replace the purpose of the conventional ventilator with high frequency
ventilation of newborns. This solution is beneficial for its affordability, space efficiency and simple
use of the CPAP control unit. Four solutions were tested: an original Medijet generator, a modified
Medijet generator, an Infant Flow system with a standardised connection and an Infant Flow sys-
tem with a modified connection. In order to verify the efficiency of the optimised designs, iWOB
was tested using a lung simulator. Identical experimental measurements were used to test iWOB
for all optimised designs. The most significant decrease of iWOB was achieved using the final
optimised design variation, the Infant Flow system with a smaller connection. Using this optimi-
sed solution, iIWOB was decreased by 30 % (p <0.001) compared to current systems with applied
pressure of CPAP 7and 13 cmH2 O. The main advantage of the Infant Flow system is its simplicity,
no adjustments are required for the ventilation devices connections. The two negative aspect are
a slight increase of noise during ventilation compared to the current systems and the disregarding
the set level of CPAP.

KEY WORDS

High frequency jet ventilation, ventilator Life Pulse, iWOB
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Seznam symboll

Symbol Jednotka Vyznam

@ — hladina vyznamnosti

Jinsp % relativni chyba inspiraéni dechové prace
dexp % relativni chyba expiraéni dechové prace
Otot % relativni chyba celkové dechové prace
Ap cmH50 diferencni tlak

AV mL objemovy prirlistek

dv - objemova zména

dt - Casova zména

Cow L/ecmH>0 poddajnost hrudni stény

Cr L/emH50 poddajnost plic

CcDP cmH>0 kontinualni tlak

CPAP cmH50 kontinualni pozitivni pfetlak

Ey emH>0/L pruznost respiracniho systému

f Hz frekvence

FiOq — frakce kysliku

iWOB J/L ptidana prace ventilatorem
iWOBinsp J/L inspiraCni pridana prace ventilatorem
iWOBeygp J/L expiraCni pfidana prace ventilatorem
iW O Biot J/L celkova pfidana prace ventilatorem
1:FE — pomér doby inspiria a expiria

k — koeficient rozsiteni

MAP emH>0 stfedni tlak v dychacich cestach

P cmH>0 tlak

P, cmH>0 alveolarni tlak

Piim cmH>0 atmosféricky tlak

P, emH50 tlak v dychacich cestach

Py emH50 tlak na povrchu téla

Pow cmH>0 tlak v hrudni sténé

P, cmH>O elasticky tlak

P, cmHs0O ezofagialni tlak

P, emH>0 tlak v endotrachealni trubici

Prus cmH>0 intrapleuralni tlak

Py, emH,0 transpulmonarni tlak

Py emHsO pleularni tlak

Prs emH50 tlak v respiraénim systému

Pres cmH>0 rezistivni tlak

P,en cmH50 tlak ventilatoru

PEEP ecmH,0 pozitivni tlak na konci expiria

PIP cmH20 SpiCkovy inspiracni tlak

Riot emH30 - s/L celkova rezistivita

U mL, emH>0 roz§ifena nejistota

uA mL, emH>0 nejistota uréena metodou A



Symbol Jednotka Vyznam

up mL, emH>0 nejistota uréena metodou B
Uc mL, cmHs0 kombinovana nejistota

|4 mL objem

\%5 mL dechovy objem plic

Vpuiz mL objem vzduchu pulzu

Vr mL dechovy objem

Velimco, mL-s~! mnozstvi eliminovaného CO,
Vistrzeny mL objem vzduchu strzeny pulzem
w J/L dechova prace

WOBew J/L prace ulozena v hrudni sténé
WOB, J/L fyziologicka prace

WOBpy, J/L prace ulozena v plicich

WO Bt J/L celkova dechova prace

Pozn. Pro oznaceni jednotky objemu je vyuzivan znak L, aby nedoslo k zaméné s jinymi znaky.
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Seznam zkratek

Zkratka Anglicky vyraz Vyznam
ASL active servo lung aktivni fizené plice
BPD bronchopulmonary dysplasia bronchopulmonérni dysplazie
CLD chronic lung disease chronické plicni onemocnéni
CPAP continous positive airway pressure kontinualni pozitivni pretlak
Ccv convenctional ventilation konvencni ventilace
ETC endotracheal cannula endotrachedlni kanyla
FiO2 fraction of inspired oxygen inspiracni koncentrace kysliku
FRC functional residual capacity rezidualni objem plic
HFFI high frequency flow interruption vysokofrekvenéni ventilace
prerusovanymi proudy
HFPPV high frequency positive pressure vysokofrekvencni ventilace
ventilation pozitivnim pretlakem
HFV high frequency ventilation vysokofrekvenéni ventilace
HFJV high frequency jet ventilation vysokofrekvenéni tryskova
ventilace
HFOV high frequency oscillatory ventilation vysokofrekvenéni oscilacni
ventilace
iWOB imposed work of breathing pridana dechova prace
MAP mean airway pressure stfedni tlak v dychacich cestach
NRS nasal respiratory support nosni respiracni podpora
NIPPV nasal intermittent positive pressure nosni pferuSovana ventilace
ventilation pozitivnim pretlakem
OLD obstructive lung disease obstrukéni plicni nemoc
PCV pressure controlled ventilation tlakoveé fizena ventilace
PEEP positive end-expiratory pressure pozitivni pretlak na konci expiria
PIP peak inspiratory pressure $pickovy inspiracni tlak
PSV pressure support ventilation tlak ventilacni podpory
RDS respiratory distress syndrome syndrom dechové tisné
RIP respiratory inductance respiracni induké&ni
plethysmography pletysmografie
WOB work of breathing dechova prace
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Uvod

V soucasné dobé zaznamenavame trvaly rozvoj moderni mediciny a to zejména diky novym po-
znatkim, jez pfinasi vyvijené technologie. Vyznam techniky pronikajici do Iékafskych odvétvi je
rozsahly. Technika a technologie hraji zasadni roli i v neonatologii, v pé¢i o novorozence. Za-
sluhou pfistrojl, zavedenych postupt a dlouholetych zkuSenosti dokazi Iékafi zachranovat lidské
Zivoty v pripadech, kdy se v predeslych letech o takovou zachranu ani nepokouseli. Diskutabilni
jsou v8ak hranice, at uz gestacniho véku &i porodni vahy predCasné narozenych déti, pro jejich
zachranu. DulezZité je stanovisko oSetfujiciho personalu v prvnich momentech po porodu. Pracov-
nici specializovanych neonatalnich center musi zvazovat zdravotni i etické hledisko, néktefi pak
hodnoti i finanéni naklady spojené s Ié¢bou a pripadnymi trvalymi nasledky.

Ze statistik vedenych Ceskou neonatologickou spoleénosti vyplyva, Ze roste procento predéasné
narozenych novorozencl. Napfiklad v roce 2000 byl podil narozenych déti do porodni vahy
2.4999g 5.79% [1], v roce 2016 jiz 7.93 % [2]. Tento trend je nejspiSe zplsoben vy$Sim vékem
rodiCek a moznosti asistované reprodukce, ktera vykazuje mnozstvi viceCetnych téhotenstvi [3].
Nezraly novorozenec se v raném stadiu svého Zivota mlze potykat s mnohymi zdravotnimi kom-
plikacemi danymi pravé nedokon&enym vyvojem v téle matky. Mezi poruchy poporodni adaptace
u nezralych novorozencl se fadi: syndrom dechové tisné (RDS, respiratory distress syndrom),
obéhova nestabilita, akutni poskozeni mozku, enterokolitida, ztrata vody a soli, teplotni ztraty,
hypoglykemie, infekce, retinopatie ad. [4]. RDS je primarné zplsobeno nedostatkem produkce
surfaktantu, jez zamezuje kolapsu plic. Uvadi se, ze RDS se u déti narozenych do 24. tydne té-
hotenstvi vyskytuje v 95 % [5]. LéCba tohoto respiracniho onemocnéni se v soucasnosti provadi
pripojenim novorozence na urcity typ dechové podpory a podanim surfaktantu. Mezi vyuzivané
ventilani techniky v [éEbé nezralych novorozenct se fadi ventilace kontinudlnim pozitivnim pre-
tlakem (CPAP, continous positive airway pressure), konvenéni nebo vysokofrekvenéni ventilace.

Vysokofrekvencni ventilace (HFV, high frequency ventilation) povétSinou neni prvotni volbou lé-
kare v [éCbé neonatalnich pacientll s RDS. Negativnim aspektem pro pouziti HFV je zejména
nutnost intubace s rizikem po$kozeni dychacich cest novorozence. Nicméné v pfipadé, kdy nein-
vazivni ventilaCni techniky selhavaji, je nezbytné pokusit se o zlepSeni stavu pacienta alternativ-
nimi postupy i pfes zmifnované riziko. HFV se vyznacuje dodanim velmi malého objemu vzduchu
do respiraCni soustavy jedince s vysokou frekvenci, jez se bézné pohybuje v rozmezi 6—15 Hz.
Vzhledem k nizkym hodnotam dechovych objem0 ptedchazi HFV vzniku volutraumatu. Jako nej-
Setrnéjsi varianta HFV se pak jevi vysokofrekvencni tryskova ventilace (HFJV, high frequency jet
ventilation), ktera kromé malych objemu pracuje i s niz§imi hodnotami $piCkovych tlakud, a zabra-
fuje tak poskozeni plicni tkdné nadmérnym namahanim. HFJV je rozsifenou ventilacni technikou
v |éCbé novorozencu pouze v Severni Americe s jedinym pfistrojovym zastupcem Life Pulse (Bun-
nell Inc. Salt Lake City, UT). Toto zafizeni je v klinické praxi spojovano s konven¢nim ventilatorem,
jez zajistuje dodani kontinualniho toku vzduchu pro samotnou funkci HFJV, dale udrzuje hodnotu
tlaku na konci vydechu (PEEP, positive end-expiratory pressure) a poskytuje moznost spontan-
nich prodecht pro dosazeni alveolarniho recruitmentu plic. Usporadani celkového ventilaéniho
okruhu je pristrojové, prostorove i finanéné naro¢né a je odhadovano, Ze predstavuje pro paci-
enta vyznamnou zatéz vzhledem k velikosti objemu mrtvého prostoru [6].

Pro hodnoceni zatiZzeni respiracni soustavy novorozence pfipojeného na ventilator je vhodny pa-
rametr dechova prace. Dechova prace odrazi fyziologicky stav plic pacienta, miru zavislosti na
ventilaCni podpore, narocnost odvykani od asistovaného dychani a také prispévek ventilaéni tech-
niky na vyvijeném dechovém usili pacienta. Cim niz&i je dechova prace pacienta, tim snadngjsi
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a rychlejsi je pfechod k plnohodnotnému spontannimu dychani.

Hlavnim cilem této prace je navrhnout Upravy ventilacniho okruhu kombinace vysokofrekvencniho
ventilatoru Life Pulse s konvenénim ventilatorem, které by mély pfinést snizeni dechové prace bé-
hem HFJV. Navrhovana feSeni musi zachovat vSechny funkce a benefity, jenz nabizi pacientovi
soucasné feseni, a zaroven byt dostupna, snadno ovladatelna a aplikovatelna v béznych klinic-
kych podminkach. Prvnim krokem v feSeni prace je analyza ventilatniho okruhu, kdy je nutné
zjistit dechovou praci stavajici soustavy vysokofrekvencniho a konvencniho ventilatoru. Zmérena
a vypoctena data poslouzi pro porovnani a zhodnoceni efektivity navrhované optimalizace.

Prace je strukturovana do tfi rozsahlejSich ¢asti. Prvni ¢ast prace tvofi kapitola popisujici vysoko-
frekvencni tryskovou ventilaci a pfistroj Life Pulse. Jsou zde nastinény zakladni principy funkce,
indikace a odvykani od vysokofrekvencni tryskové ventilace, dale technické parametry a limitace
ventilatoru Life Pulse. V druhé €asti je zaveden a specifikovan pojem dechové prace jako hodnotici
parametr pro stav respiracni soustavy pacienta i pro miru Setrnosti k plicni tkani pouzité ventilaéni
techniky. Posledni ¢ast uvadi moznosti feSeni, dokumentuje navrhy modell propojovacich ¢lenu
pro realizaci feSeni, popisuje pribéh laboratorniho ovérovani optimalizaci a také obsahuje popis
vytvorenych skriptl pro vypocet dechové prace a pro statistické zhodnoceni. Vysledky prace jsou
zaznamenany v tabulkach a doplnény modifikovanymi Campbellovymi diagramy. Na zaveér jsou
diskutovany dosazené vysledky a limitace prace.
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1 Soucasny stav reSené problematiky

Extrémné nezraly novorozence je jedinec narozeny do 28. tydne téhotenstvi s porodni vahou
v rozmezi 500-999 g [4]. V Ceské republice se v roce 2017 narodilo 514 extrémné nezralych no-
vorozencl, a tvori tak pfiblizné 0,50 % vSech narozenych déti v tomto roce. Do 27 dnl od porodu
zemrelo na akutni respiracni selhani 17 novorozenc(, dal$ich 77 novorozeneckych pacientll se
potykalo s chronickym plicnim onemocnénim (CLD, chronic lung disease). Ze sledovanych za-
vaznych komplikaci m& CLD nejvyssi procento morbidity. U novorozenct do 750 g je nemocnost
CLD priblizné 31 %, vice nez polovina pacientl pak zlistala bez trvalého postizeni (59 %). Celkem
prezilo 85 % extrémné nezralych novorozencd [7].

Nedokon&eny vyvoj respirani soustavy extrémné nezralého novorozence zpusobeny predcas-
nym porodem vede k syndromu respiraéni tisné a k idiopatické apnoei [6]. RDS je nejCastéjsi
poruchou dychani u pfedCasné narozenych déti [8] a jeji zavaznost klesa s rostoucim gestac-
nim vékem [9]. U novorozenct s porodni vahou 501-750g se RDS vyskytuje v 90 % [10]. Hlavni
pfiCinou RDS je nedostatek produkce surfaktantu v respiraéni soustavé [11]. Tato aktivni latka
snizuje povrchoveé napéti tkdné dychacich cest, brani kolapsu alveol na konci expiria, zamezuje
atelektaze, chrani plicni tkan pfed mechanickym poskozenim a pfedchazi vzniku plicniho edému.
Lécba RDS se provadi zevnim podanim surfaktantu a mirnou ventilaéni podporou pro udrzeni re-
zidualniho objemu plic (FRC, functional residual capacity). Obvykle se pouziva ventilacni technika
CPAP. Podani surfaktanu se provadi prostfednictvim endotrachealni trubice (ETC, endotracheal
cannula), coz také pfinasi riziko poranéni respiraéniho systému [6]. Navzdory novym SetrnéjSim
ventilaénim metodam (vysokofrekvenéni ventilace, synchronizovana ventilace apod.) a aplikaci
surfaktantu, zGstava morbidita pfedéasné narozenych déti vyznamnym problémem [12]. Dlvodem
je prave lécba umeélou plicni ventilaci, ktera skyta nefyziologické namahani respiracni soustavy,
invazivni zakroky a obtizné odvykani od ventilani podpory [6].

Nezbytnost 1éCby pfedCasné narozenych déti umélou plicni ventilaci vyzaduje dimysiné zvoleny
postup i ventilaéni techniku, ktera zastoupi nevyvinuté plice, a zajisti tak dostate¢nou oxygenaci
a eliminaci oxidu uhli¢itého. Zaroven musi mechanicka ventilace byt co nejSetrnéjSi k nachylné
plicni tkani, aby se predeslo vzniku barotraumatu [13]. Invazivni mechanicka ventilace vykazuje
vyznamnou spojitost s bronchopulmonarni dysplazii (BPD, bronchopulmonary dysplasia) [14].
Resenim je neinvazivni ventilaéni metoda CPAP v podobé nasalni ventilace. CPAP je apliko-
vano pfi pocatecni 1écbé RDS, pfi apnoi u nedonosSenych déti a dale napomaha k prechodu ke
spontannimu neasistovanému dychani. U extrémné nezralych novorozencli se CPAP kombinuje
s podavanim surfaktantu béhem kratké intubace ETC, po niz nasleduje okamzita extubace. Kon-
traindikaci pro CPAP jsou nasledujici skute¢nosti: novorozenec musi byt resuscitovan, srdeéni
frekvence je niz§i nez 100 Gderd za minutu, spontanni dechové Usili je nedostatecné, objevi se
znamky zvySené dyspnoe [15].

V¢&asné pfipojeni neonatalniho pacienta k CPAP snizuje potfebu pouziti mechanické ventilace
a snizuje riziko CLD. Navzdory této skute¢nosti je uvadéno, Ze az 83 % pfipadu extrémné nezra-
lych pacient( v&asné pfipojenych k CPAP nasledné vyzaduje intubaci, jelikoz tato dechova pod-
pora selhava [16]. Jako ndhrada CPAP systému se obecné nabizi dva typy ventilaCnich technik:
konvencni a vysokofrekvencni nekonvenéni ventilace. Standardni volbou je konvenéni ventilace
(CV, convenctional ventilation). Vysokofrekvencni ventilace je pak dal$i moznost, jez se indikuje
jako zachranna varianta, kdy CV jiz nedokaze zajistit odpovidajici vyménu plynl, nebo pokud
Iékar pfedpoklada zlepSeni stavu pacienta pfi pfipojeni na HFV [6].
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Vysokofrekvenéni ventilace je nekonvenéni ventilaéni technika alternujici neinvazivnim metodam
v l1éCbé extrémné nezralych novorozencl. HFV je obecné charakterizovana dechovou frekvenci
vy$§Si nez 150 dech/min [6] a dechovym objemem srovnatelnym s anatomickym mrtvym prostorem
(tj. 2—4 mL/kg) [17]. HFV také umozfuje homogennéjsi provzdusnovani plic a jejich ochranu pred
poranénim vlivem nadmérného zatizeni [18]. V soucasné dobé je potvrzeno, ze HFV zprostred-
kovava dostatec¢nou vymeénu plynd s niz§im dechovym objemem a Spickovym tlakem v dycha-
cich cestach, ¢imz se snizuje riziko vzniku barotraumatu a trvalého poskozeni plicni tkané [19].
V klinické praxi existuji tfi typy HFV: vysokofrekvencni oscilacni ventilace (HFOV, high frequency
oscillatory ventilation), vysokofrekvenéni ventilace pferuSovanymi proudy (HFFI, high frequency
flow interruption) a vysokofrekvencni tryskova ventilace [13].

HFOV se vyznacuje aktivni inspiraéni a expiraéni fazi dechu, tedy pozitivni a negativni tlakovou
zménou. Tlakova kfivka je obvykle generovana vibracnim pohybem membrany, jez je ovladana
elektromagnetickym pohonem. Novorozenecky pacient byva ventilovan s frekvenci oscilaci v roz-
mezi 6—15 Hz. Pfednimi zastupci HFOV v 1é€bé novorozenct jsou zafizeni SensorMedics 3100A
(SensorMedics, Care Fusion, San Diego, CA) a Babylog VN500 (Draeger, Lubeck, Germany) [6].

HFFI, nékdy také oznaCovana jako vysokofrekvencni ventilace pozitivnim pretlakem (HFPPV, high
frequency positive pressure ventilation), dodava do plic pacienta pulzy vzduchu, které maji pouze
pozitivni tlakovou vychylku, expirium probihd pasivné. Frekvence téchto pulzd se pohybuje v roz-
mezi 1-5Hz [20]. Prvnim détskym HFFI ventilatorem byl pfistroj Infant Star 950 (Infrasonics, San
Diego, USA), jez byl pouzivan v kombinaci s konvenénim ventilatorem. Proudové pulzy generuje
ventilator kratkym otevienim ventild umisténych v inspiraéni vétvi s uzitou frekvenci 6—15Hz [6].

HFJV je zalozena na principu strhavani objemu vzduchu rychlymi pulzy vychazejicich ze zuzuijici
se trysky. V 1éCbé neonatélnich pacientl se pouziva ventilator Life Pulse a to pouze na Gzemi
Severni Ameriky, pro dalsi oblasti nebyl tento pfistroj schvalen v dlsledku nedostateéného klinic-
kého ovéreni [6]. HFJV se prozatim jevi jako efektivni a zaroven Setrna metoda pro nevyvinuté
plice extrémné nezralych novorozencl [21]. Mezi dalSi tryskové ventilatory se fadi Paravent PAT
(Elmed, Prelou¢, Ceska republika), Chirajet (Chirana, Stara Tura, Slovensko) a Monsoon (Acutro-
nic Medical Systems AG Hirzel, Svycarsko). Tito zastupci jsou viak spige aplikovany pfi operacich
v oblasti hrtanu, pfi provadéni hrudni chirurgie nebo pfi bronchoalveolarnim vyplachu, omezené
také v intenzivni péci o pacienty se zavaznym poskozenim plic [6]. Blize se ventilaCni technice
HFJV vénuji nasledujici podkapitoly.

Jednotlivé vysokofrekvenéni techniky se od sebe odliSuji principialng, v nastaveni parametr( i vy-
uziti. Nastavované parametry novorozeneckych ventilatordt HFOV a HFJV porovnava Tabulka 1.

Tabulka 2: Porovnani nastavovanych parametr(i ventilatord HFOV a HFJV, prevzato z [6]

Parametr HFOV HFJV
Frekvence (Hz) | 3—-15 4—11

I:E 1:2.5-1:1 1:12-1:3

ti (s) 0.02-0.17 0.02-0.034
Tlakova kfivka | Obdéinikova  Spitkova
Expirium Aktivni Pasivni
Tandem s CV NE ANO

Zakladnim rozdilem mezi HFJV a HFQV je niz8i pomér |:E a delSi pasivni expiratni faze u HFJV.
Tyto rozdily mohou zpUlsobit zachycovani plynu v plicich & nadmérnou inflaci plic u HFOV [22].
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Vysokofrekvenéni oscilaCni ventilatory vykazuji také vy$si frekvencni zavislost amplitudy tlaku na
dechovém objemu, nez je tomu u HFJV s vyjimkou nizkych hodnot poddajnosti respiracni sou-
stavy. Déale vzhledem k pasivnimu vydechu u HFJV je mozné pouziti nizSich frekvenci nez u HFOV
a HFFI [6]. Novéjsi studie pfinasi potvrzeni poznatku, ze dechovy objem je vyznamné zavisly na
poddajnosti plic pacienta. V pfipadé nizké poddajnosti se zavislost u HFJV neprojevuije, na rozdil
od oscila¢nich ventilator( jako je SensorMedics 3100A [23]. Pro neonatologického pacienta pred-
stavuje urcCité riziko aktivni expirium pfi HFOV, kdy hrozi kolaps dychacich cest kvdli jejich nizké
opore a deformované strukture[24].

1.1 Princip a vyména plynua pfi HFJV

Zakladni princip funkce HFJV je shodny s ostatnimi technikami HFV, tedy do respiraéni soustavy
je dodavan velmi maly objem vzduchu (1-3 mL/kg) [25] s vysokou frekvenci (150—600 dech/min)
[17]. Mira oxygenace pfi HFJV je Uzce spjata s hodnotou stfedniho tlaku v dychacich cestach
(MAP, mean airway pressure). Eliminace CO: je pak zavisla prave na frekvenci decht (f) a decho-
vém objemu (V1), mnoZzstvi eliminovaného CO> (Veimco,) |ze pfiblizné vyjadfit nasledujici rovnici:

Vetimco, = f - VZ. (1)

Unikatnost mechanismu HFJV spociva v aplikaci pulzu vzduchu s velkou kinetickou energii, jez
se prenasi na molekuly plynu v otevieném systému. Nasledné maji tyto molekuly stejnou hybnost
a smér jako molekuly pulzu vzduchu. Vysledny celkovy objem vzduchu dodany do soustavy tvofi
objem vzduchu pulzu (Vpu) a objem vzduchu strzeného timto pulzem (Vsyseny):

VT = Vpulz + Vstriengj- (2)

Popsany princip umoznuje dodavat do respiracni soustavy vétsi objem vzduchu s niz§im Spicko-
vym tlakem v dychacich cestach. Nevyhodou mechanismu HFJV jsou turbulence vzduchu zpuso-
bené vysokym tlakem tryskového pulzu, které snizuji dosazenou vzdalenost molekul plynu, a tim
i hodnotu dodaného objemu do plic. Nicméné nezadouci turbulence nemusi nutné znamenat sni-
Zeni vymeény plynu [26]. Specifickym parabolickym profilem pulzu vychazejiciho z trysky, ktery je
zpUsoben rychlej§im proudénim uprostied a pomalej$im proudénim vzduchu po sténach dycha-
cich cest, je dosazeno prostoupeni plynu nachazejiciho se v mrtvém prostoru hornich dychacich
cest. Tento jev zplUsobuje zvySeni objemového toku v hornich dychacich cestach, a tim i G¢innéjsi
miseni plynu v distalnich ¢astech plic. Dllezitou roli ve vyméné plynl hraje nejspiSe i moleku-
larni difuze v oblasti alveol. Matematické modely a empirické pozorovani poukazuji na moznou
soubéznost pribéhu inspiria a expiria, kdy se pulz rychle §ifi stfedem velkych Casti dychacich
cest a je obklopen rotujicim proudem vzduchu sméfujiciho ven z dychacich cest [6]. Obousmérny
tok je nejspiSe zodpovédny za prevenci HFJV proti aspiraci vody, pfipadné sekretu [27]. Proces
fungovani HFJV a urcité fenomény s tim spojené nejsou doposud zcela jasné a lisi se i nazory
jednotlivych vyzkumnych pracovnik( a Iékarl [26].

1.2 Ventilator Life Pulse

Life Pulse je nejpouzivanéjsi vysokofrekvencni tryskovy ventilator zejména u neonatalnich a dét-
skych pacientt [6]. Ventilator Life Pulse je mikroprocesorove fizeny ventilaéni systém, jez je scho-
pen dodavat do okruhu pulzy s frekvenci 240—660 dech/min. Obsluha ptistroje nastavuje $pickovy
tlak v rozsahu 8-50 cmH>O (PIP, peak inspiratory pressure), frekvenci (4—11Hz) a poZzadovanou
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dobu inspiria (0.020-0.034 s). Life Pulse pak reguluje ventil generujici pulzy pro dodrzeni toho
to nastaveni. Life Pulse je tvofen samotnym télem ventilatoru s displeji pro monitorované hod-
noty (Obrazek 1, sekce A), kontrolky (Obrazek 1, sekce B) a alarm (Obrazek 1, sekce C), dale
zvlh€ovacim systémem, pacientskym boxem a propojovacim ¢lenem LifePort [28].

Mezi monitorované hodnoty se fadi PIP, rozdil tlaku (AP ) PIP a PEEP, PEEP a MAP, vSechny
tyto tlaky se obnovuji po kazdém dechovém cyklu. Do monitoringu patfi dale ukazatel SERVO
PRESS (hodnota tlaku pro dosazeni nastaveného PIP) a ON/OFF svételna kontrolka otevieni
ventilu. Cast panelu zobrazuijici alarmy ukazuje dosaZeni horniho nebo dolniho limitu MAP &i
SERVO PRESS, také obsahuje kontrolku tlacitka RESET, READY a SILENCE pro ztlumeni zvu-
kovych efektl. V pfipadé spusténi alarmu se rozsviti hlaseni o zménach v pacientském okruhu,
jez predstavuiji urcité nebezpeci pro pacienta. Uprostfed panelu se nachazi displej kontrolek roz-
déleny na hodnoty NOW, NEW a tlacitka pro vybér rezimu. Kontrolky NOW zobrazuji aktualni
hodnoty PIP, frekvence, dobu inspiria a otevieni ventilu v poméru I:E. Oblast NEW dava moznost
obsluze zménit parametry PIP, frekvenci a dobu inspiria. Po dosaZeni nového nastaveni se poza-
dované hodnoty ukazi v zoné NOW. Potvrzeni navolenych hodnot se provadi tlacitkem ENTER,
tlacitko STANBY uvadi ventilator do pohotovostniho rezimu. Tento rezim je uziteCny v pfipadé,
kdy si obsluha preje sledovat pouze konvencni ventilaci. Po stisknuti tladitka TEST probéhne kon-
trola mechanickych a elektrickych vlastnosti systému. Pokud je nalezena chyba, vygeneruje se
odpovidajici kod na displeji oznaceném ON/OFF [28].
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Obrazek 1: Kompletni uspofadani ventilatoru Bunnell Life Pulse, pfevzato a upraveno z [11]

ZvihCovac slouzi k regulaci zvlh¢eni a teploty vzduchu proudiciho dale do pacientského okruhu.
Zvih¢ovac se sklada z obrazovky aktudlni teploty vzduchu, Sesti kontrolek, alarmu s vlastnim
SILENCE tlagitkem, vodni pumpy, zasobniku vody a pneumatickych spoju. Pacientsky box je na-
vrzen pro zajisténi co nejpresnéjsi kontroly tlakovych vin v prddu$nici pacienta diky umisténi
v blizkosti pacienta. V. modulu pacientského boxu se nachazi pritlacny ventil, proplachovaci ven-
til a senzor tlaku elektricky propojen s télem ventilatoru. Posledni podstatnou ¢asti ventilatoru je
adaptér LifePort. Adaptér LifePort tvofi 15 mm trubice, kde je zabudovana tryska s vystupem (Jet
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Port), kanal pro méfeni distalniho tlaku a zGzeny vyvod pro napojeni ETC. V klinické praxi se
Life Pulse pfipojuje do série s konvencnim ventilatorem pres Y-spojku do 15 mm otvoru LifePortu.
Konvenéni ventilator pini funkci dodavani toku cerstvého vzduchu, coz umoznuje pacientovi spon-
tanni prodechy a udrzeni hodnoty PEEP [28].

1.3 Technické limitace ventilatoru Life Pulse

Potfeba tandemového zapojeni HFJV s konvencim ventilatorem znamend potiz predevsim v pro-
storové naroc¢nosti a neskladnosti pfistrojl. Technické omezeni vétSiny vysokofrekvenénich venti-
lator(i, v€etné Life Pulse, je neschopnost monitorovat dechovy objem dodavany do plic pacienta.
Tato limitace vychazi z principu HFJV, kdy celkovy objem tvofi objem vypuzeny z trysky a ob-
jem strzeny pulzem. Méfeni dechového objemu je technicky proveditelné. Nicméné je nutné najit
vhodny senzor, jez by s dostateCnou presnosti, vysokou reakEni schopnosti a minimalnim navy-
Senim objemu mrtvého prostoru, dokazal dechové objemy snimat. Dechovy objem souvisi s eli-
minaci CO» a jeho neznalost mize vést k neimysiné hyperventilaci pacienta [6]. Dal§i nevyhodou
pouziti HFJV se zda byt v nékterych pripadech pasivni expirium, ovéem u nezralych novorozencl
prispiva k udrzeni rozepnuti dychacich cest na rozdil od HFOV. Ur€itym vylepSenim je novy pa-
cientsky box nazvany Whisper Jet pfinasejici snizeni hluku na hodnotu okolo 40dB a zvySeni
akénosti spinaciho ventilu. Pro ziskani certifikatu k pouziti v Evropské unii je vyZadovana inovace
mikroprocesoru a vnitfni baterie, dale zmenseni a snizeni vahy zafizeni. Takovy vyvoj ventilatoru
by pfinesl rozSiteni HFJV v |éCbé neonatélnich pacientl do vice zemi svéta vzhledem k dostup-
nosti a snadnosti transportu [29].

1.4 Indikace a klinické nastaveni ventilatoru Life Pulse

Prvni nastup HFJV jako terapeutické alternativy priSel v 90. letech 20. stoleti. | pres 20 let kli-
nické praxe a fadu vyzkumnych recenzovanych publikaci, zdstava pozice HFJV mezi ventilanimi
technikami kontroverzni. HFJV jako prvni zpUsob ventilace pfedéasné narozenych novorozencl
voli mensina klinickych lékara. Vétsi ¢ast medicinské odbornosti pfistupuje k HFJV az v pfipadée
selhani aplikace konvenéni ventilace. Ke zminénym rozkolim napomahaji i rozporupliné vysledky
klinickych studii. Pouzitelnost nékterych poCate¢nich studii je omezena vzhledem k nezahrnuti
dnes pouzivané terapie surfaktantem nebo synchronizovanému rezimu ventilace. Nicméné exis-
tuji podporované indikace HFJV, mezi které se fadi napfiklad tzv. air leak syndrom (Unik vzduchu
do exra-alveolarniho prostoru), pulmonarni hypoplazie, zachranng terapie u RDS, zhorSeni he-
modynamického statutu nebo intraoperaéni zakroky [6].

Postupny narast pouzivani HFJV odhalil urcita specifika této metody, kdy je zapotiebi individualni
strategie ventilace a trpéliva péce vzhledem k charakteristickému onemocnéni kazdého pacienta.
Rozli¢né respiracni poruchy v riiznych stadiich v8ak vykazuji urcité klicové prvky a Ize je rozdélit
do 6 kategorii: atelektické plice (RDS, pneumonie), tzv. air leak syndrom (pneumotorax, plicni
intersticialni emfyzém), nerovhomeérné poruchy plic (aspiracni syndrom), obstrukéni nemoc plic
(BPD), plicni hypoplazie a restriktivni onemocnéni. Jednotlivé kategorie maji sva charakteristicka
doporucena pocate€ni nastaveni ventilatoru Life Pulse [6].

Nastaveni dechové frekvence je defaultni 420 dech/min. Tato hodnota odpovida zjisténému op-
timu v pocatecnich studiich pro predCasné narozené dité s RDS. Obecné plati, Zze nastaveni
dechové frekvence je funkci ¢asové konstanty roztazeni alveol. Pro pacienty s atelektazou pilic,
zejména u malych déti, je vhodnéjéi vyssi rychlost pulzti (420-500 dech/min). Casové konstanta

18



starsich déti se prodluzuje, proto se frekvence aplikovanych dech( snizuje na 280—-320 dech/min.
Vychozi hodnota doby inspiria je 0.02 s a ponechava se beze zmeny ve vétsine klinickych pripadu.
Jedna se o nejkrat$i mozny inspiraCni ¢as, ktery dovoluje maximalni dobu expiria a minimalizuje
riziko zachyceni vzduchu. Inspirac¢nim tlakem PIP se reguluje dechovy objem, ktery podstatné
ovliviiuje eliminaci CO.. Je tedy dulezité reflektovat zmény poddajnosti plic, jez ma za nasledek
vys8i dechovy objem pfi dané tlakové amplitudé PIP, aby se pfedeSlo neimysiné hyperventilaci.
Schopnost eliminace CO, se monitoruje pomoci méfeni transkutanniho CO,. Pfi kombinaci HFJV
s konvenénim ventilatorem se pomeér |:E typicky nastavuje na 1:2. S tim souvisejici hodnota PEEP
u téZkych détskych onemocnéni plic se pohybuje v rozsahu 10-12 cmH,O [6].

1.5 Odvykani od HFJV

Samotné odvykani se provadi postupnym snizovanim ventilaCni podpory. Pacient je od venti-
la¢niho zafizeni odstaven, pokud pfrevazuje oCividné stabilni spontanni dychani. Odstavovani od
HFJV se podoba konvencni ventilaci, kdy se snizuji Spickové a stfedni tlaky ve ventilatnim okruhu.
Frekvence HFJV je snizovana pouze mirné, jelikoz dechovy objem dodavany do plic neni zmé-
nou frekvence vyrazné ovlivnén. OCekavano je navySovani spontanniho dychani [30]. Odvykani
od zavislosti na ventilacni technice HFJV koncCi extubaci pacienta, ktery vykazuje stalou infuzi plic
a hodnoty krevnich plynd se nachazi v normé. Pfi posuzovani pfipravenosti pacienta na neasis-
tované dychani je nutné zvazit miru touhy po odvykani a moznost vzniku atelektdzy zptsobené
kritickym poklesem tlaku v plicich. BEhem samotného procesu odstavovani pacienta od ventilacni
techniky se snizuji naroky organismu na O,, proto je smérodatnym ukazatelem pro odstaveni
pacienta od ventilatoru hodnota FiO, (inspiracni koncentrace kysliku) pod 0.4. Niz§i pozadavek
organismu na O, koreluje se snizenou potfebou tlaku v plicich. Pfistoupeni k extubaci u pred-
Casné narozeného novorozence se provadi pfi poklesu hodnot PIP na 12-14cmH,O, MAP na
6-8 cmH,0 a pokud FiO, je v rozmezi 0.25-0.30. Dosavadni studie dokazuji, ze v pfipadé pa-
cientl na HFJV je vhodnégjsi jejich setrvani na tomto typu ventilani techniky, nez pfepojeni na
konvencni ventilator [6].
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2 Dechova prace

Predvidani reakce ventilovaného pacienta na zmény nastaveni ventilatni podpory a na odvykani
od fizeného dychani je v klinické praxi zalozeno pfedev§im na posouzeni oSetfujiciho personalu
a monitoringu prabéhu ventilace. Postupné ziskavani zkuSenosti v oblasti mechanické ventilace
poukazovalo na potfebu standardniho parametru, jez by efektivné zhodnotil stav respiracni sou-
stavy pacienta a fazi odvykani od zavislosti na ventilacni technice [31]. Nékolik studii [32] [33] [34]
prokazalo, ze vhodnym prediktivnim a hodnoticim faktorem je dechova prace [31].

Dechova prace (WOB, work of breathing) je bézné pouzivany termin popisujici respiracni Usili
spontanné dychajiciho pacienta i pacienta pfipojeného na mechanickou ventilaci. WOB reprezen-
tuje zatéz dychacich svald ¢i odpor viéi jejich kontrakci. Cilem mechanické ventilace je napo-
mahat dechovym svallim v jejich funkci, ale ne zcela eliminovat jejich pfirozenou aktivitu. WOB
je mozné rozdeélit na praci nezbytnou pro prekonani elastickych, odporovych a intersticialnich sil
a na praci potfebnou pro pohyb hrudni stény a stfevnich organd. Parametr WOB tedy vyplyva
z pusobeni sil béhem spontanniho i mechanického dychani [6].

2.1 Vyznam WOB

Obecné je veliC¢ina prace definovana jako soucin pusobici sily na objekt a kolmé vzdalenosti,
kterou objekt urazi vlivem pulsobeni této sily. Nicméné v pfipadé WOB se jedna o popis prace
ve tfech moznych smérech dychaciho systému, prace se stava aplikovanym tlakem zplsobuijici
objemovou zménu, tedy:

I/Vz/dev7 (3)

kde [ P je integrdl tlaku v zavislosti na objemu a dv je zména objemu v respira¢nim systému.

Mecf?anické prace a posun ¢asti respiraéniho systému nastava kontrakci dychacich svald, které
generuji silu. Na vyméné dechového objemu se podili zejména branice, jez svou stavbou a typem
svalovych vlaken, odolnym vuci Unavé, umoznuje udrZzovat kontraktilitu po delSi dobu a pfitom
generovat méne sily nez jina svalova vlakna [35].

Z hlediska fyziologie Ize rozdélit mechanickou praci dychacich svall do tfi tfid: miometricka kon-
trakce (pozitivni prace, kdy sval kona praci), plyometricka kontrakce (negativni prace, kdy sval
spotrebovava praci vykonanou okolim) a izometricka kontrakce (nedochazi k zadnému posunu
soustavy, prace se nekond, probihaji metabolické zmény). Typ kontrakce a svalové prace muze
mit pfimy dopad na stav pacienta pfipojeného na umélou plicni ventilaci. Pfedpoklada se, Ze ply-
ometrické kontrakce poukazuji na poskozeni dychacich svall a neschopnost tolerance pacienta
odpojeni od ventilatoru. Ze vSech pusobicich sil béhem dychani jsou dominantni elastické a re-
zistivni sily, pro vypoCet WOB jsou ostatni (viskoelastické, inercialni, gravitatni ad.) zanedbany
vzhledem Kk jejich velikosti [6].

Parametr WOB byl navrzen jako faktor hodnoceni Unavy dychacich svald, k niz dochazi kvuli
zvySenému zatizeni. Cilem je tedy snizit riziko respiracniho selhani vlivem pretizeni dychacich
svall diky nalezité reakci oSetfujiciho personalu na zjistény parametr WOB [6].
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2.2 Zatizeni respiracni soustavy

Pro vypocet hodnoty WOB je tfeba znat odpovidajici hodnoty tlaku a objemu. Zména tlaku odpo-
vida intrapleuralnimu tlaku (Pmys) vznikajiciho v dusledku kontrakce dychacich svall. V pfipadé
ventilovaného pacienta zpUsobuje zménu tlaku ventilator (Pyen), a tak Ize aktualni tlak v dychacich
cestach (Pay) vyjadrit jako soucet obou tlakll Pmys @ Pyen. Zménou tlaku Py, je vytvaren tlakovy
gradient potfebny pro pfekonani sil generovanych dychacim systémem, diky kterému probiha sa-
motné dychani a vymeéna plynd. Tlakovou zménu v celém respiracnim systému (Prs) popisuje
rovnice:

Prs = Paw — Pps, (4)

kde Pps je tlak na povrchu téla. Dale je mozné tlak v respiratnim systému (Pgrs) vypocitat jako
rozdil transpulmonarniho tlaku (P.) a tlaku v hrudni sténé (Pcw):

PRS:Paw_Ppl+Ppl_Pbs:PL_PCWa (5)

kde Py je pleuralni tlak. Pleuralni tlak je u zdravého Clovéka mirné negativni a spolecné s tendenci
hrudni stény ke smrsténi brani kolapsu plic. Méfeni nékterych vySe zminénych tlakd neni realné,
proto je nezbytna jejich aproximace. Pfi otevienych Ustech se tlak v plicich (P.) rovna rozdilu
tlaku uvnitf alveoralniho systému (P,y), jez je shodny s tlakem v dychacich cestach (Pay), a tlaku
pleuralniho (Pp). Transpulmonarni tlak (PL) urCuje objem plic. V zavislosti na jeho zméné dochazi
k roztazeni, popf. smrsténi, plic a tim i dychani. Hodnota alveolarniho tlaku (Pqy) je pfi otevieném
systému rovna tlaku atmosférickému (Pam), kitery je snadno méfitelny, a dle konvence se bere
jako nulovy.

— Prs

Obrazek 2: Tlakové pomeéry v respiracnim systému

Pleuralni tlak (Py) je pfimo méfitelny pouze umisténim katetru do pleuralniho prostoru, coZ v Kili-
nické praxi obvykle neni mozné. Resenim je zjisténi tlaku v jicnu (Pes), ktery se nachazi v tésné
blizkosti pleuralniho prostoru. Jicen se povazuje za pasivni strukturu (vyjma momentu polykani),
jez dobte prenasi tlak ze sousedniho pleularniho systému. Podminkou spravného mérfeni je vzpfi-
mena poloha pacienta, aby nedoslo ke zkresleni vlivem komprese zadnich a spodnich Casti plic.
Dal$i moznosti je méfeni tlaku v distalni €asti zaludku, tento tlak pfiblizné odrazi tlak v bfisni
dutiné [6].

Beéhem spontanniho neasistovaného dychani generuji dychaci svaly tlak pro pfekonani elastic-
kého a rezistivniho tlaku respiracniho systému. Elasticky tlak (P¢) je produktem pruznosti respi-
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raéniho systému (Eg) a dechového objemu (V):

P, =FEg4xV. (6)

Rezistivni tlak je produktem celkového odporu (Rit) tvofeného respiratnim systémem a dychaci
aparaturou, a prutokem vzduchu skrz respiracni systém (Qres):

Pres = Rtot X Q’r'es- (7)

Maximalni tlaky vyvinuté détmi jsou ve srovnani s dospélymi podstatné vys§si. Tato skute¢nost
nejspiSe souvisi s malym polomérem zakfiveni zeber, branice a bficha, které podle Laplaceova
vztahu méni malé napéti na pomeérné vysoké tlaky [6]. BEhem prvniho nadechu novorozence byly
naméreny hodnoty ezofagialniho tlaku (Pes) aZ -70 cmH, O [36], béhem place pak byl zaznamena-
vany inspiraéni tlak asi 90 cmH,O a expira¢ni tlak pfiblizné 60 cmH,O [37]. Pozadavek vysokého
tlaku koresponduje s vysokou minutovou ventilaci a rychlosti metabolismu [36]. Generované in-
spiracni a expiracni tlaky nemaji spojitost se silou svall dychacich cest ani porodni hmotnosti
[37].

Z uvedenych vzorcu (6), (7) vyplyva, Ze zvysujici elastance, rezistence nebo obé charakteristiky
najednou, znamenaji pro dychaci svaly vy$si zatizeni (tedy tlak) a dochazi k naristu WOB:

P’mus = el + Pres- (8)

Snizeni tlaku v dychacich svalech je mozné dosahnout pomoci urcitého stupné ventilani podpory
reprezentované tlakem dodanym do plic (napf. CPAP):

Pmus:(Pel+Pres)_CPAP- (9)

Ventilator tedy pfebira ¢ast zatéze a tim ulevuje dychacim svalim. Vzajemné plsobeni béhem
mechanické ventilace shrnuje Newtonova rovnice:

Pmus+Pven:PEEP+Pel+Pr657 (10)

kde PEEP je skuteCny pozitivni tlak na konci vydechu udrzovany ventilatorem a zabranujici ko-
lapsu plic [38]. Zatizeni respiraCni soustavy je ovlivnéno fyziologickymi faktory a faktory spojenych
s dychaci aparaturou u ventilovaného pacienta. Mezi fyziologické faktory se fadi elasticka prace,
rezistivni prace, velikost inspiraéniho pratoku, minutova ventilace a mrtvy prostor. Faktor zaté-
Zujici respiraCni soustavu béhem mechanické ventilace je zejména pfidana prace dana intubaci
a komponenty ventilatoru. DalSimi faktory jsou citlivost a nastaveni ventilatoru, doba odezvy ven-
tildtoru a jeho spusténi. U novorozencd dochazi ke zvySeni WOB vlivem velké odporové zatéze,
jez je dana pouzitim malych ETC [6].

2.3 Vypocet WOB

K odvozeni WOB se nejbéZnéji pouzivaji Campbellova metoda vychazejici z integrace P-V dia-
gramu dle vzorce (3). Dal$i minimalné pouzivana je Otisova metoda, jez vyuziva pro zobrazeni
kfivky bud' tlak v dychacich cestach (Pay) nebo transpulmonarni tlak (P.). Campbellova metoda
pracuje s tlakem v jicnu (Pes), jez pfiblizné odpovidé tlaku pleurdinimu (Py), s ohledem na pod-
dajnost plic a hrudni stény [39].
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Campbelliiv diagram ilustruje dynamicky vztah tlaku v jicnu (Pes), tzn. pleuralniho tlaku, na ob-
jemu plic. Ezofagidlni tlak (Pes) pfekonava béhem inspiria elastické sily plic a hrudni stény a také
rezistivni sily generované prostupovanim vzduchu skrz dychaci cesty. Elastické i odporové sily se
ziskaji rozdilem hodnoty tlaku v jicnu (Pes) béhem pacientského Usili a hodnoty tlaku za pasivnich
podminek, ktery je reprezentovan statickou ¢asti P-V diagramu pfi relaxaci svall hrudni stény. Pa-
sivni oblast diagramu je zakladni souCast P-V kfivky (Obrazek 4, rGzova), ktera se ziskava ze za-
vislosti tlaku v jicnu (Pes) na plicnim objemu béhem uzavieni dychacich cest a relaxaci dychacich
svall. Vzhledem k obtiznosti méfeni tlaku (Pes), jez by vyzadovalo jejich paralyzovani, a elasticity
hrudni stény se vychazi z teoretickych hodnot. Nicméné béhem mechanické ventilace pfi sprav-
ném umisténi balénkového katetru v jicnu je mozné ziskat skuteCnou hodnotu poddajnosti hrudni
stény (Ccw ). Pfimka znazorfiujici poddajnost hrudni stény (Cew ) slouzi jako referenéni hodnota
pro vypocty, kdy pacient vyviji vlastni spontanni inspiracni Usili [40]. Spojnici poCatku a konce
inspiria je pfimka poddajnosti plic (C ). Dale kfivka zobrazuje trojuhelnikovou oblast (1) elasticke
prace potfebné pro roztazeni plic. Dolni polovina smyCky (2) reprezentuje fyziologickou inspiracni
rezistivni praci [39]. Kromé hodnot poddajnosti plic a hrudni stény maji vliv na hodnotu dechové
prace u ventilovaného pacienta také parametry PEEP a aktivni expirium [40].

V,(mL)
= 600

- 400

= 200

1 L] 1 ] ]
-7 -6 -5 -4 -3
Tlak P__ (cmHz0)

Obrazek 3: Campbelllv P-V diagram, rezistivni inspiracni prace (svétle Seda), elasticka prace
(tmavé Seda), elasticka prace PEEP (svétle rizova), expiracni prace (1) , prevzato a upraveno
z [40]

Expiracni rezistivni prace neni v diagramu zobrazena, protoZe obvykle odpovida elastické praci
ulozené béhem inspiria. U zdravého ¢lovéka je vydech pasivni ¢innost a nevyzaduje zadnou do-
dateCnou praci. V pripade, kdy pacient vyviji nedc¢inné respiracni Usili, tedy nedochazi k objemo-
vému roztazeni plic vlivem svalové kontrakce, nelze praci WOB zobrazovat P-V diagramy. Nejpo-
dobnéjsi veli¢ina je hodnoceni pomoci energie vynalozené dychacimi svaly na dychani vyjadiené
jako produkt tlaku (Peg) za Casovou jednotku [6].

2.4 Rezistivni prace

Celkova rezistivni prace plic pfi asistovaném dychani se ziska integraci oblasti pod kfivkou za-
vislosti tlaku P na objemu plic béhem jednoho dechu. Tuto praci Ize rozdélit na inspiracni (Ob-
razek 5, svétle Seda) a expiratni (Obrazek 5, tmavé Seda) podle zapojenych odporovych kom-
ponent. Pokud expiracni ¢ast smyCky spada do oblasti znazornujici elastickou praci, expiraéni
rezistivni prace se kona na Ukor pruzné energie ulozené v respiracni soustave a ziskané pfi in-
spiriu. Zvysena rezistivni prace poukazuje na zvys$eny odpor, jenz mize byt zplsoben zvySenou
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odolnosti dychacich cest (tj. obstrukci nebo zGZenim) nebo zménou dychaci aparatury (napf. se-
krece v ETC) [6]. V pFipadé obstrukeni plicni nemoci (OLD, obstructive lung disease) dychaci
svaly vykonavaji béhem expiria pfidanou praci (Obrazek 5, svétle rlizova), jez tvori slozku celkové
rezistivni prace.

Vitalni Vitalni
kapacita (L) kapacita (L)
= 0.50 = 0.50
= 0.25 - 0.25
T T T T T T
-8 -7 -6 -5 -8 -7 -6 -5
Tlak Py, (cmHz0) Tlak Py, (cmH;0)

Obrazek 4: Celkova rezistivni prace. Normalni plice vpravo, plice s OLD vlevo, prevzato a upra-
veno z [41]

2.5 Elasticka prace

Elasticka prace u zdravého spontanné dychajiciho pacienta je vykonana dychacimi svaly pfi in-
spiriu. Vypocet elastické prace vychazi ze zavislosti objemu a tlaku Pes a vyuzivd méfeni sta-
tické poddajnosti hrudni stény (Ccw). Poddajnost hrudni stény se odhaduje ze zaznamu tlaku Peg
a objemu pfi kontrolované ventilaci, kdy jsou dychaci svaly zcela uvolnéné. Tlak vyvolany dycha-
cimi svaly béhem rozsifovani hrudni stény je roven rozdilu tlaku Peg a tlaku Pcw. PFi zkoumani
Campbellova diagramu u pacienta pfipojeného na ventilaéni techniku se P-V smycka vytvaii pro-
tisméru hodinovych rucicek a je uzsi nez v pfipadé zdravého Clovéka. Snizena poddajnost zpu-
sobuje zvySeni elastické dechové prace plic a hrudni stény. Dale vede snizena poddajnost ke
zméeénam dechového objemu, kdy pacient nastalou skute¢nost kompenzuje zvySenim dechového
usili [6]. V Campbellové diagramu predstavuije elasticka prace trojuhelnikovou oblast (Obrazek 6,
Seda).

Vitalni Vitalni

kapacita (L) kapacita (L)

= 0.50 = 0.50

— 0.25 = 0.25

I I | 1 1 | I
-8 -7 -6 -5 -8 -7 -6 -5

Tak P, (cmHz0) Tlak P, (cmH;0)

Obréazek 5: Elasticka prace. Normalni plice vpravo, plice s OLD vlevo, pfevzato a upraveno z [41]
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2.6 Expiracni prace

Expirace je pasivni proces, kdy se kona prace dana nabytou potencialni energii béhem inspiria.
Tato prace je uloZena v plicni tkani a v hrudni sténé a je prenasena do dychacich sval(. Pokud pa-
cient jevi znamky vy$Si expiracni rezistivity, dochazi k aktivaci vice motorickych jednotek svalu pro
zvySeni jejich kontraktility. Dychaci svaly tedy pusobi proti pasivnimu vydechu, coz provazi zvy-
Seni hodnot tlaku Pes. Expiracni prace zobrazena v Campbellové diagramu je oblast (Obrazek 7,
tmavé Seda) pod krivkou zavislosti P-V smérem vpravo od linie relaxace hrudni stény [6].

Vitalni Vitalni

kapacita (L) kapacita (L)

= 0.50 = 0.50

= 0.25 L 0.25

1 1 | 1 I 1
-8 -7 -6 -5 -8 -7 -6 -5
Tak Py, (cmHa0) Tlak P, (cmH;0)

Obrazek 6: Expiracni prace. Normalni plice vlevo, plice s OLD vpravo, pfevzato a upraveno z [41]

2.7 Inspiracni prace

Cast energie uloZzené béhem inspiria se vyuziva v expiraéni fazi dychaciho cyklu k prekonani re-
zistivity plic a hrudni stény, zbytek ulozené energie se vyuziva pro prekonani ¢innosti dychacich
svall béhem expiria. InspiraCni prace je povazovana za negativni, kdy praci vykonava okoli a re-
spiracni soustava energii uklada. Negativni inspiracni prace je béhem klidového dychani znaéna,
ale s vy$Si frekvenci dychani se zmenSuje. VypocCet inspiracni prace se provadi z rozdilu expiracni
rezistivni prace a inspiracni elastické prace, Ci ze souctu inspiracni elastické prace a inspiracni
rezistivni prace. Inspiracni prace zobrazena v Campbellové diagramu je oblast (Obrazek 8, svétle
$eda) pod kfivkou zavislosti P-V smérem vlevo od linie relaxace hrudni stény [6]

Vitalni Vitalni
kapacita (L) kapacita (L)
= 0.50 = 0.50

= 0.25 = 0.25

1 1 | 1 T T
-8 -7 -6 -5 -8 -7 -6 -5

Tak Py (€mHa0) Tlak P,,s (cmHz0)

Obrazek 7: Inspiracni prace. Normalni plice vlevo, plice s OLD vpravo prevzato a upraveno z [41]
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2.8 Pridana prace iWOB

Dechova prace u pacientd pfipojenych na ventilaéni techniku je sloZzena z fyziologické WOB
a prace, kterou ptidava ventilacni okruh (iWOB):

WOB,o = WOB, + iWOB. (11)

Dohromady tyto prace musi pfekonat odporové a elastické sily komponent ventilatoru a respi-
racniho systému pacienta. Pfidana prace iWOB je dana rezistivnimi prvky jako ETC, ventilacni
okruh, ventilator. Vysoky odpor pfidanych Casti u ventilovaného pacienta zvysuje Spickovy in-
spiracni pratok plynu. Dechova prace iWOB tak miize pfekonat fyziologickou praci dychani, coz
vede k pretiZzeni respiracni soustavy pacienta a jejimu Unavovému poskozeni. Ve velikosti iWOB
se odrazi zmény poddajnosti, rezistence, pacientského Usili a Groven ventilacni podpory. Dalsi
vliv na méfené iWOB ma nastavena hranice tlaku, hodnota PEEP/CPAP a pomér I:E. Fyziolo-
gické WOB ventilovaného pacienta reflektuje vztah mezi Usilim pacienta a schopnosti reakce
ventilatoru. KliCova je zejména citlivost systému, desynchronizace ventilatoru a vybér rezimu [6].
Vhodnym zvolenim reZimu a individualnim nastavenim ventilatoru Ize pfedchazet pfiliSnému na-
mahani respirani soustavy, které vede ke snizeni kvality prace dychacich svall a obtiznému
odvykani pfi odpojeni od ventilatoru [42].

C Vitalni
L Cow kapacita

. e e . %o
Fyziologicka prace (%)
. Elasticka prace — 70
|:| Rezistivni prace
Pridana prace — 35

Pridana prace ventilatorem jWOB

Energie uloZena v hrudni sténé 0

| 1 | |
-30 -20 -10 o 10
Tlak P, (cmHz0)

Obrazek 8: Celkova dechova prace ventilovaného pacienta, prevzato a upraveno z [1]

Zjisteni celkové dechové prace WOB,; vyZaduje vypocet prace fyziologické WOB,, a iWOB. Fyzi-
ologické prace (WOBy) je rovna souctu prace uloZené v plicich (WOBp) a préace ulozené v hrudni
sténé (WOBow)Z

WOB, =WOBpr, + WOBcw. (12)

Fyziologickéa hodnota prace WOB, se pohybuje v rozmezi 0.3—-0.6 J/L u zdravého dospélého Clo-
véka [6], novorozenecka fyziologickd prace WOB,, je o néco niz$i0.2—-0.3 J/L [43].

Pfidana prace iWOB je definovana jako mnozstvi prace potfebné pro prekonani viivu ETC, ven-
tilaéniho obvodu, zvihéovaciho zafizeni a samotného spusténi systému u spontanné dychajiciho
pacienta. Prace iWOB mlze u ventilovaného pacienta pfispivat az 80 % k celkové dechové praci

WOB; [44]. Cim vice je pacient schopny spontannich dech(, tim vyznamnéjsi je prace iWOB.
Nejvétsi iWOB se objevuje béhem ventilace CPAP, kdy pacient vynaklada veskeré Usili potiebné
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k dychani. Zjisténi iWOB se provadi integraci méreného tlaku na konci ETC (Pe) pfi objemové
zmene:

iWOB = /Petc-dv. (13)

V pfipadé ventilaéniho rezimu s pfisunem kontinuélniho erstvého vzduchu je prace iWOB piimo
spojena s rozdilem nastavené hranice tlaku a tlaku Pg [45]. Metody méfeni iWOB béhem HFV
jsou popsany v podkapitole 2.10 a 2.11.

2.9 Klinicka relevance WOB

Dechova prace je uchopitelny parametr, ktery odrazi stav respiracni soustavy a miru zavislosti na
ventilaéni podpore. Vyvazenosti mezi zatizenim respirani soustavy a Unavou dychacich svall
se dosahuje riznymi nastavenimi ventilatoru. BEéhem spoustéci faze bylo prokazano, ze aplikace
vzduchu s urcitym pratokem pridava nizsi dechovou praci (iWOB) do systému, nez v pfipadé prou-
déni vzduchu tlakovym gradientem. Vyhodou dodavaného toku vzduchu do respiraéni soustavy
je nizsi usili vyvijené pacientem diky niz§imu inspiraénimu negativnimu tlaku pfi spusténi a re-
akeni dobé ventilatoru [46]. Reakéni doba je definovana jako Casové zpozdéni od pacientského
Usili do spusténi ventilatoru, kdy se otevie inspiraéni vétev a zane proudit ¢erstvy vzduch. Doba
odezvy a sila potfebna ke spusténi ventilatoru se lisi dle uspofadani ventilatoru. V iniciacni fazi,
kdy se otvira inspiracni vétev pfistroje, dochazi k nartstu WOB, vzhledem k vynaloZzenému Usili
pacienta bez podpory ventilatoru. WOB se také navysuje v pfipade, kdy rychlost vzduchu doda-
vaného do respiraéni soustavy poklesne a pacient zbytecné vyviji Usili se snahou ziskat vzduch
z ventilaéniho systému [6]. Vyuziti WOB jako prediktivniho parametru pro odvykani od zavislosti
na ventilaéni technice je teprve nutné dokazat [47].

Méfeni WOB u neonatélniho pacienta zUstava pfevazné ve vyzkumné roviné. Pfesnd méfeni jsou
technicky obtiZzna, navic u intubovanych pacient dochazi k zanaseni chyby kv(li Gniku vzduchu
kolem ETC. Zjistovani WOB béhem experiment( na realnych pacientech se provadi pomoci re-
spira¢ni indukéni pletysmografie (RIP, respiratory inductance plethysmography), kdy se méfi ob-
jemové zmeény vyplyvajici z pohybu hrudniku a bfiSni stény. Pro klinické pouziti se vSak vyskytuje
problém s kalibraci RIP a technickou narocnosti. V soucasnosti se hodnoceni WOB provadi po-
souzenim oSetfujiciho personalu, kdy se sleduje vzrlstajici zrychlené dychani znadici rostouci
WOB [6].

2.10 Dechova prace pri HFV

Méfenim WOB béhem HFV se doposud zabyvaly pouze dvé studie zamérujici se na HFOV. Stu-
die [45] zkoumala iIWOB béhem HFOV na ventilatoru SensorMedics 3100 A a 3100B. Pro si-
mulaci spontanniho dychani byla pouzita umeéla plice sestavajici se z trubice o priméru 10cm
a z potitacové fizeného pistu. Inspiracni simulované dechy mély sinusovy pribéh, expirium se
vyznacovalo exponencialnim poklesem pritoku. Testovaci plice byla pfipojena k ventilatoru HFOV
pomoci ETC, zapojen byl také zvih¢ovat¢ (MR225, Fisher a Paykel, Auckland, Novy Zéland). In-
spiracni a expira¢ni tok vzduchu v dychacich cestach byl méfen v ETC anemometrem s vyhfi-
vanym dratem (Florian, Acutronic Medical Systems AG, Hirzel, Svycarsko). Dechovy objem byl
ziskan integraci zméfeného pratoku danou soustavou. Déle byla zjiStovana hodnota tlaku v ETC
prostfednictvim respiracniho monitoru Florian. Tlak v Y-spojce byl méfen zabudovanym inter-
nim senzorem. Pozadovany pritok a tlak v dychacich cestach byl vzorkovan s frekvenci 100 Hz
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a ukladan k pozdéjsimu zpracovani do pocitace. Ventilator HFOV byl nastaven dle manudlu pro
kazdou skupinu testovacich pacientd, frekvence dechu byla v rozmezi 6-10 Hz. Bylo zkoumano
5 rozsaht hmotnosti pacienta, od novorozence po dospélé. Uroveri toku vzduchu dodavaného
do systému byla vzdy dvoji: nizka (15 nebo 20 L/min) a vysoké& (20, 40 a 60 L/min). pro kazdou
vahovou skupinu byly pouzity 3 rizné velikosti ETC. Pro kazdé experimentalni uspofadani byl za-
znamenavan 12.-20. dech. Dechova prace iWOB byla vypocitana pro jednotlivé spontanni dechy
dle Campbellova diagramu:

iWOB =) (CDP — MAP) - AV, (14)

kde CDP je kontinualni tlak pro udrzeni rozepnuti plic, MAP je stfedni tlak v modelu plic a AV
je prislusna zména objemu. Ziskana data byla zhodnocena nezavislym t-testem, za statisticky
vyznamné vysledky byly povazovany ty na hladiné vyznamnosti p <0.05. Staticka analyza dale
zkoumala linearni zavislost mezi iWOB a velikosti ETC, hodnotou pratoku vzduchu a $Spicko-
vym inspiracnim pritokem. Vypoctem iWOB u novorozeneckého pacienta s hmotnostni 3.5kg
se zjistila hodnota 0.22 +0.07 J/L, v pfipadé kojenct s 10kg se iWOB pohybovala v rozmezi
0.87 +0.25J/L. Linearni regrese odhalila, Ze velikost pritoku vzduchu pfi ventilaci neovliviuje
iIWOB zasadnim zplsobem (p=0.64 pro novorozence a p=0.94 pro kojence). Dechova prace
iIWOB nar(lstala se $piCkovym inspiracnim tokem vzduchu (p<0.001). Velikost ETC ke zvy$o-
vani iWOB vyznamné nepfispivala. U pediatrickych a dospélych pacientl byla pozorovana vyssi
iIWOB beéhem ventilace s niz§im priitokem vzduchu. Podobné tomu bylo i se Spickovym inspirac-
nim pritokem, kdy jeho vy$si hodnota zvySovala iWOB. Velikost ETC neméla na iWOB podstatny
vliv. Hlavnim vysledkem této studie je, ze iWOB muze zna¢né riist béhem HFOV u pediatrickych
a dospélych pacientl, zejména pfi ventilaci nikym pratokem vzduchu. Zvy$end iWOB v dlsledku
zplsobuje obtizné spontanni dychani pacienta pfipojeného na HFOV. Pritok vzduchu a Spickovy
inspiraéni tok silné souviseji s hodnotami iIWOB. Ve srovnani se zdravym dospélym ¢lovékem
iIWOB (1.95+0.31 J/L) nékolikrat ptevySuje fyziologickou hodnotu WOB (0.3-0.6 J/L). Celkova
prace WOBy; je tedy také mnohonasobné vyssi, coz vede k dyspnoi a nepohodli pacienta pfi
HFOV [45].

Druha studie [48] navazovala na pfedchozi praci [45] a zamérovala se na vysokou Uroven iWOB
béhem HFQV u pediatrickych a dospélych pacientd. Ke snizeni iWOB a zamezeni kolisani tlaku
v respirani soustavé byl navrZzen systém, jeZ rozpoznava snahu pacientd o spontanni dechy
a nasledné upravuje pfisun vzduchu do respiracni soustavy. Pro ovérfeni funkCnosti a vyznamu
systému bylo provedeno experimentalni méreni iWOB pomoci simulatoru plic. Simulator plic ASL
5000 (Ingmar Medical, Pittsburgh, PA, USA) byl nastaven do rezimu generatoru pratoku, kdy do
ventilaéniho okruhu dodaval spontanni dechy o objemu 340, 450 a 660 mL s frekvenci oscilaci
15 dech/min a v druhé sérii o objemu 420 mL s frekvenci 24 dech/min. Prabéh toku vzduchu byl
tvofen sinusovou kfivkou pro inspirium, pfi expirium kfivka exponencialné klesala. Pomér I:E byl
zvolen 1:2, jak je tomu pfi normalnim dychani. Simulator plic byl pfipojen k ventilatoru Sensor
Medics 3100B pres ETC o praméru 8 mm, kde byl méfen pratok anemometrem Florian. Méfena
data prutoku a tlaku P snimaného na distalnim konci ETC byly ukladany pro dalsi zpracovani
se vzorkovaci frekvenci 100 Hz. Na vysokofrekvencnim oscilaénim ventilatoru byly nastaveny na-
sledujici parametry: pratok 60 L/min, proximalni tlak 30 cmH,O, frekvence oscilaci 5Hz a am-
plituda proximalniho tlaku 80 cmH,O. VSechny snimané signdly byly filtrovany Butterworthovym
filtrem s mezni frekvenci 2 Hz. Inspiracni iWOB byla vypocitana jako integral zjiSténého tlaku Pe
pfi objemové zméné za dobu trvani inspiria. Vzhledem k pasivnimu expiriu by postadilo zvazo-
vat pouze inspiraéni iWOB. Nicméné je mozné, ze zména hodnoty CPAP (HFQOV je bran jako
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zafizeni pro zajisténi superkontinualniho pozitivniho tlaku v dychacich cestach) se projevuje na-
vySenim iWOB beéhem expiria. Z tohoto divodu byla dale spoctena expiracni iWOB obdobné
jako v pfipadé inspiria, tedy integraci tlaku Pe dle objemové zmény pfi expiriu. Kvili vysled-
nému porovnavani spoctenych iWOB s rliznym nastavenim byly hodnoty iWOB normalizovany
vzhledem k pfislusnému dechovému objemu. Méfeni prokazalo, Zze navrzeny systém dokaze re-
dukovat inspiracni iWOB o 30-50 % a expiracni iWOB o 12—49 %. Napfiiklad pfi simulovaném
dechu o objemu 450 mL a frekvenci 12 dech/min byla hodnota inspiracni iWOB 2.2 J/L, s pouzitim
vytvoreného systému 1.5J/L. Vysledek studie tedy ukazal G¢innost a schopnost systému snizit
iIWOB v inspiraéni i expiracni ¢asti spontanniho dychani. Systém v8ak nebyl testovan na redlnych
pacientech s akutnim respiracnim selhanim (ARDS, acute respiratory distress syndrome). Pouziti
systému pro ventilaci neonatalnich pacientl by také mohlo vést ke snizeni jejich iWOB béhem
snahy o spontanni dychani [48].

2.11 Simulator ASL a WOB

Zafizeni ASL 5000 je pocitaCové Ffizeny simulator plic. Sklada se z valce s pohybujicim se pistem
uvnitf. Pohyb pistu je mikroprocesorové ovladan dle matematického modelu a pfikazu uzivatele.
Dale ma simulator ASL 5000 v sobé zakomponovany prutokové a tlakové senzory pro méreni
prislusnych veli¢in [49].

Softwarovy systém simulatoru ASL 5000 nabizi Sirokou moznost analyzy ziskanych dat pfi simu-
lované ventilaci. Menu pro analyzu je rozdéleno na polozky, které umoZznuji vybrat uloZzeny soubor,
zpracovani dat, zobrazeni dat a jejich interpretaci [50].
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Obrazek 9: Simulator plic ASL 5000, prevzato z [18]

Vypocet WOB a tvorba P-V diagramu vychazi ze zatizeni modelované respira¢ni soustavy pomoci
elektroakustické analogie. WOB se déli na pacientskou praci, externi pfidanou praci a na celkovou
praci, jez sluuje dvé predchozi. Vytvofené P-V kfivky Ize zobrazit, pfepinat mezi jednotlivymi
druhy WOB, cCist spoctené hodnoty a pomoci kurzoru se po kfivkach pohybovat [50].

Kromé analyzy dat pfimo v prostfedi simulatoru se vSechny spoCtené a sledované parametry
ukladaji a je mozné je exportovat pro dalSi zpracovani. Pokud je simulator vyuzit jako generator
pratoku prochazejici ventilacni soustavou, Ize zpétné vytvorit Campbellovy diagramy z uloZenych
veliCin: tlak v dychacich cestach (Pay), inspiraéni a expiracni dodany objem (V7). Pfi simulovaném
dychani se automaticky vypocitavaji véechny druhy WOB. Zakladnimi typy jsou celkova expiraéni
a inspiracni dechova prace. Expiracni prace je dana rovnici:

/(Paw — PEEP + Pus)dv, (15)
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kdy dolni hranice znali poCatek expiria a horni hranice pfedstavuje konec expiria. Inspiraéni prace
je pocitana obdobné, li§i se pouze omezeni integralu. Dolni hranice je tvofena poCatkem inspiria
a horni hranice se prekryva s dolni hranici integralu expiraéni dechové prace (zacatek expiria)
[50].

Daéle jsou kalkulovany externi dechové prace, také expiracni a inspiracni. Expiracni i inspiracni
externi prace je pocitana:

/ (Pyw — PEEP)dv, (16)

kdy meze integralu jsou shodné s pfedeslymi celkovymi expiraénimi a inspira¢nimi pracemi [50].

Posledni skupinou pocitanych WOB jsou pacientské prace. Pacientské expiracni a inspiracni
prace jsou produktem svalové zatéze, tedy:

/ Ppusdv, (17)

kdy integral expiracni prace je omezen dobou expiria a integral inspiracni prace dobou inspiria.
Pacientska inspiracni rezistivni prace je popsana rozdilem celkové pacientské inspiraéni prace
a pacientské inspiracni elastické prace. Pacientska expiracni rezistivni prace je pak dana rozdilem
pacientské inspiracni elastické prace a celkové pacientské expiraéni prace [50].

Pro méreni iWOB je zadouci simulator ASL 5000 nastavit do médu Smart Pump, jez dodava
do okruhu pozadovany tok nebo objem vzduchu. P¥i nastaveni se postupuje nasledovné: volba
generéatoru toku nebo objemu, volba modelu plic, volba modelu pacientského usili [50].

Simulator ASL 5000 byl vyuzit ve studii [51], ktera porovnavala 7 ventilatordi CPAP pro neonatalni
pacienty z hlediska Uniku vzduchu. Smart Pump moéd generoval pratok vzduchu o sinusovém
profilu zdravého muzského novorozence o vaze 3.4 kg.

Priitok 1004 .
(mL/s) /f \
50 ,
/ \
0 ‘\
50- \\ /_J
-100 . . - . . ;
0 02 D4 0.6 08 1 2

Cas ts]
Obrazek 10: Pribéh spontanniho dechu na simulatoru ASL 5000, pfevzato a upraveno z [24]

Frekvence dech( byla 50 dech/min, dechovy objem 30.8 mL, maximalni inspiracni tok 100 mL/s
a |:E pomér 0.63. Mrtvy prostor plic na zacatku inspiria byl stanoven na 210 mL, kompenzace
tohoto objemu byla pribézné pocitana softwarem. Propojeni simulatoru s ventilatory bylo usku-
te¢néno pomoci 22 mm T-spojky, coz pfidavalo pfiblizné 40 mL k dosavadnimu mrtvému prostoru.
Tento objem vSak nebyl softwarem kompenzovan. Ventilaéni okruh Gstil do nosnich hrotd, s nimiz
byl spojen simulator zmifovanou T-spojkou. Pfed zapocetim simulace byla Uroven CPAP upra-
vena na 4 cmH,0. Unik vzduchu systémem byl méfen pneumotachometrem (Fleisch No. 0; OEM
Medical, Richmond, Virginia). Zpracovani dat bylo zhotoveno v Microsoft Excel 2007 (Microsoft,
Redmond, Washington) a PASW Statistics 20 (IBM, Armonk, New York). Statistické zhodnoceni
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bylo provedeno nezavislym t-testem, za statisticky vyznamny rozdil bylo povazovano p<0.05.
Schopnost udrzet hodnotu CPAP jednotlivymi ventilatory se znacné liSily. V pfipadé pfistroje Avea
se hodnota CPAP téméf nezmeénila, 4 ventilatory vykazovaly urcité stupné kompenzace a 3 venti-
latory na Unik vzduchu vibec nezareagovaly. Zadny ventilator neumoznil nastaveni kompenzace
Uniku vzduchu [51].

Dalsi studie [52] zjiStovala vliv senzort pro méfeni pratoku vzduchu u spontanné dychajicich déti
na kvalitu ventilacni podpory. Odpor pritokoméru, jez je zakomponovan do ventilatniho okruhu,
prispiva k iWOB. Prace zkoumala 6 rGznych pritokomérd ve dvou experimentech: s konstant-
nim pratokem a se zapojenim v kombinaci s CPAP systémem. Generatorem pratokové kfivky byl
simulator plic ASL 5000, ktery byl propojen se senzorem pritoku pomoci T-spojky v prvnim expe-
rimentu a pomoci 22 mm konektoru v druhém. V prvnim experimentu byly testovany tfi hodnoty
toku vzduchu 0, 5 a 10 L/min. Pratok byl konstantni a méfen snima¢em VT PLUS HF (Fluke Bio-
medical, Everett, WA). V druhém méfeni byl CPAP systémem Infant Flow (VIASYS, Palm Springs,
CA) nastaven na hodnotu tlaku 3, 4 a 8 cmH>O. V obou pfipadech byl do soustavy generovan si-
nusovy signal s maximalnim pritokem 3 a 6 L/min v prvnim experimentu a 6 L/min v druhém [52].

Prisun vzduchu
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Obrazek 11: Usporadani druhého experimentu se systémem Infant Flow, pfevzato a upraveno
z [25]

Tlak dodavany do systému a iWOB byly zaznamenavany a pocitany pfimo mechanickym simu-
latorem plic ASL5000. Data byla porovnana jednostrannym ANOVA testovanim s Bonferroniho
korekci, za statisticky vyznamné byly povaZzovany vysledky s p <0.05. Narust iWOB byl pozoro-
van u tfrech senzord pfi méfeni s konstantnim pritokem, u kombinace s CPAP navyseni iWOB
bylo statisticky vyznamné ve vSech simulaci kromé& méreni pfi nastaveni pritoku 0 L/min a niz-
kého dechového objemu (16 mL). Vysledky prokazaly, ze nékteré ze studovanych pritokomeér(
pridavaji dechovou praci a navic neni dosazeno dostatecné vyse kvality snimaného signalu [52].

V jiné studii [53] hodnotili systém tzv. proporcionalni asistované ventilace (PAV) umoznujici ven-
tilaci fizenou pacientem (pacientské Usili uréuje dobu a velikost ventilani podpory). Bylo proka-
zano, ze PAV mj. snizuje WOB a zlepSuje komfort u kriticky nemocnych mechanicky ventilovanych
pacienty. Prostfednictvim automatického vypocltu elastance a rezistence respiracniho systému
podle pohybové dychaci rovnice (10) umi ventilator PAV rozli§ovat prispévky Usili pacienta a ven-
tilatoru vzhledem k celkovému nastavenému zatizeni dychaci soustavy. Takovy ventilator dokaze
zhodnotit pacienta z méfenych a pocitanych WOB , coz zna¢né zvySuje efektivitu a GCinnost
pouziti ventilacni techniky. Smyslem studie bylo porovnat zobrazované hodnoty WOB systémem
PAV a odhadované hodnoty WOB z Campbellova diagramu experimentalniho méfeni. Ventilator
PB840 (Puritan-Bennett 840; Covidien, Boulder, USA) byl pfipojen k simulatoru plic ASL 5000
konvencnim obvodem s inspiraCni a expiracni vétvi. Pfed kazdym mérenim byl ventilator kalib-
rovan a byla testovana jeho tésnost. Pfesnost zobrazovanych WOB byla posuzovana pfi tfrech
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riznych nastavenich rezistence a elastance. Data byla sbirdna s frekvenci 128 Hz a ukladana do
pocitaCe. Pro nasledné vytvoreni P-V diagramu bylo tfeba zaznamenavat okamzity pritok, Pmys
a prumérné P,y. Vysledky studie ukazaly zjevnou linearni korelaci mezi WOB zobrazovanym ven-
tildtorem PAV a experimentalné spoctenym WOB, kdy korelacni koeficient dosahl hodnoty 0.93
pfi p < 0.001. Hodnota absolutni WOB displejovana na ventilatoru byla podhodnocovana oproti
absolutni teoreticky vypoctené, priimérné zkresleni bylo 0.27 J/L. Hlavnim faktorem nepfesnosti
ventilace PAV je spoustéci zpozdéni dané hodnotou PEEP;, zmény WOB vSak byly detekovany
ventilatorem presné [53].

Existuje také prace [54], jez se vénovala vlastnostem samotného simulatoru plic ASL 5000 béhem
jeho vyuzivani pfi experimentalnich méfeni s vysokofrekvencnim ventilatorem. Neocekavané cho-
vani simulatoru se projevilo béhem vyzkumu mozné kombinace HFJV s obli¢ejovou maskou pro
neinvazivni ventilaci. Byla nalezena silna zavislost mezi pozadavky na simulator a tvarem pr(to-
kové kfivky, tedy na nastaveni ventilatoru a jeho pouzitim. Navzdory faktu, Ze ASL 5000 spravné
nereflektuje nastavené parametry, dechovy objem dodavany do soustavy a méfeny simulatorem
je dodrzen velmi pfesné. Konkrétni problém nastava se zvysujici se nastavovanou poddajnosti
modelu plic, kdy je pozorovan pokles dechového objemu dopravovaného do ASL 5000. Simulator
ASL 5000 byl tedy srovnan s dalS§imi modely plic: mechanickym modelem 5600i (Michigan Instru-
ments, Grand Rapids, MI, USA) a rigidnim modelem s poddajnosti v rozmezi 10—100 mL/cmH,0.
Tento rozsah byl nastaven také na ASL 5000 i na 5600i. VSechny tfi modely respiracni soustavy
byly postupné testovany pfi HFJV, tlakové a objemové fizené ventilace s ventilatory AVEA (Care-
Fusion, San Diego, CA, USA) a EVITA XL (Dréger Medical, Libeck, Némecko). Propojeni venti-
latoru a modelu plic bylo vzdy pfes linearni odpor s hodnotou 5 nebo 20 cmH,O-s/L. Frekvence
dech0 byla v rozsahu 5-180 dech/min. Rostouci dechova frekvence nezpusobila zadné rozdily
mezi chovanim plicnich modell. Dechovy objem a méfena poddajnost modell se mezi modely
také neliSila. Nezadouci chovani bylo zjiSténo pouze v pfipadé kombinace HFJV a simulatoru
ASL 5000. Rezistence simulovaného toku vzduchu méreného ventilatorem byla vyznamné vyssi
nez nastavena hodnota na ASL 5000, coz bylo zpUsobeno tfemi podminkami: velikost nastavené
poddajnosti modelu (¢im vys$si poddajnosti, tim vyssi rozdily mezi méfenou a nastavenou re-
zistanci), velikost nastavené rezistence modelu (¢im nizsi rezistence, tim vysSi rozdily mezi mé-
fenou a nastavenou hodnotou rezistence), ventilatni mod a tvar pritokové kfivky (vyznamny roz-
dil mezi méfenou a nastavenou rezistanci u objemové fizené ventilace). Nespravna simulace
rezistence a poddajnosti dychacich cest zpusobila odchylky mezi dodavanymi a oCekavanymi
dechovymi objemy. Ty se v nékterych pfipadech neprojevily diky vzajemné Castecné kompen-
zaci dané propojenim obou parametrd. Bylo dokazano, Ze pfi pozadavku na presnost hodnoty
rezistence plic, je vhodnéjsi pouzit rigidni model plic nez ASL 5000, stejné tak v pfipadé nizké re-
zistence respiracni soustavy a vysoké poddajnosti plic. Uzaviena smycka uvnitf ASL 5000 reaguje
na kazdou zménu tlaku v dychacich cestach nebo oscilaci toku vzduchu. Oscilace obvykle nejsou
na monitoru ventilatoru patrné, jelikoz jejich horni mezni frekvence je nizsi nez frekvence oscilaci.
Nicméné tyto kmity mohou interagovat se senzory a fidicim systémem ventilatoru, a ovliviiovat
tak regulaci modelu zpétnou vazbou. Pisobeni kmitl na systém ventilatoru v disledku zpUsobuje
nespravné chovani modelu ASL5000. Bylo prokazano, ze simulator ASL5000 selhava pouze
u HFJV a u objemové fizené ventilaci s klesajicim tvarem kfivky pratoku [54].
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3 Definice problému

Vyznamny problém, jeZ mGze béhem HFV nastat, je spojen s nehomogenitou plic danou odli§nou
poddajnosti riiznych segmentl plic. Nehomogenita plic nemusi jednoznaéné souviset s plicnim
onemocnénim, urcity stupen nehomogenity vykazuiji i plice vlivem gravitatniho pasobeni. Pro udr-
zeni rozepnuti méné poddajnych ¢asti plic musi byt dostate¢né vysoka hodnota MAP, coz vede
k prepéti v oblastech s normalni poddajnosti. HFJV fesi tuto problematiku poskytovanim fize-
nych prodech( pacientovi pomoci konvenéniho ventilatoru. Tyto prodechy jsou uZiteéné pfi po-
¢atecnim objemovém recruitmentu plic ale také béhem samotné HFJV pro udrzeni recruitmentu
méné poddajnych &asti plic [6]. Samotné prodechy disponuji delSim trvanim inspiria a vétSim
objemem vzduchu, nez je tomu v pfipadé jednotlivych vysokofrekvenénich dechd [55]. Diky pro-
pojeni HFJV s konven¢nim ventilatorem je uzivana hodnota MAP béhem HFJV niz§i nez u jinych
typt mechanické plicni ventilace. Frekvence prodecht pro periodické provzdusnovani oblasti plic
s niz§i poddajnosti je nejCasteji okolo 2 dech/min. Pocatecni doporucena frekvence téchto dechud
se v8ak pohybuje v rozmezi 5-10 dech/min pro usnadnéni prvotniho recruitmentu. Po dosaZeni
odpovidajici oxygenace muaze dojit ke snizeni frekvence fizenych prodecht [6]. Nizka frekvence
prodechl muze vést k atelektaze plic, vysoka frekvence prodechltl znamena urcité riziko vzniku
barotraumatu [55].

Konvenéni ventilator v tandemu s HFJV tedy pfinasi moznost frekvenéné fizeného provzdusio-
vani méné poddajnych cCasti plic, ¢imz predchazi poSkozeni plic nadmérnym zatizenim. Déle
je konvencni ventilator zdrojem kontinualniho toku vzduchu ve ventilaénim okruhu, jez posky-
tuje rezervoar pro strhavani urcitého objemu vzduchu vlivem tryskovych pulz(. Posledni funkci
konvencniho ventilatoru je moznost nastaveni hodnoty PEEP pro udrzeni rozepnuti plic paci-
enta. Podstatné je pak nastaveni optimalni hodnoty PEEP s cilem dosazeni dostateCné vymeny
krevnich plynd bez nezadouciho dopadu na kardiopulmonarni systém [55]. Zkombinovani kon-
vencniho a vysokofrekvenéniho tryskového ventilatoru Life Pulse je v klinické praxi nevyhnutelné
vzhledem k vyhodam, které konvenéni ventilator pro ventilaéni techniku HFJV pfinasi.
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Obrazek 12: Pristrojové propojeni HFJV a CV

Propojeni ventilatniho okruhu HFJV a CV je uskuteCnéno pres propojovaci prvek LifePort, kdy
je na 15mm vystup pfipojena Y-spojka konvenéniho ventilatoru. Celé toto usporadani navysuje
objem mrtvého dechového prostoru ventilaéni soustavy zahrnujici také mrtvy dechovy prostor re-
spiracniho systému pacienta. ZvySovani objemu mrtvého prostoru dané objemovou velikosti ven-
tilatniho okruhu ma za nasledek navySovani celkové dechové prace vlivem narustajiciho iWOB.
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Dechova prace iWOB soucasného feSeni nebyla doposud zjisténa. Nicméné Ize predpokladat,
ze kvuli velkému rozsahu objemu propojovacich trubic i samotnych propojovaci ¢lent je hodnota
iIWOB pomeérné vysoka oproti jinym ventilacnim systémidm. K navySovani hodnoty iWOB takeé pfi-
spivaji prechody velkych (kolem 15mm) a malych primér zapojenych trubic, kdy nejuzsi ¢ast
vnéjsiho ventilaéniho okruhu tvofi 2.5 mm ETC. Z platnosti zakona zachovani hmotnosti vyplyva,
Ze zménou prameéru pouzitych trubic dochazi i ke zméné rychlosti toku proudiciho vzduchu. Tato
skuteCnost zplsobuje rovnéz narlst hodnoty iWOB. Hlavnim cilem této prace je tedy snizeni
dechové prace iWOB v porovnani se sou¢asnym feSenim Upravou ventilaéniho okruhu. Druhot-
nymi aspekty pro zménu stavajici kombinace HFJV a CV je jeji pfistrojova i prostorova narocnost,
pofizovaci cena, zZivotnost zafizeni, potfeba zaskolené obsluhy a riziko chybného nastaveni.

Na zakladé prehledu sou¢asného stavu reSené problematiky a definice problému byly stanoveny
hlavni a dil&i cile diplomové prace, jez prehledné shrnuje nasledujici kapitola.
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4 Cil prace
Cilem této prace je optimalizace tryskového aplikatoru LifePort z hlediska dechové prace, za uce-
lem jejiho snizeni. Navrhované feSeni musi splfiovat uvedené funkéni a konstrukéni poZadavky:
« Zajisténi dodavky kontinualniho pritoku vzduchu do ventilaéniho okruhu.
* Moznost nastaveni hodnoty PEEP.
» Umoznéni prodechu pro dosazeni recruitmentu méné poddajnych ¢asti plic.
* Minimalni objem mrtvého dechového prostoru.
» Bezventilova ventilatni technika.
» Snadna manipulace a obsluhovatelnost.

Pro zhodnoceni zatizenosti respiracni soustavy pacienta na HFJV byla vybrana dechova prace
iIWOB, ktera charakterizuje uspofadani ventilatniho okruhu a poslouzi k porovnani efektivnosti
provedenych Uprav systému HFJV. Vzhledem k sou¢asnému stavu je mozné definovat diléi cile
této prace:

1. Analyza souCasného zapojeni pres aplikator LifePort.
(a) Experimentalni zjisténi hodnoty iWOB.
2. Navrh a realizace Upravy aplikatoru LifePort z cilem snizeni iWOB.

(a) Experimentalni zjisténi hodnoty iWOB kombinace HFJV a systému CPAP Medijet.
(b) Experimentalni zjisténi hodnoty iWOB kombinace HFJV a systému rPAP.

3. Porovnani zjisténych iWOB.

(a) Dosavadniho zapojeni a navrhovanych feseni.
(b) Dosavadniho zapojeni s fyziologickou hodnotou WOB neonatalniho pacienta.

(c) Navrhovanych feseni s fyziologickou hodnotou WOB neonatalniho pacienta.

4. Zhodnoceni pfinosu pro uzivani HFJV.

Ve studii [45] byla stanovena pfiblizna hodnota iWOB béhem HFQOV neonatalniho pacienta na
0.22 J/L. U zdravého predCasné narozeného ditéte je rozsah fyziologické WOB,, 0.02—0.2 J/L [48].
Tyto hodnoty jsou kliCové pro urCeni miry zatizeni respiraCni soustavy a schopnosti odvykani od
asistovaného dychani novorozence béhem HFJV. Za pfinosnou optimalizaci aplikatoru LifePort
Ize povazovat feSeni s hodnotou iIWOB srovnatelnou a nizsi nez je fyziologicka hodnota WOB
u neonatalniho pacienta. Pozitivné by bylo hodnoceno také dosazeni statisticky vyznamného sni-
Zeni iWOB vzhledem k sou¢asnému stavu. Spinénim vy$e formulovanych cil( Ize pfispét k rozvoji
HFJV a jejiho vyuziti v klinické praxi.
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5 Moznosti reseni

V8echny vySe popsané pozadavky na ventilani systém, kterym by bylo mozné nahradit kon-
vencni ventilator zapojeny do tandemu s HFJV, spliuje dechova podpora CPAP s variabilnim
pritokem. Systémy CPAP s variabilnim pratokem ovladaji hodnotu tlaku vzduchu dodavaného
do plic pacienta pomoci nastaveni rychlosti proudéni vzduchu. Takova zafizena CPAP se pri-
marné skladaji z nasledujicich komponent: zdroj zvihéeného a ohfatého vzduchu, nosni rozhrani,
pacientsky okruh a tlakovy generator. Dale je CPAP vybaven monitoringem a prostfedkem pro
omezeni tlaku v dychacich cestach. Pacientské prostiedi je u pfistroju s variabilnim priitokem
tvofeno binasalnimi kratkymi hroty, jez slouzi ke stabilizaci MAP. Princip stabilizace MAP spociva
v proudéni vzduchu inspiraénimi hroty cestou nejmensiho odporu zplsobem fluidické regulace.

Expiracni E{cpiraf:ni
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Obrazek 13: Princip fluidické regulace béhem inspiria (vlevo) a expiria (vpravo), prevzato a upra-
veno z [1]

Mechanismus fluidické regulace zajistuje rychly prechod od inhalace k exhalaci (pfiblizné 4 ms)
a minimalizuje miseni obou proudd vzduchu [56]. Doposud nejpouzivanéjs§im zafizenim CPAP
s variabilnim pratokem je Infant Flow (CareFusion, Inc., Yorba Linda, CA) [6].

5.1 Infant Flow systém

Systém Infant Flow je generator prutoku s fluidickou regulaci pfipojujici se k fidici jednotce, jez
zajistuje plynuly pfisun plynu a monitoruje tlak v dychacich cestach. Nastaveny pritok na hod-
notu 8 L/min znamena level CPAP 5cmH,0 [56]. K fidici jednotce je pfipojen generator pritoku
s okruhem pro ohfivani vzduchu.
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Obrazek 14: Ridici jednotka Infant Flow (vlevo) a generéator Infant Flow (vpravo), prevzato z [27]
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Generator pritoku je pak dale napojen na silikonové nosni hroty popt. nasalni masku. Ugelem
takového pacientského rozhrani je zejména zabranit ztratam a Uniku vzduchu do okoli [57]. Uvnitf
generatoru pritoku se nachazi dva injektory pro pfivod vzduchu z fidici jednotky. Vstfikovany
vzduch dale proudi pfes restriktivni injektory, kde dochazi ke zvySeni rychlosti proudiciho vzdu-
chu a formovani profilu proudu vzduchu sméfujiciho do nosnich dychacich cest pacienta [58].
V momenté, kdy vzduch opousti restriktivni injektor a vstupuje do nosnich hrot(, ztraci proud
vzduchu svou rychlost, ¢imz je zplisoben nartst tlaku CPAP dle Bernoulliho principu. NadbyteCny
vzduch nevyuzity béhem inspiria odchazi pry¢ ze systému expiranim vyvodem. Pokud pacient
vykazuje vlastni Usili k nadechu, je mu k dispozici zadsoba vzduchu v injektorech. V pfipadé, ze
pacient zvySuje své naroky na tok vzduchu a je pfekro¢en dostupny pritok vzduchu z injektord,
zapusobi tzv. Coanda efekt . Coanda efekt spoleéné s miseni vzduchu umoznuje unaset volné
molekuly vzduchu smérem, ktery ur€uje tryskovy proud. Béhem isnpira tedy dochazi k ¢erpani
molekul vzduchu z prostoru expiracni vétve. Coanda efekt se také uplatfiuje pfi expiriu, kdy tlak
vytvofeny v nosni dutiné zpUsobuje pfevraceni sméru toku dodavaného vzduchu s injektoru, a na-
pomaha tak prichodu vzduchu skrz expiracni otvor do atmosféry [56].

Zafizeni Infant Flow je v sou€asnosti mozné skombinovat s inovativnimi fidicimi jednotkami :
SiPAP (Cardinal Health, Dublin, Ohio) a rPAP (Inspiration Healthcare, Leicester, Anglie). Prvni
zminéna varianta SiPAP je neinvazivni forma dechové podpory CPAP aplikovana zejména na
neonatalnich jednotkach intenzivni péce. Infant Flow SiPAP vyuZiva shodny generator pritoku
a fluidicky princip jako ventilator Infant Flow CPAP. Hlavni rozdil mezi pfistroji SiPAP a CPAP
je v fidici jednotce, ktera u SiPAP dovoluje novorozenci spontanné dychat na dvou oddélenych
urovnich CPAP. Sekundarni urovefi CPAP byva obvykle nastavovana o 2-3cmH,O vyssi, nez
hodnota z&kladniho tlaku CPAP dodavaného do plic, a zprostfedkovava novorozeneckému pa-
cientovi moznost obCasnych spontannich prodechi s uréitou frekvenci. Cilem SiPAP je zlep$eni
alveolarniho recruitmentu a zajisténi stimulace dychacich cest jako prevence pred apnoe a na-
slednou potfebou intubace [56]. Bylo prokazano, Ze zafizeni SiPAP vede k vyznamnému zlepSeni
vymeény krevnich plyn( oproti standardni nasalni podpofe CPAP u pfedCasné narozenych déti
[59].

Druhym vylepSenym feSenim je neinvazivni ventilator Inspire rPAP pouzivany k resuscitaci a po-
CateCni stabilizaci dychani u novorozencu. Pfistroj rPAP se také pripojuje ke generatoru Infant
Flow a obdobné jako SiPAP kombinuje dvé nastavitelné Grovné tlaku a to PIP a CPAP [60].

Inspire

Obrazek 15: Ridici jednotka SiPAP (vlevo) a Insire rPAP (vpravo), pfevzato z [27]
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Inspire rPAP je konstruovan tak, aby snizoval iWOB v nékterych pfipadech az 0 92 % [61]. Princip
mechanismu zafizeni rPAP je mozné rozdélit do dvou médu: resuscitacni a CPAP. V resuscitacni
inspiraéni fazi veSkery vzduch z vétve PIP i CPAP proudi do plic novorozence do doby dosazeni
hodnoty PIP. Po otevieni vystupu je vzduch strhavan z vétve CPAP a zaroven napomaha expiriu.
Ve chvili, kdy je dosazeno urcitého dechového Usili pacienta, systém rPAP je treba prepnout do
modu CPAP. Pfi spontannim dychanim vzduch z vétve CPAP proudi do plic pacienta a z vétev
PIP je uzaviena. Ve fazi expiria se otevie vystup a vzduch sleduje cestu nejmensiho odporu
a proudi pry¢ z pacientského okruhu. P¥i dovrseni expiracniho Usili, dojde k preklopeni toku zpét
do inspiraéni pozice CPAP. Inspire rPAP je tedy vhodnym resuscitaénim zatizenim, kdy neni nutna
intubace pacienta, a pfinasi i moznost rychlého prechodu k dechové podpore CPAP [60].

5.2 Systém Medijet

Systém Medijet (Medin Medical Innovations, Puchheim, Némecko) je generator pritoku pro po-
skytovani dechové podpory CPAP neonatalnim pacientiim. Pro jeho plnou funkci je tfeba gene-
rator Medijet pfipoijit k Fidici jednotce CPAP nebo dychacimu pfistroji, jez monitoruje tlak CPAP
a zajistuje prisun vzduchu do generatoru Medijet. StarSi verze generator Medijet 1000 je jed-
norazové zarizeni, novéjSi verze generator Medijet 1010/1020 je moZné opakované aplikovat po
adekvatni sterilizaci. Obé varianty disponuji pohyblivymi nosnimi hroty pro pfizpisobeni pacient-
ského rozhrani a pro opakované pouziti [62].
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Obrazek 16: Generatory Medijet 1010 (vlevo), 1020 (uprostfed), 1000 (vpravo), pfevzato a upra-
veno z [63]

Ridici jednotka se se systémem Medijet propojuje dechovou hadiékou (moznost zapojeni zvlh&o-
vace do okruhu), dal$i hadicka spojuje jednotku s pFipojkou pro méfeni tlaku. Na adaptér Medijet
se nasazuje silikonova vidlicka nebo maska odpovidajici anatomické velikosti ditéte. Posledni
soucasti je Capka s doplhkovymi pasky pro fixaci dychaciho okruhu [62]. Samotny generator Me-
dijet je tvofen objemovym rezervoarem vzduchu, Benvenisteho ventilem, portem pro podavani
IéCiva, vstupem a vystupem vzduchu, monitoringem CPAP a Ustim pro pfipojeni nosnich hrotu.
Generovany pratok vzduchu 7 I/min vytvafri tlak CPAP 4.5cmH.0 [63].
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6 Navrhy reseni

Optimalizace aplikatoru LifePort spoc&iva v nahrazeni konvenéniho ventilatoru jednodussimi sys-
témy pro snizeni iWOB. Z dostupnych ventilacnich zafizenich spliujici definované pozadavky byla
vybrana varianta dechové podpory CPAP s generatorem Medijet a dechovy pfistroj Inspire rPAP.
Vyhodou ventilatoru Inspire rPAP je vyrobcem dodavéna standardizovana 15 mm trubice, kterou
je mozné propojit HFJV a rPAP pres ¢len LifePort. Pro ostatni navrhované modifikace je nutné
propojovaci prvky vytvofit. Tvorba propojovacich prvk( byla provedena v programovém prostredi
SolidWorks (Dassault Systemes SolidWorks Corp., Waltham, Massacgusetts, USA).

Samotnému vytvareni optimalizaénich navrh( predchazela Uprava adaptéru LifePort. Pfivodni
trubice LifePort o priméru 15mm, slouzici pro napojeni Y-spojky pavodniho uspofadani s kon-
vencnim ventilatorem, byla zkracena pfiblizné na 5 mm.

&s

Obrazek 17: Model originalu adaptéru LifePort (vlevo) a model se zmenSenou vyskou (vpravo)

Zamérem zmenSeni velikosti trubice bylo snizeni objemu mrtvého prostoru ventilani soustavy.
Tato zména neméla zadny vliv na primarni funkci ¢lenu LifePort. Pro ovéfeni navrzenych propo-
jovacich dil( byl v programu SolidWorks vytvoren model upraveného adaptéru LifePort.

6.1 Navrh optimalizace A

Prvnim navrhem feSeni je propojeni HFJV se systémem CPAP s pouzitim generatoru Medijet.
Propojovaci €len vytvoreny v programu SolidWorks je nejjednodussi variantou, kdy je zcela za-
chovan systém Medijet, jak jej produkuje vyrobce.

Dil se sklada ze zakladny elipsového tvaru, treti rozmér byl pfidan vysunutim 5.50 mm. Ve vytvo-
feném objektu byly odebrany dva valce o vysce 4.50 mm a praméru 4.50 mm umisténé tak, aby
presné pasovaly na nosni hroty generatoru Medijet.

Obrazek 18: Dil pro propojeni HFJV a MEDIJET
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Nasledné byla pfidana dalsi ¢ast, jez slouzi k zasunuti ¢lenu Life Port. Vysunutim skicy kruhu
s primérem 17.70 mm, byl vytvofen dil 8 mm vysoky. V dalS§im kroku byl odebran valec o stejné
vySce a primeéru 15.70 mm. VioZenim dilu do sestavy s modelem generatoru Medijet ze studie
[64] a vytvofenym &lenem LifePort do$lo k ovéreni spojeni vSech prvki. V analytickém okné Soli-
dWorks pfikazem Kontrola pfesahil byla dale zkontrolovana pfesnost navrzeného modelu.

Obrazek 19: Sestava generator MEDIJET, navrzeny dil a ¢len Life Port

Vyhoda tohoto feSeni spociva pfedevsim v jednoduchosti navrhu, kdy nejsou potfeba zadné
Upravy generatoru Medijet. Tato varianta dobfe poslouzi k ovéreni samotné mySlenky propojeni
HFJV s dechovou podporou CPAP. Spontanni dech pacienta musi prekonavat tyto rezistivni prvky:
ETC, adaptér LifePort, Y-spojka, objemové rozsahly systém trubic pro pfipojeni konvenéniho ven-
tilatoru. Nicméné Ize predpokladat, Zze nosni hroty tvofené tzkymi vyastky budou zvySovat odpor
pro proudici vzduch, a tim i zvySovat dechové Usili pacienta pfi spontannim dychani béhem HFJV.

6.2 Navrh optimalizace B

Druhou navrhovanou moznosti feSeni je Uprava samotného Medijet generatoru pro vhodngjsi
propojeni s aplikatorem LifePort za G¢elem snizeni odporu, ktery vznika v zdzeni vystupl nosnich
hrot(.

Vzhledem ke komplexni Uprave bylo nutné prevzit zaméreni CPAP systému Medijet z prace [64].
Jelikoz byla pfedpokladana realizace 3D tiskem byl pouzit referenéni model Medijet, jez obsahuje
nezbytné Gpravy pro tuto technologii. Vzhledem k mnohym vazbam jednotlivych dilk(i modelu byl
cely generator navrzen znovu s urcitymi modifikacemi pro Ucely propojeni, také byl zanedban port
pro podani léCiv, jez pfi kombinaci s HFJV ztraci vyznam.

Soustava generatoru Medijet se sestava ze tfi dill levé, pravé a centralni ¢asti. Rozmeéry a usku-
peni centralni Casti byly zcela zachovany. Zakladem pravé i levé Casti je skofepina v 5 mm hlu-
bokém kvadru. Postupné do ni byly vsazovany a odebirany soucasti, jez tvofi samotny systém
Medijet. Pro vytvoreni nastavce k propojeni s HFJV je zasadni dil pfidany ke zmifiované skore-
piné. Tento dil byl sestrojen tazenim po kfivce slozené z dvou obloukd s polomérem 7.50 mm
a 11.80 mm, kdy profil byl tvofen obdélnikem s Sitkou 15.50 mm a vySkou 1 mm. Takovyto Utvar
byl z jedné strany uzavien polokruhem o priméru 15 mm, nezaplnény otvor byl zapInén spojenim
profil(. Na protéjSi strané byl vysunut pulkruh o poloméru 8.85 mm a vySce 5.50 mm. Nasledné byl
v tomto vystupku rotaci odebran otvor pro zasunuti LifePortu s nejvétSim prdmérem 15.70 mm.
Na Obrazku 20 je vyobrazeno srovnani originalni levé ¢asti Medijet a nové navrzené pro Gcely
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spojeni s adaptérem LifePort. PIna Sipka poukazuje na rozsifeni nékterych ¢asti o 0.5mm mo-
delu generatoru Medijet kvdli realizaci 3D tiskem. Prazdna Sipka sméfuje na dalsi modifikace:
uzavfeni portu pro podani IéCiv, rozSifeni pacientského rozhrani pro umisténi adaptéru LifePort,
zarazky pro zaklesnuti dilu pravé ¢asti Medijet.

Ll 4

Obrazek 20: Leva Cast generatoru Medijet, ptivodni (vlevo) a modifikované (vpravo) feSeni. PIné
Sipky znadi Upravu vzhledem k tisku, prazdna Sipka pak dal$i Gpravy pro samotnou realizaci
feseni.

Na zavér byly pfidany zarazky pro zaklesnuti pravé a levé poloviny modelu Medijet. Ovéfeni kom-
patibility navrzeného feseni probéhlo opét vioZzenim modifikovaného generatoru Medijet a Elenem
LifePort do sestavy. Pfidanim spojovacich vazeb a kontrolou pfesaht byla prokazana spravnost
rozmérl modelu jesté pfed samotnym 3D tiskem.

Obrazek 21: Sestava modifikovaného generatoru Medijet a ¢lenu Life Port

Druhé feSeni potlatuje predpokladany odpor nosnich hrotd pro pfisun toku vzduchu do systému
HFJV pres adaptér Life Port. Nevyhodou je nutnost vyti§téni celého transformovaného generatoru
Medijet, kdy byly zanedbany a upraveny nékteré prvky originalu. Spontanni dech pacienta u opti-
maliza¢niho feSeni B prekonavaji tyto prvky ventila¢niho okruhu: ETC, adaptér LifePort, upraveny
generator CPAP Medijet a inspiracni trubici.
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6.3 Navrh optimalizace C

Treti navrh optimalizace spociva v propojeni generatoru pritoku Infant Flow, jeZ je pro kombinaci
s pristrojem rPAP dodavan se standardizovanym 15mm propojovacim &lenem. Systém Infant
Flow tedy bylo mozné snadno propoijit s adaptérem LifePort. V pfipadé optimalizacniho feSeni C
je dechova prace iWOB dana nasledujicimi ¢leny: ETC, adaptérem LifePort, standardizovanou
propojkou a generatorem Infant Flow.

Obrazek 22: Standardizovana propojka s Infant Flow systémem

6.4 Navrh optimalizace D

Poslednim optimalizaénim feSenim je taktéz kombinace HFJV s systémem Infant Flow. Zafizeni
rPAP, vyuzivajici generator Infant Flow,je dodavan, jak jiz bylo avizovano, se standardizovany 15
mm propojovaci ¢len pfimo nasedajicim na adaptér LifePort. Nicméné pro minimalizaci objemu
mrtvého dechové prostoru byl navrzen upraveny propojovaci dil s pfiblizné o 5 mm zmen$enou
vyskou. Dil se sklada z dvou navazujicich valct. Vétsi valce ma kruhovou podstavu o priimeéru
19.70 mm a vySku 9 mm. Uvnitf valce byl vytvofen otvor o prdméru 15.70 mm pro napojeni adap-
téru LifePort. Druhy mensi valec byl zhotoven vysunutim mezikruzi o vnéjSim primeéru 15.70 mm
a vnitfnim prdméru 13.20 mm, do kterého presné zapadal vystup generatoru Infant Flow. Vyska
vélce byla 7 mm, stejné jako v pfipadé originalniho propojovaciho ¢lenu. Zmenseni objemu mrt-
vého prostoru bylo dano pouze zménou del§iho konce standardizovaného ¢lenu. Spontanni dech
pacienta u optimalizace D proudi skrz rezistivni prvky: ETC, adaptér LifePort, zmenseny propojo-
vaci ¢len a generator Infant Flow.

Obrazek 23: Dil pro propojeni HFJV a Infant Flow (minimalizované feSeni)
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6.5 Tisk optimalizacnich navrha

Vsechny vySe zminované propojovaci prvky byly exportovany ve formatu .stl do softwarového pro-
stedi tiskarny Prusa i3 MK3 (Prusa Research, Praha, Ceska republika). V privodnim programu
PrusaControl bylo vytvoreno zadani pro samotny tisk, kdy byla urCena vyska vrstvy na 100 um
a presnost tisku 0.1 mm. Nasledné byl vygenerovan tzv. gcode a pomoci pamétové karty prene-
sen do tiskarny. Materialem pro tisk byl zvolen typ PLA, jez je vhodny pro tisk objektd obsahujici
drobné detaily. Pfed samotnym tiskem byla podlozka tiskarny potfena obyCejnym tuhym lepidlem
a vyhrata na 50 °C. Teplota trysky, z niz byla hmota vytlacovana, méla teplotu 210 °C. Presnost
tisku a schopnost vytvofit vhodné podpéry pro ¢asti modelu, které nedosedaji pfimo na pod-
loZku, byly ovéfeny testovacim tiskem. Poté bylo pfehodnoceno postaveni modelu na podloZzku
a uzpusobeno k dosazeni nejvétsi shodnosti navrhu a vytisku. Po vytisténi model byly odstra-
nény prebyte¢né filamenty a miniaturni viakna byla zahlazena zahtatim objektu horkovzdusnou
pistoli s teplotou vzduchu 60 °C. Na zaveér byly nékteré plochy zarovnany rué¢né pomoci vicelce-
lovych pilnikd a hrotd.

Obrazek 24: Ukazka vytisku optimalizace B na podloZzce tiskarny Prusa i3 MK3
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7 Laboratorni ovéreni optimalizace adaptéru LifePort

Méreni dechové prace a ovéreni efektivity navrhli vSech feSeni probéhlo ve specializované la-
boratofi se zdroji medicinalnich plynti a vzduchu na Fakulté biomedicinského inzenyrstvi CVUT
v Praze. Dostupnost vSech pfistroji a pomocnych aparatd nutnych k provedeni experimentu byla
zajisténa Fakultou.

7.1 Omezeni experimentalniho méreni

Vzhledem k zavérim studie [54] bylo nezbytné upravit pribéh experimentu pro ziskani ddavéry-
hodnych dat, jeZ poslouZzi k porovnani jednotlivych navrhd feseni. Vysokofrekvencni ventilator Life
Pulse byl vyfazen z usporadani experimentu, respektive béhem méreni nebyl spustén. Divodem
byla také ochrana samotného pristroje pred oscilacemi, které by mohli poskodit systém ventila-
toru. Méreni iWOB bylo omezeno na soustavu tvofenou konvenénim ventilatorem nebo generato-
rem CPAP, adaptérem LifePort, ETC a simulatorem ASL 5000. Vystup pro monitoring tlaku v téle
LifePort byl uzavren zatkou, stejné jako pfipojka mezi ventilatorem Life Pulse a tryskou Jet Port.
Z definice iWOB vyplyva, ze se jedna o praci vykonanou pacientem pro pfekonani odporu sou-
¢asti ventilagniho okruhu béhem spontanniho dychani. Spontanni prodechy umoznuje pfi HFJV
konven¢ni ventilator, kdy nastavenim dechové frekvence je uren pocet tzv. povinnych spontan-
nich dechd za minutu [65]. Pravé v tomto okamziku je feSeno iWOB soustavy HFJV s CV nebo
CPAP a je mozné zanedbat funkci vysokofrekvenéniho ventilatoru Life Pulse. Podminky laborator-
nich méfeni byly dodrzovany pro v8echny navrhy optimalizace shodné kvuli dal§imu zhodnoceni
a legitimnimu porovnani.

7.2 Nastaveni simulatoru ASL 5000

Simulator plic ASL 5000 byl ve vSech experimentalnich méfeni nastaven shodné. Po spusténi
programu verze 3.5 pro ovladani simulatoru ASL 5000 byl zvolen predpfipraveny skript s nazvem
CPAPtest. TlaCitkem Edit se zobrazilo okno pro volbu médu. Zvolena byla varianta Flow Pump,
tedy generator pritokové kfivky. V dal$im kroku bylo nutné nadefinovat tvar generované kfivky.
Vzhledem k testovani ventilatortl pro neonatologické pacienty byl vybran pribeéh Neonate Normal
a potvrzen tlaCitkem Start Simulation. Parametry nastaveni kfivky jsou uvedeny v Tabulce 2. Na-
sledné se zobrazilo okno pro pojmenovani a umisténi souboru, kam budou uklddana méfena
a vypoctena data. Po odkliknuti tlacitka OK doslo k iniciaci softwaru a spustila se simulace.

Tabulka 3: Parametry pratokové krivky zdravého novorozence

Parametr

Nazev Neonate Normal -

Tvar kfivky Sinusovy -
Dechova frekvence 32 dech/min
Pomér I.E 0.31 -
Dechovy objem 36.55 mL
Maximalni pratok 7.14 L/min
Kompenzace mrtvého prostoru simuléatoru | 200 mL
Kompenzace mrtvého prostoru soustavy Bez kompenzace -
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7.3 Nastaveni konvencéniho ventilatoru

Zastupcem pro zjisténi dechové prace stavajici kombinace HFJV a CV byl konvenéni ventilator
Avea CareFusion (Cheirén a.s., Praha, Ceska republika). Ventilator byl pfipojen ke zdroji elek-
trické sité a medicinalnich plynl a spustén. V hlavnim menu byl vybran méd PSV s nastavitelnou
hodnotou PEEP. Hodnota PEEP byla nastavena postupné na hodnoty 7, 10 a 13cmH20, tyto
hodnoty byly zvoleny dle uzivaného nastaveni v klinické praxi.

7.4 Nastaveni fidici jednotky CPAP

Ridici jednotkou pro experimentalni ovéfeni véech optimalizaénich navrhi fe$eni byl Fabian The-
rapy evolution (Acutronic Medical Systems AG, Hirzel, Switzerland). Pfed spusténim bylo zafi-
zeni Fabian pfipojeno k siti elektrického napajeni a k pfivodidm medicinalniho vzduchu a kysliku.
Spusténim systému a monitoru byl pfistroj pfipraven k pouziti. Nasledné byly k jednotce Fabian
postupné pripojovany véechna feseni: optimalizace A, optimalizace B, optimalizace C a optima-
lizace D. Testovani opét probihalo na tfech hodnotach tlaku CPAP: 7, 10 a 13 cmH,0. Parametr
tlaku CPAP ma stejnou funkci, a tudiz i hodnotu jako u konvencni ventilace tlak PEEP.

7.5 Prubéh experimentalniho méreni

Nejprve byly spustény vSechny pfristroje potfebné pro uskute¢néni experimentalniho méfeni: kon-
vencni ventilator, popf. CPAP jednotka, a simulator plic ASL 5000. Dale byly na zafizenich nasta-
veny parametry uvedené vyse. Ke konvenénimu ventilatoru byl pfipojen pomoci Y-spojky adaptér
LifePort, v pfipadé CPAP rezimu byla postupné k fidici jednotce Fabian pfipojovana vSechna
optimaliza¢ni feSeni. Spojenim simulatoru ASL 5000 a vytvorené ventilaCni soustavy mohlo byt
zapocato experimentalni méfeni dechovych praci iWOB. Simulator ASL 5000 vykonal vzdy 35
dechovych cyklu, kdy byly ukladany do pocitaCové paméti zaznamenavana data se vzorkovaci
frekvenci 512 Hz. Pro vypocet iWOB byly zasadnimi sledovanymi veli¢inami dechovy objem Vt
a tlak v dychacich cestach P,y. DalSimi dokumentovanymi hodnotami byla Cisla dechu kazdého
samplu, jez poslouzi k pfifazeni hodnot dechového objemu Vr a tlaku v dychacich cestach Py,
k jednotlivym dechtiim. Po vykonani 35. dechu bylo simulované dychani preruseno a soubory dat
data.dtb a data.rwb preneseny do jiného pocitace ke zpracovani. Obrazek 23 schématicky znazor-
fuje usporadani celého experimentu kombinace konvenéniho a vysokofrekvenéniho tryskového
ventilatoru.

cv HFIV

= Sl

ASL 5000 Pawa VT ———
«—Q

Obrazek 25: Usporadani experimentalniho méfeni HFJV a CV

45



7.6 Program pro zpracovani namérenych dat

Zpracovani naméfenych dat, vypocéty iWOB, grafické vystupy i statistické zhodnoceni bylo usku-
te¢néno v programovém prostiedi Matlab (MathWorks, Natick, Massacgusetts, USA). K ziskani
realny dat z ulozenych soubord data.dtb a data.rwb byl pouZit skript data_nacteni.mat z pfedchozi
studie [64]. Skript zahrnuje otevieni souboru dat, nacteni dat ve formé bitl, prevod do datového
formatu double a uloZeni jednotlivych proménnych. Pribéh dechového objem Vr v Ease byl ulo-
Zen jako dib_Vtot, vektor hodnot tlaku v dychacich cestach Py, se nazyval dtb_Paw. Informace
o pfifazeni ¢isla dechu k jednotlivym samplim byla uchovana v souboru dtb_breathnum. V dru-
hém nové vytvoreném skriptu data_uprava.mat doSlo nejprve k nalezeni vSech pozic, kde se
nachazel $um v souboru dtb_Vitot, tzn. hodnoty niz&i nez 10, Hodnoty $umu byly nahrazeny
nejbliz§imi skuteCnymi hodnotami objemu. V dalSim kroku byla data dtb_Vtot a dtb_Paw filtro-
vana Butterworthovym filtrem s mezni frekvenci 2 Hz. Nasledné byla data dechového objemu Vt
rozfazena do vektoru dle Cisla dechu a v kazdé ze skupin dat byl nalezen konec inspiria a zaroven
pocatek expiria, tedy maximum v kazdém dechu. Poté byly pfedpfipaveny matice pro uloZeni po-
zic maxim a minim v jednotlivych desich, které byly vzapéti skompletovany do hromadnych matic
s odpovidajicim nazvem breathmin a breathmax. V dal§im skriptu data vyhodnoceni.mat do-
Slo k vypoctu dechovych praci iWOBexp, iWOBinsp, iWOBtot pomoci funkce vypocet iWOB, jez
spocivala v numerické integraci lichobé&znikovou metodou trapz. Vystupem skriptu kromé hodnot
dechovych praci bylo také grafické zobrazeni P-V diagramu. VSechny tfi dechové prace iWO-
Bexp, iWOBinsp, iWOBtot byly normovany na hodnotu celkového dechového objemu V7 z du-
vodu relevantniho porovnani vsech feseni. Jednotkou normovanych iWOB byl J/L. Posledni skript
data_statistika.mat definoval soubory dat se ziskanymi dechovymi pracemi iWOBexp, iWOBinsp,
iWOBtot, iIWOBexpNorm, iWOBinspNorm, iWOBtotNorm pro zapojeni s konvenénim ventilatorem
(soucasny stav), optimalizace A, optimalizaci B, optimalizaci C a optimalizaci D v Grovnich tlaku
PEEP/CPAP 7, 10, 13cmH>0. Hodnocena byly pouze dechové prace od 10. do 30. dechu, kdy
se predpokladalo ustaleni sledovanych hodnot. Pro kazdy soubor byla spo¢tena primérna hod-
nota a odhad smérodatné odchylky. Data byla testovana pomoci funkce kstest, jez predstavuje
Kolmogorov-Smirnoviv test pro ovéreni, zda data pochazi z normalniho rozdéleni. Na zakladé
nezamitnuti nulové hypotézy, mohla byt data porovnavana t-test pro normalni rozdéleni. Samotné
zhodnoceni statisticky vyznamného snizeni dechové prace bylo uskutecnéno porovnanim pra-
mérné hodnoty dechové prace sou¢asného stavu s hodnotami priméru optimalizacnich navrh(
feSeni dvouvybérovym neparovym t-testem. Funkce, jez statisticky porovnava hodnoty priimérd,
byla ruéné vytvofena dle predpisu pro neparovy oboustranny Studentlv t-test s rGznymi rozptyly.
Hladina vyznamnosti byla zvolena o = 0.05. Ke statisticky vyznamné zméné dechové prace doslo
v ptipadé, kdy vypoctena hodnota p byla nizsi nez hladina vyznamnosti a.

%% Neparovy t-test

N = 20; % pocet prvku wyl u A (po prviku A = pocet prvku B)

v = 2%N - 2; % pocet I

t = (prumer A - prumer E) v sgre | (std A"2 + std_B“EJIN]; % testovaci kriterium

t2T = @{t,v) (l-betainc{v/{v+c"2),v/2,0.5)); % oboustranny t-test pomoci beta funkce

p=1- t2T{t,v); % hodnota p

Obrazek 26: Cast skriptu v prostfedi Matlab obsahujici funkci t-test pro porovnani primérnych
hodnot dechovych praci s rliznymi rozptyly

46



7.7 Nejistoty méreni

UrCeni nejistoty méreni spociva v odhaleni moznych zdrojd chyb, jez by mohly ovlivnit vysledné
hodnoty iWOB laboratorniho testovani sou¢asného stavu a optimalizaci A, B, C, D. Nahodné vlivy
pusobici béhem méreni simulatoru ASL 5000 popisuje metoda typu A vyuZivajici matematickou
statistiku. Nejistota méfreni ur€ena metodou typu A je vyjadiena vzorcem [66]:

kde x; vyjadfuje hodnotu méfenych veli¢in dechového objemu V+ €i tlaku v dychacich cestach Py,
x je primérna hodnota z 20 dechovych cykll danych veli¢in a N je poCet dechovych cyklu (tedy
20). Nejistota méreni ziskana metodou typu B se pokousi zahrnout pfispévky vSech ostatnich
vlivll, nez jsou vlivy nahodné. V pfipadé experimentalniho méreni pfistrojem ASL 5000 jsou poten-
cionalnimi zdroji chyb pfesnost méreni hodnot dechového objemu V+ a tlaku v dychacich cestach
Paw. Vyrobce uvadi nepresnost méfenych dechovych objemd do 100 mL jako relativni chybu pfi-
stroje +2.5% z rozsahu méfeného objemu. Nejistotu méreni tlaku v dychacich cestach Py, vy-
robce garantuje <1 % méfeného rozsahu tlaku. Hodnoty 2.5 % a 1 % znaci tfidu presnosti méfreni
v procentech. Standardni nejistota pro uvedené mérené veliiny dle metody B se vypocte [66]:

A

up = y’ (19)

S

kde A, je absolutni chyba méfeni hodnoty y.

Standardizovana nejistota A byla spoctena pro dechové objemy méfené béhem laboratorniho
ovéfovani optimalizace A. Tato optimalizace byla zvolena vzhledem k nejvétSimu rozsahu me-
fenych veliin dechového objemu Vi tlaku v dychacich cestach Pa,.

Tabulka 4: Standardizované nejistoty A pro méfenou veli¢inu V1 a P,y optimalizace A
CPAP (cmH,0) 7 10 13
uay (ML) 0.192 0.282 0.421
uap (cmH20) 0.827 1.240 2.156

Standardizovana nejistota B pro optimalizaci A vychazela opét z rozsahu méfenych veliCin. V pfi-
padé meérfeni dechového objemu V1 se hodnoty pohybovaly mezi 0 az 45 mL. Nejistota urCena
metodou B pro méfeni dechovych objemd byla vypoctena nasledovné:

o6 - 45 |

.45
ugy = 20— m L = 0.650 mL.

V3

Nejistota ur¢end metodou B pro méfeni tlaku v dychacich cestach P, byla spoétena obdobné
pro rozsah -1-25 cmH,O:

1
1 .96
ugp = M emH;0 = 0.150 em H5O.

V3

Na zakladé ziskanych hodnot standardizovanych nejistot u4 a up byla vypoétena kombinovana
nejistota uc pro kazdou ze zkoumanych veli€in na vSech Urovnich tlaku CPAP optimalizace A dle
vzorce [66]:

uc = \Ju? + ug. (20)
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V poslednim kroku byla stanovena rozs§itena nejistota méfeni U pro jednotlivé tlakové Grovné
CPAP optimalizace A, kdy skutec¢na hodnota méfenych veli€in lezi v intervalu x + uc s 95 % prav-
dépodobnosti, tedy koeficient rozSireni k = 2:

U=k-uc. (21)

Tabulka 5: Kombinovana a rozSifena nejistota pro méfenou veli¢inu V1 a P,y optimalizace A

CPAP (cmH,0) 7 10 13
ucy (mL) 1.084 1384 1434
ucp (cmH,0) 1.085  1.281 2.200
Uy (mL) 2164  2.768  2.868
Up (cmH,0) 2170 2562  4.400

Kombinovana a rozsifena nejistota uvedend v Tabulce 5 vypovida o kvalité méfeni veli¢in dechovy
objem V1 a tlak v dychacich cestach P,,. Omezeni vypoCtu a dosazené hodnoty nejistot jsou
zhodnoceny v kapitole Diskuze.

48



8 Vysledky

Vysledky dechovych praci iWOBexpNorm, iWOBinspNorm, iWOBtotNorm, kterych bylo dosazeno
vytvofenymi skripty jsou uspofadany v tabulkach ve formé priiméru a smérodatné odchylky v za-
vorce. Déle byly vypocteny relativni chyby § znazoriujici procentualni rozdil mezi hodnotou iWOB
souCasného stavu a optimalizaCniho feSeni. Znaménko relativni chyby § vypovida o snizeni, popf.
zvySeni, iIWOB. Na Obrazku 27 je v grafu zobrazena inspiraCni a expira¢ni prace iWOB soucas-
ného stavu (CV) a v8ech optimalizaci (A, B, C, D) v zavislosti na pouzité tlakové Grovni. Dohro-
mady inspiracni a expiracni prace iWOB predstavuje celkovou normovanou praci iWOB v J/L.

Inspiraéni iWOB IWOB (1/1)
R = 1.6
Expiracni iWOB
— ] - 1.4
= 1.2
H o - - 1.0
- 0.8
u u i | || Fos
= 0.4
= (0.2
S R S I [ L] L] L L || L = 0
v A B C D v A B C D c&v A B C D
7 emHz0 10 emHz0 13 cmH30

Obrazek 27: Srovnani celkovych pramérd dechovych praci iWOB dle Urovnich tlaku

Vystupem zpracovani méfenych dat jsou P-V diagramy s rozliSenou inspiracni (rizova) a expi-
racni Casti (Sedd). Na Obrazku 28 je vyznacena inspiracni a expirani prace iWOB odpovidajici
plose vytyéené inspiraéni a expiracni kfivkou P-V diagramu. Spojnice zacatku a konce inspiria, re-
spektive expiria, predstavuje poddajnost plic simulovaného neonatologického pacienta a oddéluje
jednotlivé druhy dechovych praci.

1l.llf_rI:mL]
140
135

Inspiracni IWOB
B Expiraéni iwoB

130
125
120
115
110

Pow (cmH,0)
Obrazek 28: Inspiracni a expiraéni iIWOB souéasného stavu feseni pfi hodnoté PEEP 7 cmH,O
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8.1 Dechova prace iWOB soucasného stavu

Dechova prace iWOB soucasného feSeni, kdy je vysokofrekvencni ventilator propojovan s kon-
venéni technikou, je uvedena v Tabulce 6. Hodnoty normované inspiracni, expiraéni a celkové
dechové prace jsou sefazeny dle Urovné PEEP a predstavuji primérnou hodnotu z 20 dechovych
cykld.

Tabulka 6: Vypoctené dechové prace iWOB pro souCasny stav feSené problematiky (kombinace
HFJV a CV)

PEEP iWOBjngy ~ IWOBgyp  iWOB
(cmH,0) (JIL) (JIL) (JIL)
, 0.711 0.210 0.921
(0.006) (0.004) (0.004)
0 0.719 0.214 0.933
(0.004) (0.004) (0.003)
i3 0.738 0.222 0.960
(0.020) (0.006) (0.023)

Hodnoty iWOB predstavuji praimér a (smérodatnou odchylku).

Na Obrazku 29 jsou zobrazeny modifikované Campbellovy diagramy zavislosti dechového ob-
jemu Vy a tlaku v dychacich cestach P, béhem simulovaného dychani neonatologického paci-

enta. Jednotlivé grafy ukazuji zménu celkové iWOB dle nastaveného tlaku PEEP.
1) 1V;

—_— 140
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(mL)
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2) JV; (mL) 3) ]V (mL)
- ~] 40 _,_ ~, 140
~ I J 138
/f’ 430 yd {30
{25 / {25
[ 4 20 ' 120
\ -
. {15 ~ 115
110 110
415 15
— —e
-2 0 2 4 6 8 10 12 14 2 4 6 B 10 12 14 16 18
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Obrazek 29: P-V digramy souCasného stavu feSeni pro jednotlivé Grovné tlaku: 1) 7cmH,0, 2)
10 cmH,0 a 3) 13cmH,0. Kfivky znazorfiuji 10. dechovy cyklus z hodnocenych dech.

Hodnoty iWOB shromazdéné v Tabulce 6 byly pouzity k vypoctu relativnich odchylek § jako refe-
rence pro hodnoceni optimaliza&nich navrhu.
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8.2 Dechova prace iWOB optimalizace A

Zjisténé prumérné hodnoty normovanych dechovych praci iWOB optimaliza¢niho feSeni A jsou
zaznamenany v Tabulce 7. Pramér iWOB byl vytvofen ze spoctenych 20 hodnot jednotlivych de-
chovych praci. Tabulka 7 je opét koncipovana do tfi fadkd dle nastavované tlakové urovné CPAP
a zahrnuje vypoctené relativni odchylky 6 od hodnot iWOB souCasného stavu. Znaménko + pred

hodnotou § znagi navySeni dechové prace iWOB.

Tabulka 7: Vypoctené dechové prace iWOB optimalizacniho feSeni A

CPAP iWOBinsy Oinsy  IWOBeyp  Oexp  IWOBi ot dior

(cmH,0) WL) (%) WL (%) WL) (%)

. 1.005° +33 0.356* +70 1.363* +48
(0.020) (0.107) (0.101)

10 1.056°  +47 0.359°  +68 1.400°  +50
(0.041) (0.151) (0.125)

'3 1.022*  +39 0.428* +93 1.391*  +45
(0.165) (0.345) (0.303)

Hodnoty iWOB piedstavuji primér a (smérodatnou odchylku). Symbol * znadi statisticky vyznam-

nou odliSnost od soucasného stavu.

Obrazek 30 ukazuje P-V kfivky ziskané béhem 10. hodnoceného dechového cyklu pfi hodnoté

CPAP 7,10 a 13cmH,0.
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Obrazek 30: P-V digramy optimalizace A pro jednotlivé trovné tlaku: 1) 7cmH,0, 2) 10cmH,0
a 3) 13 cmH,0. Kfivky znazornuji 10. dechovy cyklus z hodnocenych dech.
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8.3 Dechova prace iWOB optimalizace B

Tabulka 8 prezentuje normované hodnoty inspiracni, expiracni a celkové iWOB dosazené testo-
vani optimalizacniho feSeniB. Kazda hodnota dechové prace byla ziskana zprimérovanim 20
vypoctenych iWOB pro droven tlaku CPAP 7, 10 a 13cmH.0. Zaporna hodnota relativni chyby
poukazuje na snizeni dechové prace, kladna hodnota relativni chyby navy$eni dechové prace

iWOB.

Tabulka 8: Vypoctené dechové prace iWOB optimalizaniho feSeni B

CPAP iWOBinsp Oy~ IWOBeyp  Oexp iWOBit 0ot
(cmH,0) L) (%) WL (%) L) (%)
. 0.624* 12 0.304* +45 0927 +0.65
(0.006) (0.010) (0.005)*
0 0.625° -13 0.315*  +50 0.940 +0.75
(0.006) (0.009) (0.007)
" 0.644* 18 0.329* +49 0972* +1.25
(0.005) (0.009) (0.005)

Hodnoty iWOB predstavuji primér a (smérodatnou odchylku). Symbol * znaci statisticky vyznam-

nou odlisnost od soucasného stavu.

Na Obrazku 31 jsou zaznamendany pribéhy zmény dechového objemuVt a tlaku v dychacich
cestach P4, béhem 10. hodnoceného dechového cyklu ziskaného pfi ovéfovani optimalizace B.
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Obrazek 31: P-V digramy optimalizace B pro jednotlivé trovné tlaku: 1) 7cmH,0, 2) 10cmH,0
a 3) 13 cmH,0. Kfivky znazornuji 10. dechovy cyklus z hodnocenych dech.
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8.4 Dechova prace iWOB optimalizace C

Vysledky laboratorniho testovani optimalizaéniho feseni C jsou uvedeny v Tabulce 9. Stejné jako
u predeslych optimalizaci jsou véechny hodnoty normovanych iWOB vyjadreny jako primér z 20
dechovych cykll a relativni odchylka § vyjadfuje procentualni zménu dechové prace iWOB oproti
soucasnému stavu.

Tabulka 9: Vypoctené dechové prace iWOB optimalizacniho feseni C

CPAP iWOBinsp inp ~ IWOBop 0o IWOBior  dor

(cmH,0) L) (%) L) (%) L) (%)

; 0521~ 27 0.169* 20 0.689* -25
(0.004) (0.006) (0.005)

0 0519 -28 0.164* -23 0.682* 27
(0.005) (0.007) (0.007)

'3 0540 -27 0.147* -38 0.686* -29
(0.015) (0.014) (0.015)

Hodnoty iWOB predstavuiji primér a (smérodatnou odchylku). Symbol * znaéi statisticky vyznam-
nou odlisnost od sou¢asného stavu.

Obrazek 32 dokresluje vySe uvedené hodnoty iWOB pomoci Campbellovych P-V diagrami na
tfech Grovnich CPAP. Zobrazené kfivky jsou zaznamem 10. hodnoceného simulovaného dechu.
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Obrazek 32: P-V digramy optimalizace C pro jednotlivé Grovné tlaku: 1) 7cmH,O, 2) 10cmH,0

a 3) 13cmH,0. Kfivky znazorfiuji 10. dechovy cyklus z hodnocenych dech.
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8.5 Dechova prace iWOB optimalizace D

Prdmérné hodnoty dechovych praci iWOB v normované formé pro optimalizacni feSeni D zazna-
menava Tabulka 10. Zaporna relativni odchylka § naznacuje pokles dechové prace iWOB vzhle-
dem k hodnotam iWOB soucasného stavu.

Tabulka 10: Vypoctené dechové prace iWOB optimaliza¢niho feSeni D

CPAP iWOBinsy Oisnp ~ IWOBewp 0exp  IWOBir Gt

(cmH,0) L) (%) L) (%) L) (%)

, 0.474* -33 0.169* 20 0.643* -30
(0.007) (0.006) (0.006)

0 0515* -28 0.158* -26 0.673* -28
(0.011) (0.008) (0.012)

i3 0517*  -30 0.154*  -31 0671 -30
(0.018) (0.016) (0.016)

Hodnoty iWOB predstavuji primeér a (smérodatnou odchylku). Symbol * znaci statisticky vyznam-
nou odlisnost od sou¢asného stavu.

Na Obrazku 33 jsou vykresleny P-V kfivky 10. hodnoceného dechového cyklu pfi ovérovani opti-

malizace D pro tfi riizné hodnoty tlaku CPAP 7, 10 a 13 cmH,0.
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Obrazek 33: P-V digramy optimalizace D pro jednotlivé Grovné tlaku: 1) 7cmH.O, 2) 10cmH,0
a 3) 18cmH,0. Kfivky znazorfiuji 10. dechovy cyklus z hodnocenych dech.
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9 Diskuze

Hlavnim zjisténim predkladané diplomové prace je, ze snizeni dechové prace WOB béhem vyso-
kofrekvencni tryskové ventilace je mozné. Byla tedy potvrzena domnénka, Zze pouzitim fluidického
systému generujici tlakovou Uroven CPAP Ize docilit snizeni dechové prace iWOB aplikatoru Li-
fePort. Nejvétsiho snizeni dechové prace iWOB bylo dosaZeno optimalizaci D, kdy byl generator
Infant Flow, jeZ je zalozen na principu proudéni vzduchu pres restriktivni injektory, propojen s apli-
katorem Life Port pomoci vyti§téného dilu. Celkova dechova prace iWOB tohoto optimalizacniho
feSeni byla oproti sou¢asnému stavu snizena az o 30 % (p < 0.001) pfi aplikovaném tlaku CPAP 7
a 13cmH,0.

9.1 Diskuze dosazenych vysledku

Na Obrazku 27 je pfehledné uvedeno porovnani vypoctenych celkovych iWOB, tvofenych inspi-
racni a expiracni iWOB, soucasného stavu feSeni a optimalizacnich navrh(. Sloupcovy graf cel-
kovych iWOB viditeIné znazorfiuje, Ze oproti sou¢asnému feSeni doslo k navyseni iWOB u opti-
malizace A a ke snizeni iWOB v pfipadé optimalizaci C a D. Optimalizace B se z hlediska dechové
prace iWOB jevi jako srovnatelna s dosavadnim usporadanim, kdy je ventilator Life Pulse propo-
jen s konvencénim ventilatorem.

Nejprve byl analyzovan soucasny stav feSené problematiky, kdy byla zjist€na inspiracni, expiraéni
a celkova iWOB soustavy s Y-spojkou. Hodnota celkové normované iWOB na vS8ech Urovnich
tlaku PEEP prevySuje 0.900J/L. S navySenim Urovné PEEP nartstala i celkova dechové prace
iIWOB, ktera pii tlaku 13cmH,O dosahla primérné hodnoty celkové iWOB 0.960 J/L. VSechny
zjisténé celkové dechové prace iWOB souCasného stavu nékolikanasobné ptesahuiji hranici od-
hadované fyziologické WOB 0.2 J/L [48] i ziskanou hodnotu iWOB béhem HFOV 0.22 J/L [45].
Vysoka hodnota celkové iWOB je dana nejspiSe velikosti objemu propojovacich trubic, Y-spojkou
a aplikatorem LifePort, jez realizuje pfechod z 15mm priiméru na hodnotu priméru ETC, tedy
2.5 mm. Stejné jako pfimé zuzeni priméru trubice na relativné kratké vzdalenosti (pfiblizné 2 cm)
mohla hrat roli zména rychlosti toku vzduchu, z nizsich rychlosti na vy$si. Nicméné je nutné vzit
v Uvahu omezeni laboratorniho méreni, kdy ventilator Life Pulse nebyl spustén. Nelze tedy speci-
fikovat, zda by doslo k dalsimu navySeni &i k snizeni iWOB sou€asného zapojeni.

Prvni optimalizované feseni A tvofené z tandemu generatoru Medijet a adaptéru Life Port vykazo-
valo statisticky vyznamné (p < 0.001) navyseni dechové prace iWOB soucasného stavu na vSech
urovnich nastavovaného tlaku CPAP. Relativni odchylka ¢;,; celkové iWOB byla nejvySsi na hod-
noté CPAP rovno 10 cmH,0 a znacila navyseni celkové iWOB o 50 %. Na urovni CPAP 13 cmH,O
byl dokonce pozorovan narust expiracni iWOB o0 93 %. Znacna velikost dechové prace iWOB op-
timalizace A odrazi pravdépodobné velkou rezistenci nosnich hrotl vii¢i toku vzduchu. V pfipadé
optimalizace A musi proudici vzduch prekonavat dokonce dva odli§né pfechody obsahu trubic.
Uzké nosni hroty kazdy o priméru 4.50 mm prechazi do standardizovaného 15 mm vstupu &lenu
LifePort, kde nasleduje opétovné zizZeni trubice na 2.5 mm. Navic jiz bylo dfive prokazano, Ze me-
chanismus generovani irovné CPAP systémem Medijet je zalozen pravé na vnitini rezistenci [67].
Vyhodou optimaliza¢niho feSeni A je zachovani originalniho generatoru Medijet bez jakychkoliv
Uprav. Tato jednoduchd varianta poslouzila k potvrzeni pfedpokladu, ze dechova podpora CPAP
muze nahradit konvencni ventilator pfi ventilaci neonatalnich pacientl pfipojenych na vysoko-
frekvencni ventilator Life Pulse. Generator Medijet zajistil prisun vzduchu o nastavené hodnoté
CPAP do ventilacniho okruhu vysokofrekvencniho ventilatoru, ¢imz byly spinény pozadavky pro
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spravnou funkci HFJV. Vyskytl se vSak neoCekavany fenomén, kdy pravidelné béhem dechovych
cyklu nastala dechova pauza. Simulator plic ASL 5000 zaznamenal vysoky pokles tlaku vzduchu
v dychacich cestach, stejny efekt se objevil i na monitoru CPAP jednotky. Rozsah zmény tlaku P,y
byl pfiblizné -7—18 cmH,O. Nestandardni pribéh méfeni se odrazil i na hodnotach smérodatnych
odchylek, které byly vyssi nez u ostatnich optimalizaci. Lze se domnivat, ze dechové pauzy a ko-
lisani tlaku v dychacich cestach zplsobilo pravé dvojnasobné zizeni. Pfi expiriu proudici vzduch
skrze ETC a nasledné i (zké nosni hroty dosahoval vysokych rychlosti, ¢imz doslo k vyraznému
poklesu tlaku v adaptéru LifePort. Vznikly podtlak vzhledem k tlaku vzduchu CPAP v zizeném
misté mohl zapficinit nasavani vzduchu z prostfedi generatoru Medijet, a tim byl znemoznén pri-
tok expirovaného vzduchu ze simulatoru. Narust tlaku vzduchu v dychacich cestach a obnoveni
toku vzduchu nastalo az po dokonceni dechového cyklu s pfichodem dalSiho inspiria. Velikost
podtlaku se zfejmé prohlubovala se zvysujici se hodnotou nastaveného tlaku CPAP, proto expi-
racni prace iWOB dosahuje hodnot az téméf dvojnasobné vyssich, nez byly hodnoty expiracni
iIWOB soucasného feSeni. Popsany fenomén se nejspiSe projevil také na tvaru kfivky Campbello-
vych diagramu na Obrazku 31, kde expiracni kfivka zasahuje do plochy inspiracni prace.

Optimalizace B spocivala v nahrazeni celého generatoru Medijet vlastnim modifikovanym gene-
ratorem vytvorenym 3D tiskem. Celkova normovana dechova prace iWOB se velice blizila hod-
notam iWOB dosavadniho feseni. Nejvyssi relativni chyby d;.; 1.25% bylo dosaZzeno na tlakové
urovni CPAP 13cmH,0. Tato hodnota relativni chyby znamenala mirné ale statisticky vyznamné
(p=0.03) navySeni celkové prace iWOB. Zvlastnosti optimalizace B je pokles inspiraéni iWOB
a narust expiracni iWOB oproti sou¢asnému feSeni na vSech trovnich CPAP. Modifikovany gene-
rator Medijet odstranil fenomén pozorovany pfi testovani optimalizace A, avSak narlst expiracni
iIWOB kolem 50 % se objevil i u optimalizace B. Je tedy mozné, Ze struktura samotného genera-
toru Medijet zplsobuje zvySeni expiratni dechové prace iWOB, a neni tak vhodnym feSenim pro
nahradu konvenéni aparatury v Zzadné u uvedenych podob.

K poklesu dechové prace iWOB bylo docileno aZz u laboratorniho testovani optimalizace C se
systémem Infant Flow. Statisticky vyznamné (p <0.007) snizeni iWOB bylo dosazeno na vSech
provérovanych Urovnich tlaku CPAP a to v inspiracni i expiraéni dechové fazi. Vypoctené pru-
méry celkovych normovanych iWOB z 20 dechovych cykld se pohybovaly ve velice Uzkém inter-
valu 0.686+ 0.004 J/L. Systém Infant Flow tedy vykazoval znacnou tlakovou stabilitu. Relativni
odchylka §;,s, naznacila snizeni inspirani dechové prace iWOB nejméné o 27 %. U expiracni
vétsi pokles celkové iWOB o 29 %, vzhledem k dosavadnimu usporadani, byl pozorovan béhem
Urovné CPAP 13cmH,0. Z dat uvedenych v Tabulce 9 vyplyva, Ze optimalizace C se systémem
Infant Flow spliuje vyt¢ené cile a je tedy vhodnou optimalizaci ventilaéniho okruhu ventilatoru
Life Pulse. Navzdory vyraznému snizeni dechové prace, vSak zUstava hodnota celkové normo-
vané iWOB vysoka oproti fyziologické hodnoté WOB novorozence. Za vy$si hodnotu iWOB je
nejspiSe zodpovédny samotny aplikator LifePort tvofeny pfechodem z 15 mm trubice do 2.5 mm
ETC, ktery navySuje rezistenci ventilacni aparatury v(ci toku vzduchu. Nicméné aplikator LifePort
je netransformovatelnou soucasti vysokofrekvenéniho tryskového ventilatoru Life Pulse, a tak se
Ize domnivat, Ze dosazeni srovnatelnosti iIWOB u pfistroje Life Pulse s fyziologickymi hodnotami
WOB ¢&i iWOB béhem HFOQV neni reélné.

Optimalizace D pfinesla dal$i statisticky vyznamné (p < 0.001) snizeni vSech typll iWOB na vSech
nastavenych hladinach CPAP. Celkové dechové prace iWOB byly snizeny pfiblizné o 30 % oproti
hodnotam iWOB soucasného feSeni. Zmenseni standardizované propojky o vySku 5 mm, tj. zhruba
2.5mL redukce objemu mrtvého prostoru, pfispélo ke snizeni dechové prace o dalsi 1% vzhle-
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dem k vysledkiim optimalizace C. Optimalizace D se jevi jako nejefektivnéjsi optimalizace z navr-
hovanych reSeni.

Vysledky laboratorniho ovéreni navrh( optimalizace prokazaly prvotni hypotézu, Ze je mozné
dosahnout snizeni dechové prace iWOB ventilatniho okruhu ventilatoru Life Pulse nahrazenim
konvencniho okruhu systémy CPAP. Snizeni dechové prace iWOB v$ak bylo zaznamenano pouze
pro generator Infant Flow, v pfipadé generatoru Medijet doslo naopak k navySeni celkové dechové
prace iWOB.

9.2 Diskuze tvorby propojovacich clent

Propojovaci ¢leny popsané v kapitole 6 byly vytvoreny v prostiedi SolidWorks pro realizaci kaz-
dého optimaliza¢niho navrhu. Rozméry jednotlivych dilG byly zvoleny na zakladé zméfenych hod-
not velikosti pfislusnych ¢asti adaptéru LifePort, generatoru Medijet a systému Infant Flow. Mé-
feni rozmérl bylo uskute¢néno posuvnym mefidlem, kdy kazdy rozmér byl méfen desetkrat a za
spravnou hodnotu méfeni byl povazovan pramér. Po naskicovani dilti v programu SolidWorks byl
proveden zkusSebni tisk na tiskarné Prusa i3 MK3. ZkuSebni tisk odhalil nékolik probléma, jez
museli byt odstranény pred tiskem zbylych modell. Prvnim problémem byla neptresnost tisku roz-
méru vnitfnich otvory, kdy 3D tiskarna ubirala pfiblizné 0.2 mm z prdmeéru kulového otvoru. Tato
hodnota nepfesnosti vzhledem k rozmértiim dilG a otvorli byla znatelna. | pfes nastavenou nej-
vy$§i kvalitu a presnost tisku, bylo tedy nutné zahrnout chybu tiskarny do navrhu propojovacich
dild. Snaha predejit zmenseni rozméra tisténych dilt vSak nebyla stoprocentni, jelikoz zmérena
nepresnost byla primeérnou chybou tisku. Vystupy modeld po 3D tisku musely byt ru¢né opra-
covany, aby bylo dosazeno pozadovanych hodnot rozméra. Technickd dokumentace v§ech vy-
tvorenych propojovacich ¢lend je ulozena v pfiloze B. Dal$i potiz se projevila hroucenim struktur
filament, coz v dusledku znamenalo nepravidelnosti po obvodu vnitfnich otvor( i vnéjSich pru-
meérd. Tato skuteénost byla nejspiSe dana nevhodnym definovanim podpér, kdy nedostate¢né
podeprené stény stékaly k podlozce. Vymezeni podpér muselo byt Iépe zadano, u nékterych mo-
deld pomohlo zménit ukotveni navrhu na podlozku tiskarny.

Material PLA pro tisk detailnich predmétl ani nastaveni nejuz§i mozné vysky vrstev 100 um neza-
rucilo hladky povrch propojovacich ¢lent bez miniaturnich prechodovych skoku. Drsnost povrchu
modell se mohla taktéz podepsat na hodnotach iWOB. Vyhlazenim vnitfnich prostor propojova-
cich dild by mohlo dojit ke snizeni hodnot iWOB. Tento aspekt se mohl nejvice projevit u optima-
lizace B, kdy byl tistén cely modifikovany generator Medijet.

Bylo pfedpokladano, ze nahrazenim okruhu konvencéniho ventilatoru dechovou podporou CPAP
by mohlo dojit ke snizeni dechové prace novorozence pripojeného na HFJV. Vysledky laborator-
niho ovéfeni optimalizace A a optimalizace B ukazaly, ze generator Medijet neni vhodnym opti-
malizaCnim feSenim z hlediska dechové prace. Vysoka dechova prace iWOB optimalizace A jiz
byla diskutovana vySe. Nicméné v pripadé optimalizace B, jez vykazovala téméf shodnou decho-
vou praci iWOB s hodnotami iWOB sougasného feseni s konvenénim ventilatorem, Ize kalkulovat
s domnénkou, Ze by ke snizeni dechové prace iWOB doslo pfi preciznim provedeni navrzeného
modifikovaného generatoru Medijet.

Model modifikovaného generatoru Medijet se skladal ze tfi do sebe zapadajicich dili. Mezi jed-
notlivymi dily mohlo dochazet k vyznamnym Unikim vzduchu vlivem nelplného propojeni. | pres
Upravu rozmér( modifikovaného generatoru Medijet dle zji§téné nepfesnosti a pres ruéni opra-
covani nedoléhajicich Casti byla pozorovana netésnost soustavy. Pokus slepit levou a pravou
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¢ast modelu po vlozeni centralniho prvku nevyresila problém s nedoléhavosti tisténych dil(. Nej-
schidnéjsim feSenim by bylo vytisténi modelu Medijet jako celku, ovSem to neni realné kvili sa-
motnému principu 3D tisku s nutnymi podpérami ¢asti nedoléhajicich na podlozku tiskarny. Nové
metody a materialy pro 3D tisk vS§ak v souCasnosti umozniuji tisk bez podpér i odstranéni nepo-
tfebnych filament louhovanim modelu napf. v kyseliné citronové [68]. Dale nelze konstatovat, zda
by byly ziskany shodné vysledky dechovych praci iWOB pro original generatoru pouze s Upravou
pacientského rozhrani (pro nasazeni adaptéru LifePort). Navrh generatoru Medijet v programu
SolidWorks vychazel z referenéniho modelu originalu Medijet vytvofeného v praci [64]. Tento mo-
del obsahuje zménu parametr(, zejména se jednalo o navyseni tloustky segmentu, které v origi-
nalu mély rozméry mensi nez 0.5 mm. Ve studii [64] je uvedeno, Ze referencni model generatoru
Medijet disponuje navySenim celkové dechové prace az 0 4.90 %. Snizeni dechové prace iWOB
by mohlo byt dosazeno vytvorenim presné kopie originalu generatoru Medijet s modifikovanym
pacientskym rozhranim popsaného v podkapitole 6.2.

9.3 Diskuze vytvorené softwarové podpory pro vypocet iWOB

V ramci realizace diplomové prace bylo nezbytné vytvorit softwarovou podporu, jez by doka-
zala ze soubord ukladanych simulatorem ASL 5000 béhem méfeni ziskat potfebné informace.
Méfena a ostatni pfidana data ze simulatoru ASL 5000 byla odkliCovana ze stromové struktury
(format .dtb) pomoci skriptu ze studie [64]. Nasledujici skripty uvedené v této praci musely byt
transformovany vzhledem k neaplikovatelnosti na ziskana data. Nové vytvorené skripty jsou au-
tomatizované aZz do 60 dechovych cykl( a funguji pro jakoukoliv dechovou kfivku produkovanou
simulatorem ASL 5000. Pro kazdy soubor dat je navic mozné pouzit skript data_statistika.mat a
statisticky analyzovat dosazené vysledky pfimo v prostfedi Matlabu bez jejich exportu do statistic-
kého programu. K dal§imu vylepSeni prostiedku pro vypocet dechové prace iWOB ze simulatoru
plic ASL 5000 by pfispélo vytvoreni funkce na automatické prejmenovani nazvu soubor s vypocte-
nymi iWOB pfi spusténi dal§i sady dat. Nasledna drobna modifikace skriptu data_statistika.mat
by znamenala kompletni statistickou analyzu hodnot iWOB vc€etné neparového oboustranného
t-testu, kdy jsou porovnavana optimalizaCni feSeni se sou¢asnym stavem ¢&i referenci.

9.4 Diskuze nejistot méreni

Por vypocet nejistot méfeni byly vyuzity hodnoty méfeného dechového objemu Vt a tlaku v dy-
chacich cestach P, optimalizace A vzhledem k pokryti nejvétsiho rozsahu méfeni obou veligin.
Nicméné pro Uplnost by bylo nutné spocitat obdobnym zplsobem vSechny typy nejistot i pro
ostatni optimalizaCni feSeni i souCasny stav, aby mohl byt vyjadfen interval vyskytu skutecné
hodnoty V1 Ci P,y. Déle se nabizi zkoumat kazdy vzorek snimaného dechového objemu V5
a tlaku v dychacich cestach P,,a porovnavat jej s hodnotami pfislusnych vzork( pres vSech
20 dechovych cykld. Pro Gcely této prace se hodnoceni omezilo pouze na maxima V1 a Pay
v jednotlivych dechovych cyklech. Dechovy objem Vt a tlak v dychacich cestach P,y jsou dvée
meéfené veliiny pfimo odrazejici kalkulované hodnoty iWOB, ovSem zjisténé nejistoty nikterak
nevypovidaji o mife vlivu veli¢in V1 a P,y na vypoctené dechové prace iWOB. Ze spoétenych
hodnot nejistot pro optimalizace A Ize konstatovat, Ze interval vyskytu spravné hodnoty maxima
V1 a Py je pomérné Siroky vzhledem k malému rozsahu méfenych veliCin. RozSifena nejistota
dechového objemu Vr tvofi az 13 % rozsahu méfené veliciny, v pfipadé tlaku P,y je to az 34 %.
Z Tabulky 4 je v8ak oCividné, ze vyznamny podil na velikosti rozSifené nejistoty méfeni ma nejis-
tota urCena metodou A, tedy statisticka chyba méreni tlaku Py, na trovni CPAP 13cmH,0 byla
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znacéna a nejspise byla zplsobena nestabilitou tlaku CPAP u tohoto optimaliza¢niho feseni.

9.5 Limitace prace a predmét dalSiho vyzkumu

Navrzené optimalizace byly zkoumany z hlediska dechové prace iWOB béhem dechové podpory
CPAP. Otazkou vsak zlstava, jaky efekt by zpusobilo propojeni dechové podpory CPAP a spusté-
ného vysokofrekvencniho ventilatoru Life Pulse a jaka by byla hodnota dechové prace iWOB mimo
pravidelné spontanni prodechy fizené CPAP jednotkou. Pro U¢ely ovéfeni miry optimalizace ven-
tilaéniho okruhu soucasného stavu postaéilo zjednodusené laboratorni méfeni, kdy byla funkce
vysokofrekvencniho ventilatoru LifePulse z analyzovaného okruhu vynechana kvuli selhavani si-
mulatoru ASL 5000 pfi HFJV . Nicméné pro pouziti nejvhodnéjSiho optimalizovaného feSeni D
v kombinaci s pristrojem Life Pulse v klinické praxi by bylo vyzadovano ovéfeni funkénosti de-
chové podpory CPAP jako nahrady konvenc¢niho ventilatoru dalSimi experimentalnimi mérenimi.
Pfed samotnym klinickym testovanim na novorozeneckych pacientech se nabizi zopakovat ob-
dobny postup méreni, jako je uveden v této praci, s jinym simulatorem plic, ktery by nevykazoval
zkreslené hodnoty méfenych parametri béhem HFJV a zaroven neohrozoval systém ventilatoru
Life Pulse.

Dalsim diskutabilnim zjisténim, jez by bylo tfeba dale zkoumat, je nedosazeni nastavené hodnoty
PEEP/CPAP v dychacich cestach pacienta. Z grafli na Obrazcich 29-33 vyplyva, ze u zadného
feSeni neprobéhlo ustaleni na hodnoté tlaku CPAP na pocatku dechového cyklu. V pfipadé sou-
Casného stavu jsou nastavené hodnoty tlaku PEEP pfiblizné o 1 cmH,O niz$i nez namérené hod-
noty tlaku vzduchu v dychacich cestach. Podobné snizeni nastavené trovné tlaku CPAP bylo dale
pozorovano u optimaliza¢nich navrh(i C a D. Hodnotu rozdilu tlakd 1 cmH,O Ize v klinické praxi
korigovat zvySenim nastavené trovné CPAP pravé o tuto diferenci. Naopak navyseni hodnot tlaku
CPAP nastalo béhem laboratorniho ovéfovani optimalizace A. Grafy zobrazené na Obrazku 30 vy-
povidaji o neakceptovani nastavené urovné CPAP ventilacni aparaturou. Nezavisle na hodnoté
tlaku CPAP byl na pocatku inspiria naméfen tlak v dychacich cestach v rozsahu 12-13cmH,0
u v8ech simulovanych dechovych cyklu optimalizace A. Nastavena hodnota CPAP nebyla respek-
tovana ani u optimalizace B. Zde byl zaznamenan pokles tlaku v dychacich cestach az o 7cmH,0
oproti nastavené urovni CPAP, coz neni v klinické praxi absolutné pfipustné vzhledem k hrozbé
kolapsu alveol na konci expiria. Nedosazeni poZzadované hodnoty CPAP mizZe byt v nékterych
z optimaliza¢nich feseni zap¥i¢inéno Unikem vzduchu do okoli, zvlasté v pfipadé optimalizace B.

Béhem realizace laboratornich méreni si neslo nevSimnout navySeni hluénost nékterych optimali-
zacnich feSeni. Optimalizace zahrnujici systém Infant Flow vykazovaly vy$si stupen hlu¢nosti nez
pfi pouziti generatoru Medijet. Optimalizace A a B byly, co se ty¢e produkovaného hluku béhem
méreni, srovnatelné se sou¢asnym stavem. Jedna se pouze o subjektivni konstatovani nastalych
podminek testovani, pro prokazani miry hlucnosti jednotlivych optimalizaci i doCasného feSeni by
bylo nutné kvantitativné zméfit hladinu hlukové expozice.

Tato prace se zamérovala pouze na hodnoceni dechové prace iWOB optimalizanich zmén adap-
téru LifePort. Je vS8ak mozné, Ze dal§iho snizeni dechové prace iWOB by pfinesly inovativni fidici
jednotky dechové podpory CPAP jako napfiiklad vySe popsany Inspire rPAP systém. Zafizeni In-
spire rPAP disponuje nizkou dechovou praci iWOB, ktera u testovanych situaci poklesla az 0 92 %
[61]. Snizeni dechové prace iIWOB oproti soucasnému feseni by bylo nejspiSe pozorovano i v pfi-
padé nékterych konvenénich modu, ale tim by nebylo docileno sniZeni pfistrojové ani prostorové
narocnosti ventilacniho systému Life Pulse.
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Zasadnim posunem v hodnoceni vyznamnosti dosazenych vysledkd by bylo prokazani spekulo-
vané souvislosti mezi hodnotou WOB, resp. iWOB, a mnoZstvim eliminovaného CO,. Pokud by
bylo dokazano, ze se snizenim dechové prace iWOB dochazi ke zvySeni mnozstvi eliminovaného
CO., stala by se dechova prace WOB nejspise vice vyuzivanym parametrem v hodnoceni pri-
béhu ventilace a stavu respiracni soustavy pacienta. Také by navrhovana optimaliza¢ni feSeni
prinasSejici snizeni dechové prace iWOB nevedly pouze ke snizeni nefyziologického dechového
usili pacienta vlivem mechanické ventilace, ale pfispivaly by k zefektivnéni samotné vymeény plyna
béhem umélé plicni ventilace. Navic snizeni iWOB u ventilatoru Life Pulse by umoznilo nova fe-
Seni vyznamného nedostatku pfistroju HFJV, monitoringu dechovych objemd. Dosavadni testo-
vané odporové senzory pritoku pro detekci dechovych objem( vykazuji vyrazné zvyseni finalni
koncentrace CO, v disledku narlstu rezistence ventilaéniho okruhu. Pro dosazeni pozadované
oxygenace a eliminace CO, u senzor( typu clona je vyZzadovana kompenzace vzniklych tlakovych
ztrat, coz by mohlo byt v klinické praxi velice obtizné [69].
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Zaver

V ramci diplomové prace byl nejprve analyzovan pacientsky okruh vysokofrekvencniho trysko-
vého ventilatoru Life Pulse a navrzeny moznosti feSeni pro optimalizaci aplikatoru LifePort z hle-
diska dechové prace. Jako optimalizaCni feSeni byly vybrany generatory tlaku CPAP zalozené na
fluidickém principu, pfesnéji systém Infant Flow a Medijet v rdznych optimalizanich variantach.
Pro samotnou realizaci optimalizaCnich feSeni byly vytvofeny propojovaci &leny, jez byly nasledné
vytisknuty metodou 3D tisku. Po kompletaci optimalizovaného ventilaéniho okruhu bylo provedeno
laboratorni ovéreni efektivity navrzenych zmén pomoci simulatoru plic ASL 5000. Vypocet decho-
vych praci iWOB, které slouzily pro porovnani sou¢asného stavu okruhu ventilatoru Life Pulse
a navrzenych feseni, byl proveden v prostfedi Matlab vytvofenym automatizovanymi skripty. Diky
provedenym Upravam ve ventilacniho okruhu ventilatoru Life Pulse se podafilo snizit dechovou
praci iWOB aZ o 30 % vzhledem k sou¢asnému feSeni.

Vyhodou optimalizaCnich feSeni, jez pfinesly snizeni dechové prace iIWOB, je zejména jejich
jednoduchost, snadna ovladatelnost, pfistrojova a prostorova nenarocnost i cenova dostupnost.
Predmétem dalSiho zkoumani by mohla byt hlu¢nost optimalizaCnich feSeni, divody nedosazeni
nastavené Urovné CPAP béhem experimentalnich méfeni a klinické ovéfeni vyznamnosti snizeni
dechové prace iWOB béhem HFJV u neonatologickych pacientd.
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Priloha C

Ukazka protokolu méfeni

PROTOKOL MERENI

Optimalizace tryskového aplikatoru LifePort z hlediska dechové prace

Datum: Mistnost:

Popis méfeni: iWOB kombinace HFJV + CV

Nastaveni pfistroje Bunnell Life Pulse Nastaveni pfistroje Infrasonic Avea
HFJV

PIP: - PEEP: 7,10, 13 cmH,0

Ti: - Q: dle PEEP

Frekvence: - Alarm: -

Simulace dechu zdravého novorozence, nastaveni ASL Ingmar 5000
Nazev: Neonate_Normal

Tvar kfivky: Sinusovy

Dechova frekvence: 32 dech/min

Dechovy objem Vr: 36.55 mL

Maximalni pratok: 7.4 L/min

I:E pomér: 0.31

Kompenzace mrtvého prostoru simulatoru: 200 mL

Kompenzace mrtvého prostoru soustavy: bez kompenzace

Vzorkovaci vrekvence: 512 Hz

Parametry pro ulozeni: Py, Vy Nazev souboru:

Postup méreni

1. Propojte adaptér Life Port (¢len s tryskou) s Y-spojkou konvenéniho
ventilatoru Avea.

2. Presvédcte se, Ze vstupy Jet Port a monitoring tlaku jsou uzavieny zatkou.

3. Spustte konvenéi ventilator Avea a nastavte prvni tUroven PEEP (uvedna
vyse).

4. Spustte simulator ASL 5000, zvolte skript CPAPtest, vyberte méd Flow
Pump, pribéh kfivky nastavte na Neonate_Normal a soubor pro ukladani dat
pojmenuijte napft. dataCV.

5. Pfipojte soustavu s adaptérem LifePort pomoci ETC.

6. Nechte simulator vykonat alespor 30 dechll a zastavte simulaci.
7. Spustte Matlab a naleznéte skript data_nacteni.mat.

8. Postupuijte dle pokynd uvedenych ve skriptech Matlabu.

9. Postup opakuijte pro dalsi tlakové urovné PEEP.
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