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Nazev diplomové prace:

Detekce a analyza dechového cyklu ze signald tlaku a pritoku

Abstrakt:

Monitorovani plicni ventilace je dileZitou zpétnou vazbou pro 1ékafe a obsluhu venti-
latoru. Pii pouziti vysokofrekvencni umélé plicni ventilace neexistuje v tuto chvili spo-
lehlivé monitorovaci feSeni pro vSechny typy ventilaénich rezimi. Za timto uéelem je
na CVUT FBMI vyvijen systém iMon, ktery umoZiiuje m&fit a vyhodnocovat signély
tlaku a pritoku na vstupu do dychacich cest pacienta pfi riiznych ventilaénich reZimech.
Vzhledem k velké rozmanitosti tvarti méfenych signall, Sumu a artefaktliim v signdlech
obsaZenych neni vSak moZzné signdly jednodusSe vyhodnotit. Tato diplomova prace se za-
byva tvorbou algoritmu, ktery spolehlivé detekuje dechové cykly z naméfenych signald
tlaku a pritoku pfi riznych ventilacnich rezimech, jak konvencnich, tak i nekonvenc-
nich. Algoritmus je postaven na principech vinkové transformace. Vinkova transformace
(wavelet transform) vyuZzivd korelace mezi namérenym signdlem a dcefinou vlnkou od-
vozenou od matefské vinky. Volbou vhodné matefské vinky ve tvaru prvni derivace Gaus-
sovy kiivky ziskdme po provedeni vinkové transformace Skdlogram (Casové-frekvencni
spektrum), ktery obsahuje informace o poloze dechovych cykli, pfibliZzném zacatku de-
chu, frekvenci a pfitomnosti spontinniho dechu prekryvajiciho se s ventilaénim cyklem
ventilatoru anebo nahlého ruseni. Algoritmus detekce dechovych cykli byl navrZen v pro-
stredi Matlab a nasledné byl implementovan v jazyce C# do systému iMon pro real-time
vyhodnocovani. Algoritmus byl spolecné se systémem iMon ovéren jak laboratornég, tak
na animdlnim modelu. Vytvofeny algoritmus uceluje systém iMon, umoZiiuje vyhodno-

ceni ventilace v redlném Case, a tim i pouZiti systému v klinické i experimentalni praxi.

Klicova slova:

Dechovy cyklus, algoritmus, vinkové transformace, vysokofrekvencni ventilace



Master’s Thesis title:

Detection and analysis of breathing cycle from pressure and flow signals

Abstract:

Monitoring of lung ventilation is an important feedback for physician and ventilator
operator. In the current state of the high-frequency ventilation (HFV) monitoring there
are not available any reliable monitoring solutions for all types of HFV. This problem
has been partially solved with experimental measuring system iMon developed at CTU
FBMI, which allows to measure signals of pressure and flow. Due to high variability
of signals produced by many types of ventilation regimes it is difficult to evaluate me-
asured signals. The aim of this study is to design an algorithm, which will be able to
evaluate such signals. The algorithm is based on principles of wavelet transform using
cross correlation of measured signal and daughter wavelet derived from mother wavelet.
By choosing matching mother wavelet (1st derivative of the Gaussian function) we can
obtain scalogram, which contains rough positions of breathing cycles, frequency and po-
sition of random interference or spontaneous patient’s breath. Algorithm for detection of
breathing cycles was designed in Matlab environment and implemented in c# language
in the iMon system. Algorithm was verified on laboratory and animal models. Created
algorithm allows, especially the real-time part, experimental and clinical use of the iMon

system.
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1 Uvod

Monitorovani pribéhu umélé plicni ventilace umoziuje lékaii prizplisobovat nastaveni
ventilatoru aktudlnimu stavu pacienta a predchézet tak potencidlné nebezpeCnym situa-
cim. Nevhodné zvoleny ventilacni postup miiZe zptlisobit fadu komplikaci, od prodlouzeni

doby 1é¢by az po vyvoléni tzv. VILI (Ventilator induced lung injury) [1]].

Pii umélé plicni ventilaci se vyuZiva kromé konvecnich ventilaénich rezimt (CV) také
vysokofrekvencni ventilace (HFV), kterd sniZuje negativni ucinky ventilace pozitivnim
pretlakem na organismus. Pfevdznd vétSina ventildtort pro konvencni ventilaci obsahuje
modul pro monitorovani ventilacnich parametrd. Jinak tomu vsak je v oblasti HFV, kde
je absence vhodného monitorovaciho zatizeni limitujicim faktorem pro Siroké pouZiti [2]].
Potieba komplexni analyzy nastaveni HFV a nepifimo i stavu pacienta dala vzniknout ex-
perimentalnimu méfidlu FBMI s pracovnim ndzvem iMon [3]]. Pomoci tlakové diferen¢ni
clony zarazené do ventilacniho okruhu snima métidlo iMon tlak a tlakovou diferenci vy-
volanou pritokem plynu. Hruba data jsou nasledné prevedena do pocitace pro dalsi zpra-

covani.

Nékteré ventilacni parametry, jako dechovy objem V, a odhad poddajnosti plic C,
jsou nepostradatelné pro udplnou analyzu pribéhu HFV, piestoze doposud nebyly vyu-
zivany [2]][4]. Dechovy cyklus je zdkladnim dsekem pro vypocet ventilacnich parame-
tri, mechanickych a intrapulmondlnich parametrd soustavy. Pribéh signialu dechového
cyklu je velmi variabilni. Zavisi na druhu pouZitého typu ventilace (CV, HFV, spontanni
dychdni) a také na aktudlnim stavu dychaci soustavy pacienta, kterd z hlediska mecha-
nického tvofi s ventilaénim okruhem jeden celek. Z téchto divodi je tvar dechového
cyklu pfi kazdé individudlni klinické aplikaci umélé plicni ventilace unikétni a jednot-
livé dechové cykly jednoho pacienta se mohou ménit i v priibéhu Casu s tim, jak se méni

zdravotni stav pacienta. Zejména pii pouZiti HFV je variabilita signdlu zvysSena pritom-
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nosti dalSich artefaktd, které jsou do signdlu zandSeny napfiklad turbulencemi v decho-
vém okruhu, rezonanci plynu, mechanickou manipulaci s okruhem, kombinaci dychani
ventilatoru a pacienta apod. VSechny vyse popsané divody zna¢né komplikuji vytvoreni
univerzdlniho, dostateCné robustniho, algoritmu pro detekci dechového cyklu a vypocet

ventilacnich parametrt.

VInkova transfomace (CWT) je obdobou kratké Fourierovy transformace (STFT). Diky
vysoké robustnosti pronikd tato metoda do riznych oblasti zpracovani biosignald, jako
napiiklad EKG [5] nebo EEG [6]][7]. Hlavni vyhodou této metody je mozZnost analyzovat
data v Casové i frekvenéni oblasti soucasné. Principem CWT je hledani rizné velké vzo-
rové funkce (matetfskd vlnka) v naméfenych datech vyuZitim vz4jemné korelace. Timto
zpiisobem lze provadét adaptivni analyzu od relativné pomalych signdli CV (pfiblizné

0,2 Hz) aZ po rychlé signdly HFV (az 10 Hz) [8][9].

Cilem této prace je s vyuzitim vinkové transformace navrhnout robustni algoritmus
pro detekci a hodnoceni dechového cyklu spontdnniho dychédni a umélé plicni venti-
lace. Algoritmus bude funkéni jak pro konvencni, tak i nekonvencni ventilaéni metody, a
také umozni provadét monitorovani ventilace 1 v pfipadé kombinace dychani ventilatoru
a spontdnniho dychéni pacienta. Algoritmus bude mozZné pouZit jak offline v prostfedi
Matlab pro zpracovédni a vyhodnoceni jiZ naméfenych experimentélnich dat, tak v reZimu
real-time pro vyzkumné a klinické vyuziti pfimo béhem ventilace. Funk¢nost algoritmu

bude ovéfena na signdlech z laboratornich a animdlnich modeld.

Prvni Cast této prace se vénuje popisu systému iMon a jeho Casti, ddle experimen-
talnim aparaturdm pouZzitym pro sbér inicidlnich dat pro navrh algoritmu. V hlavni ¢4sti
se prace zabyvd funkcnimi bloky navrhovaného algoritmu. Déle jsou uvedeny postupy
vypoctu ventila¢nich parametr a popsdny experimentdlni aparatury pouzité pro ovéreni
funkénosti algoritmu spolecné se systémem iMon. V sekci vysledki je stanovena nejistota
méfidla pro méfeni dechovych objemu V,. V zdvéru prace jsou naméfend data porovnana

s laboratornim referen¢nim méfidlem a jsou vyvozeny limitace systému.
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2 Metody

Pro ndvrh algoritmu byla nejprve sesbirdna vzorova data pfi konvencnich i nekonvenc-
nich reZimech umélé plicni ventilace (HFJV a HFOV). U konvenéni ventilace byly pou-
zity tlakové 1 objemové fizené reZimy. Variabilita inicidlnich dat byla zajiSt€na zménou
ventila¢nich parametrt pfi kazdém novém zdznamu. Data byla sbirdna systémem iMon,
ktery je popsan niZze v podkapitole Daty je myslen signdl tlaku a signal tlakové dife-
rence vytvorené na cloné vlozené do ventilacniho okruhu. PouZité aparatury pro inicidlni

méfeni jsou popsdny kazda zvlast’ pro kazdy typ ventilace v ¢asti[2.2]

Dle charakteristik inicidlnich dat byl navrZen algoritmus detekce dechovych cykli
v prostiedi Matlab. Jednotlivé bloky jsou popsany v Casti [2.4] Zevrubnéji se tato Cast
vénuje vinkové transformaci, na které je algoritmus zaloZen. Déle jsou popsany metody
vypoctu ventilacnich parametrii v¢éetné postupu odhadu mechanickych a intrapulmonal-
nich parametrd respiracni soustavy pacienta. V zavéru kapitoly je nastinén postup

ovefujicich méfeni véetné prislusnych aparatur.

2.1 Popis mériciho systému

Pro sbér dat bylo pouZzito experimentalni méfidlo FBMI (iMon), které se sklad4 z hard-
warové Casti s méficimi senzory a z Casti softwarové, realizované v jazyce .NET C#.

z Yz

Rozsifeni softwarové Casti je predmétem této prace.
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2.1.1 Hardware

Meéridlo iMon je postaveno na platformé National Instruments NI-DAQ 6009. Akvizi¢ni
jednotka je vybavena 8kandlovym ADC s rychlosti 48 kS/s [10]. Ptipojeni do pocitace
je realizovano pomoci USB 2.0 a je pfimo kompatibilni s frameworkem Microsoft .NET.
Signdl je pfed vstupem do akvizicni jednotky upraven kompenzacnimi obvody offsetu

a filtraci vysokofrekvencniho Sumu.

Tlakové porty v
akvizi¢ni ¢asti iMonu

\

_—
PC USB { iMon
e @00©@
ot o 1 2 7 4

Porty pro pripojeni

senzorovych moduld
I 7 e .
Tlakove porty

/ pro pripojeni
difere¢ni clony

Senzorovy modul

Obrazek 2.1: Experimentdlni métidlo iMon.

K iMonu je mozné pfipojit Ctyfi rizné senzorové moduly s integrovanymi piezore-
sistivnimi senzory tlaku a fadicem diferenciélni linky, kterd zabranuje indukovani Sumu
pfi pfenosu ze senzorového modulu do akvizi¢ni jednotky. Méfidlo je zobrazeno na ob-
razku[2.1] Senzorové moduly jsou dvojtho typu. Prvni typ slouzi k pfimému méfenti tlaku
v okruhu. K druhému typu je nutné pripojit jesté tlakovou diferencni clonu na méfeni tla-
kové diference, ktera je nasledné prevedena pomoci kalibracni kiivky na priitok, a zaradit

ji do série s okruhem.
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2.1.2 Software

Pro praci s méfidlem iMon bylo vyuZito dvojiho softwaru. Prvni program se nazyva Nati-
onal Instruments Signal Express a byl pouZit pro inicidlni sbér dat, kalibraci a ovéreni
fungovéani méfidla. Druhy program je programové vybaveni, které je navrZzeno pfimo pro
praci s méfidlem a nazyva se obdobné jako méfidlo, tedy program iMon [11]. Program je
vytvoren v objektové orientovaném jazyce C# ve verzi .NET 4. Do tohoto programu byla
nové vloZena knihovna pro detekci dechového cyklu, jejiZ tvorba je soucdsti této price.
Uzivatelské rozhrani programu bylo déle upraveno tak, aby byly zobrazeny vSechny zjis-
téné ventilani parametry. Implementace knihovny je podrobnéji popséna v kapitole 2.6
Program iMon komunikuje s méfidlem iMon skrze knihovnu National Instruments mea-

surement studio (NationallnstrumentsDAQ.dll) navrZzenou vyrobcem akvizicni jednotky.

Blokovy diagram softwaru je na obrdzku[2.2]

Program iMon

Knihovna iMon kernel

Spoustéci
uzivatelské
rozhrani

l

Hlavni
uzivatelské
rozhrani

/

. Definice
Vykreslfgvanl ventilaénich
gratu parametru

1
\

Kalibracni

Konverzni
funkce

/

data

\

Zasobnik dat

/

Sbér dat

\

Detekce cykll
a vypocet par.

Obrizek 2.2: Blokovy diagramu programu iMon. Cervené je vyznatena &dst, do které

1|

iMon méridlo

bude implementovén navrZeny algoritmus.
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2.1.3 Tlakova diferencni clona

Pro sbér dat byly pouzity dvé clony. Pro vysokofrekvencni tryskovou ventilaci byla po-
uzita clona mensich rozmérd (prisvit 2 mm) s vétsim pratoénym odporem, protoZe pri
HFJV je nutné méfit velmi malé dechové objemy a malé pritoky. Rozméry clony pro mé-
feni HFJV jsou patrné na obrazku Clona pro méfeni vétSich pritoku s prisvitem 5 mm
je zobrazena na obrazku [2.4] Tato clona navic obsahuje tieti port pro méfeni signélu tlaku

(proximadlni tlak) a byla pouZzita pro méfeni HFOV a CV.

11,50
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5,00 I 'T”
I
\
I
\
I
\
I

8,00
4,20
3,00
2,00

\

\

|

|

|

\

|

|

|

[

\

\

\

3

(=1

\

\

\

20,50

29,00

Obrazek 2.3: Tlakovd diferencni clona uréend pro méfeni malych dechovym objemil a

malych pratokt. V experimentech byla pouzita pro méfeni HFJV.
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Obrazek 2.4: Tlakova diferencnich clona pro méfeni pritoku (1. a 2. port zleva) a tlaku

(3. port). V experimentech byla pouzita pro méfeni HFOV a CV.
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2.2 Popis aparatur pro ziskani experimentalnich dat

v, s

Nejprve byly sestaveny méfici aparatury pro sbér dat slouZicich k prvotnimu névrhu al-
goritmu. Data byla naméfena s vyuZzitim prostfedi NI Signal Express. Ovéfeni funkénosti
algoritmu po implementaci do programu iMon nasledné probéhlo na obdobnych apara-
turdch (viz kapitola[2.7). Jednotlivé aparatury odpovidaji uspordadanim aparaturdm, které
se vyuZzivaji bud’ v 1ékafské praxi, nebo pii experimentalnich méfenich. Usporadéni jsou
si ve vSech pripadech podobna, 1isi se v pouzitém ventildtoru a v typu tlakovée diferencni

clony.

2.2.1 Vysokofrekvencni oscilacni ventilace
Vysokofrekvencni oscilacni ventilace (HFOV) je protektivni ventilacni metoda, kterd vy-
uziva kmitajici membrany k tvorbé tlakovych pulsa.

HFOV

PC - .NET C# iMon

= e —

Model plic

Obrazek 2.5: Experimentdlni aparatura pro inicidlni sbér dat pii HFOV. Jako ventilator
byl pouZit piistroj SensorMedics 3100B. Do ventila¢niho okruhu je sériové zarazena tla-
kova diferen¢ni clona s prasvitem 5 mm. Jako model plic byla pouzita rigidni sklenéna

nadoba (15 1).
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Ventilace probihd s relativné vysokou frekvenci az 10 Hz a malymi dechovymi objemy
okolo 150 ml [8]]. Pro méfeni byl vyuzit HFOV ventilator SensorMedics 3100B. Tlakova
diferencni clona je zarazena do série s ventilaCnim okruhem tésné pred endotrachedlni
kanylu pacienta. Pro inicidlni méfeni byla pouZita clona s prisvitem 5 mm. Tlakové porty
clony byly spojeny s méfidlem iMon pomoci PVC hadicek. Aparatura je naznacena na ob-

razku

Spontanni dychani

Béhem HFOV miiZe dochdzet ke spontannimu dychéni pacienta spolecné s ventilatorem.
Tento stav, pii pouziti ventildtoru Sensormedics 3100B, ale neni Zaddouci. Ventilator ne-
podporuje rezim spontdnniho dychéni pacienta a klade jeho snaze zna¢ny odpor, nehledé
na to, Ze ovladaci elektronika ventildtoru mutze situaci vyhodnotit jako selhdni a zasta-
vit ventilaci. I pfesto, Ze se tento problém jiz dafi feSit s vyuzitim zafizeni Demand-flow
vyvinutém na FBMI [12], pomalé spontdnni dechy vytvareji artefakty, které komplikuji
vypocet ventilani parametrii. PoZzadavkem bylo, aby navrzeny algoritmus umél zpraco-
vat naméfend data i za pritomnosti vicero zdroji signdlu a upozornit na tento stav obsluhu

ventilatoru.
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2.2.2 Vysokofrekvencni tryskova ventilace

Vysokofrekvencni tryskova ventilace (HFJV) je fazena mezi protektivni ventilacni me-
tody. V experimentu byl pouZit ventilator Bunnell Lifepulse. Oproti HFOV, kde je pouZita
kmitajici membrana, je u HFJV vyuzit tlakovy ventilu (Whisper Jet) a uzké trysky (Life-
Port obr. pro generovani prudkych tlakovych pulzi. Tryska je zasazena do plastové
trubice pod dhlem pfiblizné tficet stupnil. Tento dil se zafazuje pied pacientovu endotra-
chedlni kanylu. Z druhé strany se do tohoto dilu pfipojuje konvencni ventildtor pro za-
jisténi pozitivniho pretlaku na konci vydechu a vS§e dohromady tvofi uzavieny ventilani
okruh. Tryska sméfuje smeérem do dychacich cest pacienta a pti uvolnéni tlakového ven-
tilu dojde k prudkému tlakovému razu, ktery zptisobi vyménu plynu v pacientové dychaci
soustavé. Tryskova ventilace vytvari velmi malé dechové objemy v faddu jednotek milili-
tra.

Port pro pripojeni CV - 15 mm

Jet port Port pro snimani tlaku

Port pro

endotrachealni
trubici

Obrazek 2.6: PiisluSenstvi ventilatoru Bunnell Lifepulse. Tryska LifePort se zarazuje
do ventila¢niho okruhu. Je tvofena 4 porty. Port pro pfipojeni tryskového ventilatoru skrze
ventil Whisper Jet, port pro endotrachedlni kanylu pacienta, port pro méfeni tlaku a nej-

vetsi port, ktery slouZi pro pripojeni konvencniho ventildtoru [8].

Meéreni systémem iMon pfi tomto ventilaénim reZimu miZe probihat dvéma zptsoby,
viz obrdzek V prvnim pifpadé je pouzita clona s mensim priisvitem (2 mm), kterd

se viadi pfimo pred endotrachedlni kanylu. V druhém piipadé je pouZzita clona s vétSim
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prisvitem (5 mm), kterd se zafadi nad LifePort. Druhé uspotadani umoZziiuje méteni sig-
nalu tlaku a pritoku bez omezeni tryskového pulzu odporem clonky s malym prisvitem.
Nevyhodou tohoto pfistupu ale je, Ze v nasnimaném signdlu neni patrna inspiracni C4st
a signdl je diky malému odporu je vysoce zaSumény. Kvili této skutecnosti se tento sig-
ndl fadi k vysoce specifickému signdlu a bude feSen v algoritmu zvIdStnim blokem mimo
standardni vyhodnoceni, které neni predmétem této prace. Pro experimentélni ucely 1ze

pouZit i zafazeni obou clon soucasné.

PC - .NET C# iMon

HRV

Tryska l

<« LifePort

HFJV Ventil Whisper
Jet

Model plic

Obréazek 2.7: Experimentdlni aparatura pro inicidlni sbér dat pii HFJV. Jako zdroje po-
zitivniho pretlaku byly pouZity ventildtory Infrasonic Infant Star a Carefusion Avea. (Na
obrédzku je vyobrazen pouze ventildtor Carefusion Avea.) Do okruhu je vloZena tryska,
ktera je pripojena skrze pneumaticky ventil do ventilatoru HFJV Bunnell Lifepulse. Déle
jsou do okruhu zarazeny dvé tlakové diferencni clony, jedna s prisvitem 5 mm (Q2, P2)
druhd s prisvitem 2 mm (Q1). Pro inicialni sbér dat byly pouZity obé soucasné. Pro funkci
algoritmu postacuje pouze jedna. Jako model plic byla pouzita rigidni sklenéna nadoba

(330 ml).
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2.2.3 Konvencni ventilace

Konvencni ventilaci (CV) nazyvame vSechny typy ventilacnich rezimd, jejichZ ventilacni
frekvence a dechovy objem fddové odpoviddji fyziologickym hodnotdm. Systém iMon je

zafazen podobné jako v piipadé HFOV. Pouzitd aparatura je naznacena na obrazku [2.8]

cv

PC - .NET C# iMon

iMon

= peed]))

Model plic

Obrazek 2.8: Experimentalni aparatura pro inicidlni sbér dat pii CV. Jako ventilator byly
pouzity pfistroje Infrasonic Infant Star a Carefusion Avea. Do ventilatniho okruhu je
sériové zarazena tlakova diferencni clona s primérem 5 mm. Jako model plic byla pouzita

rigidni sklenénd nadoba (15 1).

2.3 Kalibrace systému

Pred zahdjenim inicidlnich méfeni byla nejprve provedena kalibrace méfidla. Kalibrace
se sklddd z naméreni kalibracnich kiivek pro pouZitou tlakove diferencidlni clonu a na-
sledného ovéfeni vypocitanych objeml pomoci kalibracni stiikacky. Posun nulové linie

byl feSen vynulovdnim pied zahdjenim kazdého méteni.
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2.3.1 Offset

Offset senzort tlaku nelze spolehlivé odstranit. Vynulovani je nutné pied kazdym méie-
nim. Piezorezistivni senzory pouZzité v systému iMon jsou nachylné na drift nulové linie.

Nulovéni je moZzné provést jak v program NI signal express, tak v programu iMon.

2.3.2 Aparatura pro ziskani kalibrac¢ni krivky

Prevod tlakové diference je provdadén pomoci kalibracnich kfivek, které jsou zméteny
pro kazdou clonu zvlast'. Tlakova diferencni clona o prisvitu 5 mm byla proméfena na re-
gulovatelném zdroji konstantniho pritoku realizovaném pomoci tlakového rozvodu vzdu-
chu a redukéniho ventilu. Pred clonu bylo zafazeno referenéni méfidlo Fluke VT Mobile.
Porty méfené clony byly pripojeny k diferencidlnimu tlakoméru Testo 521. Hodnoty byly
zaznamendny do tabulky a pro ziskdni kalibra¢ni kiivky bylo provedeno proloZeni poly-
nomem ndstrojem cftool (Matlab). Méfici aparatura pro kalibraci je zobrazena na obrazku
[2.9] Méfeni probihalo v rozsahu 10 az 170 1/min s krokem 10 1/min. Méfeni bylo prove-
deno pro oba sméry toku plynu clonou. Kalibra¢ni kfivka pro mensi clonu (2 mm) byla

JiZ vytvofena diive.

Referenéni méfidlo pratoku
Fluke VT Mobile

Diferencni tlakomér
Testo 521

Medicinalni rozvod vzduchu

O Regulovatelny redukéni ventil

= JU JLT

- N ] - [ |

—1  E— —

Obrazek 2.9: Aparatura pro stanoveni kalibracni kfivky tlakové diferencni clony (prasvit
5 mm). Jako referen¢ni méfidlo pratoku byl pouZit pfistroj Fluke VT Mobile. Méfeni

tlakové diference na ptislusné cloné bylo provedeno pomoci tlakoméru Testo 521.
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Kalibracni kfivka byla poté konvertovdna do formatu XML. Kfivku v tomto formétu
je mozné naimportovat do programu iMon, kde je vyuZita pro konverzi tlakové diference
naméfené ve ventilacnim okruhu na pritok. Obé kalibracni kiivky jsou zobrazeny ve vét-

$im méfitku v priloze B této prace.

180 T T T T T

160

140

Pratok Q (I/min)
= =
[ o N
o o o

D
o

40

20

0 1 1 1
0 200 400 600 800 1000
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Obrazek 2.10: Kalibra¢ni kfivka tlakové diferen¢ni clony s prisvitem 5 mm.

2.4 Detekce dechovych cyklu

Signély v respiracni péci jsou znacné variabilni. Kazda z pouzitych aparatur (kapitola
umoziuje mnoho kombinaci nastavenych ventilacnich parametrt a ventilacnich re-
zimt. Béhem méfeni bylo zaznamenano, Ze samotny model plic, tedy i pacient, vyznamné
ovliviiuje tvar signdlu a zastoupeni rusivych slozek. Toto klade dlraz na adaptabilitu vy-

hodnocovaciho feSeni.

Pii nékterych ventilacnich reZimech muze signdl tlaku a pritoku vznikat z vice zdroja.
Napriklad pfi pouziti vysokofrekvencni oscilacni ventilace mize pacient zacit spontdnné
dychat i presto, Ze ventilator SensorMedics 3100B nepodporuje tento reZim a pacientovi

bude klast znacny odpor. Algoritmus musi umét tento stav rozpoznat a upozornit obsluhu.

Z nasnimanych experimentdlnich dat byl navrzen algoritmus, ktery se zamétuje na ro-

bustnost a adaptabilitu vzhledem k riznym frekvencim dychani. Algoritmus analyzuje
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frekvencni spektrum naméfenych signdlli v Case, aby mohl odhalit piipadné nahlé zmény
nebo nespojitosti (spontanni dychani, ruseni, manipulace s okruhem, obstrukce atd.), které
by mohly zkreslit nebo znemoznit detekci dechovych cyklt a vypocet ventilacnich para-

metru.

Algoritmus byl navrZen v prostfedi Matlab. MiiZe pracovat v offline i real-time reZimu.
Naméiend data se zpracovévaji po uZzivatelem definovanych oknech o minimélni Sitce,

ktera odpovida dvojndsobku periody dychdni (7cyus), jejiZ stanoveni je uvedeno déle.

2 260
f fBPM

Tono =2+ Tcyklus = (s) (2.1

Na obrazku je zobrazeno usporadani jednotlivych vypocetnich bloki algoritmu.
Bloky jsou detailné popsdny v podkapitoldch niZe. Podrobné se price vénuje principu
kontinudlni vinkové transformace CWT, nebot’ se jednd o nosnou metodu vyhodnocova-

ctho algoritmu.

. o Vinkova
Predz.pra,covanl Klasifikace k-NN transformace
signdlu
— I} P HF v‘ HFJV
Ch2 Q oy "
|
Hledani maxima energie
Nalezeni hrubych cykli Korekce

ve spektrogramu
Analyza

h 7‘\
S S L\J - \J = |
Er % gV

Obrazek 2.11: Blokovy diagram navrZeného algoritmu.
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2.4.1 Predzpracovani signalu

Signal piichdzi z méfidla iMon ve formé elektrického napéti U ,. Pfevodni charakteristiku

senzoru povazujeme za linedrni.

P=U,-§ (Pa) (2.2)
S(T) =S = konst. (2.3)

Pfevod signdlu na tlak byl proveden pomoci vzorce [2.2]Parametr S je citlivost senzoru,
zanedbavame jeho zdvislost na teploté (S (7)) [2.3] Posun nulové linie je feSen nulova-
nim uZivatelskym piikazem. Hodnoty citlivosti jsou uvedeny na senzorovych modulech.
Kazdé konkrétni zafizeni iMon m4 identifikacni ¢islo, kterym se hlasi ovlddacimu pro-
gramu. Dle tohoto ¢isla je k pouzitému zafizeni pfifazen konfiguracni soubor xml, ktery
obsahuje nastavené parametry citlivosti pro vSechny pfislusné senzorové moduly. Hod-

noty se pohybuji od 1 (1 V =1 kPa) do 2000.

Podobné jako prevod signdlu na tlak je proveden také prevod signélu z diferencniho
senzoru na prutok. Dle rovnice a|2.3|je elektrické napéti z diferencniho senzoru pre-
vedeno na tlak v Pa. Dale je vyuzito kalibraéni kfivky pro stanoveni pritoku. Pro kladnou
tlakovou diferenci Py > 0 je pouZita kalibraCni kiivka pro kladny smér toku (K ) plynu

a zdporny smér (K,,,). Pritok je urcen dle rovnic:

Q = Kpos(Pdif) (l/mln), (24)

Q = Kneg(Pdif) (l/mln) (25)

2.4.2 Klasifikace KNN

Z ptedchoziho bloku pro predzpracovani signadlu dostaneme jiz signdl tlaku a pritoku. Po-
moci signdlu pritoku a kalibracni kfivky provedeme klasifikaci signdlu, aby algoritmus
mohl déle provadét tpravy, které jsou specifické pro ur€ity typ ventilace. Byla sestavena

ucici mnozina z 10 zaznamenanych signalu pro kazdy typ ventilace (HFJV, HFOV, CV).
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Kazdy signdl je hodnocen 6 pfiznaky. Parametry jsou uvedeny v tabulce [2.1] Pfed sa-
motnym algoritmem KNN je zredukovana dimenze pfiznakli metodou analyzy hlavnich

komponent (PCA). RozloZen{ u¢ici mnoZiny je patrné na obrazku [2.12]a[2.13]
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Obrazek 2.12: Ucici mnozina klasifikatoru po redukci dimenze pfiznakti pomoci PCA.

(1. a 2. komponenta)
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Obrazek 2.13: Ucici mnoZina klasifikatoru po redukci dimenze pfiznakli pomoci PCA.

(1. a 3. komponenta)
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Tabulka 2.1: Priznaky klasifikatoru KNN.
Ptiznak Typ pfiznaku

1 Pritok pouZité clonky pii 500 Pa
Vykon signédlu v pdsmu 0.1-1 Hz
Vykon signélu v pdsmu 1-5 Hz
Vykon signdlu v pdsmu 5-10 Hz
Vykon signélu v pdsmu 10-15 Hz
Vykon signédlu v pasmu 15-30 Hz
Maximum 1. derivace

NN R W

2.4.3 Kontinualni vinkova transformace (CWT)

Vinkova transformace je integralni transformace principidlné podobna Fourierové trans-
formaci, avSak s tim rozdilem, Ze jako bdzovou funkci vyuZziva nékterou z fady speci-
fickych funkci zvanych matefské vinky (mother wavalet). Pokud nevyZadujeme zpétnou
vinkovou transformaci iCWT), je mozné vyuzit jako matetskou vinku kteroukoliv funkci
spliyjici tyto rovnice:

f ) (1) dt =0, (2.6)

f ) (D) dt < co. (2.7)

()

Pouzitd bazova funkce (matefskd vinka) umoziuje vyjadrit nékteré tvary 1épe néz
v pfipadé sinu a cosinu u Fourierovy transformace. Naptiklad obdélnikovy signdl je tvo-
fen ve frekvenénim spektru Fourierovy transformace velkym poc¢tem koeficientd, pokud
bychom vSak vzali jako bazovou funkci obdélnik (Haar wavelet), stacil by pouze zlomek
koeficientl k vyjadfeni stejné informace. Z toho vyplyva, Ze ¢im jsou si analyzovany sig-
ndl podobnéjsi s bazovou funkci, tim lepsi je lokalizace ve Skdlogramu. Popis vinkové

transformace vychazi z literatury [9] a [13]].

Experimentalné namétfené signaly byly porovndny se zndmymi vinkami a jako vhodna
vilnka byla kvili vysoké podobnosti vybrana 1. derivace Gaussovy kiivky . Podobnost

tvard je patrnd na obrazku
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Q (I/min)

Obrazek 2.14: Vybrana matetskd vinka (vpravo) tvarové podobnd méfenym signalim.

Jakmile je stanovena matetfska vinka (f), miZeme provést vinkovou transformaci

s naméfenym signalem Q(¢).

* 1 —(t-b
cwt(a,b) = f: ) Q(t)\/_m (T) dt (2.8)
i7)
cwi(a,b) = Q(b) * vl— (2.9)
la| \ a

Pro vypocet pouZijeme rovnice 2.8 nebo CWT ve formé konvoluce [2.9] Naméfeny sig-
ndl neni integrovatelny na intervalu (—oo; 00), tudiZ pouZijeme uvedené rovnice v diskrétni
formé s vyuzitim sumace [14].

a=10 a=20 a=230

Obrazek 2.15: Porovnani dilatace matetské vinky v zavislosti na parametru a.
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Parametry a a b znadi velikost a posun matefské vinky. VInky s jinymi parametry nez
a = 1 Ab = 0 nazyvame dcefiné vinky. Vinky odvozené od Gaussovy kiivky maji linearni

Skalovéni. Velikost dcefiné vinky je pfimo umérné koeficientu a.

Rovnice [2.9| implikuje dvé vlastnosti vinkové transformace, které jsou hlavnim divo-
dem vyuziti této metody pro detekci dechového cyklu. Zaprvé konvoluci dcefiné vinky
s naméfenym signdlem si miizeme predstavit jako korelaci s invertovanou funkci dle ver-
tikalni osy symetrie. Disledkem je, Ze v mistech vysoké shody dcefiné vinky se signa-
lem dostaneme lokdlni maximum korelace (obr. [2.16). Toto maximum bude amplitudové
vyznamné oproti ostatnim jeviim v signdle, které nemaji shodny tvar s danou dcefinou

vinkou.

B = Q(l/min)
— CWT(Emax,t)

f\ Gauss wavelet
s A

Obrazek 2.16: Pribéh korelace dcefiné vinky s nejvétsim podilem energie s naméfenym

signalem pratoku. Korelace vytvafi maximum v oblasti konce nddechu (inspiracni pauzy

pokud je pfitomna).
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Z této vlastnosti ¢astecné vyplyva druha dilezitd vlastnost, a tou je frekvencni selekti-
vita. Konvoluéni maska je ve své podstaté FIR filtr [13]. Dilataci matefské vinky vznikaji
pasmové propusti, se kterymi je ndsledné provadéna korelace, resp. konvoluce s prevra-
cenou maskou. Tuto soustavu pasmovych propusti miizeme nazvat bankou filtrQ, z nichz
po provedeni filtrace ziskdme prostor cwt(a, b), ktery obsahuje korelacni koeficienty fa-
zené v Case pro jednotlivd frekvencni padsma. Vinkova transformace tedy nejen zesiluje
tvary signdlu matetské vince podobné (pattern recognition), ale i provadi adaptivni filtraci

pomoci soustavy pasmovych propusti.

Absolute Values fora= 123...
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Obrazek 2.17: Korelacni spektrum signdlu prutoku. Osa x predstavuje Cas, osa y velikost
dcefiné vinky a osa z miru korelace. Korelacni koeficienty jsou vypocitany pro signal

prutoku pii HFOV se spontannim dychdnim animalniho modelu.

Vypo&itanou matici cwt(a, b) pouZijeme pro dalsi analyzu. Radky této matice predsta-
vuji jednotlivé Skély, a tedy i frekvencni pdsma. Sloupce jsou Casové vzorky. Vykreslenim
této matice do soufadného systému x, y, z dostaneme korelac¢ni spektrum na obrézkum
RozloZeni energie signalu mezi jednotliva frekvenéni pasma ziskdme jako |cwi(a, b)|?,

tuto matici oznacujeme jako Skdlogram (spektrogram)(obr. [2.18)).
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Obrizek 2.18: Skélogram signdlu pritoku. Osa x predstavuje ¢as, osa y velikost dcefiné
vinky a osa z podil energie konkrétni vinky na ptivodnim signdlu. Spektrogram je vypo-

¢itan pro signdl pritoku pti HFOV se spontannim dychanim animdlniho modelu.

2.4.4 Analyza skalogramu

Skélogram zobrazuje rozloZeni energie mezi jednotlivd frekvenéni pasma. Vinka, kterd
nese nejvetsi Cast energie signélu, bude také mit nejvyssi korelacni koeficient v mistech
dechovych cykli. Pomoci této vinky je provedena lokalizace dechového cyklu v signdlu
prutoku. Je zfejmé, Ze pro rtiznd nastaveni frekvence ventilatoru nalezneme jinou dcefinou
vinku. Zobrazeni pomoci $kdlogramu umoZznuje identifikovat pfitomnost vicero zdroji
signélu. Na obrazcich a[2.18]jsou patrné spontdnni dechy animédlntho modelu béhem

HFOV, protoze energie je rozloZena mezi jind pasma.

Hledéni vinky s nejvétsim podilem energie signdlu priitoku v celém naméfeném inter-
valu je provedeno rozdélenim prostoru cwt(a, b) na n ekvidistantnich dseku, ve kterych
nalezneme maximum energie daného tseku. Vyslednd vilnka je stanovena jako medidn
z jednotlivych usekt. Toto opatieni je nezbytné, nebot’ korelacni koeficient ndhodného
artefaktu resp. spontdnni dechu by mohl byt nejvyssi v celém prostoru cwt(a, b), prestoze

se nejednd o prevladajici maximum.
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2.4.5 Detekce lokilnich extrému CWT

Vinku s nejvyssim podilem energie na signdlu pouzijeme pro lokalizaci dychacich cykla.
Cykly, které takto nalezneme, jsou vytvoreny prevladajicim zdrojem signalu napiiklad
tedy HFOV 1 pii pfitomnosti spontdnniho dychani. Tato vinka mé s naméfenym signdlem
nejvyssi korelaci v misté nejvétsiho prekryvu, kterym je v dychacim cyklu inspiraéni
pauza. Pro nalezeni téchto lokalnich korelaci vyuzijeme detektor lokdlnich extrémi (peak

detector).

Algoritmus pro detekci lokdlnich extrému vyuZivd posuvného okna o §ifce dvojné-
sobku nalezené Skdly. Pokud je stfed okna v misté lokdlniho maxima plati, Ze vSechny
hodnoty nalevo i napravo od této hodnoty jsou mens$i. Podobné nalezneme 1 lokélni mi-
nima. Maxima o nizké amplitudé jsou odstranény prahovanim. Detekce hrubych cykli

je naznacena na obrazku [2.19]

1 — Q(I/min)
——— CWT(Emax,t)
Gauss wavelet

Obrazek 2.19: Detekce pocatku dechovych cykll. V mistech maximalnich korelaci ozna-
¢ime stied cyklu. Pocétek cyklu je v misté minimdlni korelace. Po¢étek dalsiho cyklu je

koncem cyklu predchazejiciho.
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2.4.6 Nalezeni hrubych cykla

Vektory lokdlnich maxim a minim sparujeme tak, aby lokdlni minimum pfedchdzelo lo-
kalnimu maximu. Vzdalenost t€chto extrémi musi byt mensi, neZ je Sitka vinky s nejveétsi
energii. Tim je zarucCeno, Ze lokdlni minimum nendleZi exspiracni ¢asti predchdzejiciho
cyklu. Dechovou periodou (7ys) 0zna¢ime ¢as mezi jednotlivymi pocatky cykld, které
jsou definované lokdlnimi minimy, ¢as mezi poCatkem a prislusSnym stfedem oznacime
jako Cas inspiria (T;,,) a Cas mezi stfedem a pocdtkem nasledujiciho cyklu jako Cas
exspiria (T,y,). Pro vypocet ventilacnich parametri jsou cykly déle tfidény. Ze signdlu
tlaku jsou extrahovany intervaly spontannich, resp. konvencnich decht, ve kterych se vy-
pocet neprovadi a cykly jsou vyfazeny. Podrobnéji je tato problematika feSena v kapitole

o spontdnnim dychani a nizkofrekvenénich artefaktech [2.4.§]

2.4.7 Korekce

Nalezeny vektor dechovych cykld je odhadem skutecné polohy dechové cyklu. Matema-
tické vlastnosti vinkové transformace znemoznuji absolutni lokalizaci dechového cyklu.
JelikozZ zname princip tvorby signalu, miiZeme stanovit dal$i matematické podminky,
které umozni provést korekce hrubych cykll a zpfesnit tak pivodni odhad. Podminky

jsem stanovil nasledovné:

1. Dychaci cyklus zacind nartistem z téméf nulového nebo lehce zaporného pritoku

(uvaZzujme ndhodny posun izolinie).
2. Na konci inspiria je dosazeno maximum dechového objemu v rdmci jednoho cyklu.
3. Objem inspirovaného a exspirovaného vzduchu je priblizné stejny.
4. Tlak na konci vydechu, resp. pocétku cyklu, je lokdlnim minimem.

5. Signaly tlaku a pritoku jsou Casové synchronni.

Pokud vsak podminky nebudou dodrZeny, vysledky korek¢énich algoritmti budou zhor-

Sovat ptivodni odhad cykli. Z tohoto diivodu je volba pouZzitych korekei na uzivateli, ktery
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musi rozhodnout, zda méfeni probihd dle vyse uvedenych podminek. Pokud uZzivatel zvoli
vicero typu korek¢nich algoritmd, bude jako celkovy vysledek bran aritmeticky primér
jednotlivych vysledki. VSechny korekéni algoritmy jsou aplikovdny v ramci hrubych od-

hadu cykli.

Stired cyklu

Korekce stfedu cyklu jsou provedeny dle podminky 2. V inspiracni fazi dechovy ob-
jem nartstd aZ do inspirani pauzy, kde pritok protne nulu a zacne faze exspiraCni.
Posunem odhadu stfedu cyklu do maxima dechového objemu je provedeno zpfesnéni
(obr. 2.20). Na souboru experimentdlnich dat byl tento posun vétSinou minimélni (ob-

vykle do 4 vzorkl pfi f,, = 2000).

Kumulativni integral Q
Pratok Q(I/min)

Q(I/min)

Obrazek 2.20: Maximum dechového objemu (V7) je bodem ukonceni inspiria. Odhad

sttedu posouvame do toho maxima.
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Pocatek cyklu

Ke zptfesnéni pocatkt cykll jsou vyuZity vSechny vyse uvedené podminky. Algoritmus
vyuziva tfi pfistupy ke korekci pocatku cyklu, které produkuji tfi vysledky. UZivatel
si muze zvolit, ktery pfistup nejvice odpovida jeho potiebam napiiklad pifi experimen-
tdlnim offline vyhodnoceni. Pfi pouZiti real-time je Casto postacujici hruby odhad CWT,

nebot’ ve vétsin€ pripadu bude zkresleni vypoctu ventilaénich parametrii zanedbatelné.

Prvni pfistup vyuZzivd 4. podminky. Pokud si pfedstavime dychaci soustavu po nddechu
jako nabity kapacitor, tésné pfed dalSim nabijenim bude jeho napéti minimalni v rdmce
jednoho cyklu. Je-li soucasné splnéna podminka 5. o synchronnim sbéru dat, mizeme
promitnout hruby odhad pocatku cyklu do signalu tlaku. Kolem této projekce stanovime

interval, ktery zabrani vypoCtu mimo konkrétni ¢ast cyklu a nalezneme minimum. Syn-

chronizované signdly jsou zobrazeny na obrazku [2.21]

Hruby odhad pocatku cyklu

Nalezeny pocatek cyklu=——>

Q (I/min)

Interval pro nalezeni minima
vytvoreny z hrubého odhadu -

v

PEEP | Nalezeny pocatek cyklu:

P (KPa)
T

Obrazek 2.21: Korekce pocdtku cyklu pomoci signalu tlaku. Nejprve nalezneme hruby
cyklus pomoci CWT. Nasledné je stanoven interval pro detektor lokédlnich extrému. V po-

sledni fazi je nalezeno minimum, které odpovida pocatku cyklu.
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Druhy a tieti zpiisob se opira o podminku 3, kterd jinymi slovy fikd, Ze plyn se v paci-
entovi nehromadi a unik plynu z okruhu je nizky. Druhy zptisob vyuZziva jiz vypocitaného
kumulativniho integrélu, ve kterém hledd v oblasti hrubého odhadu pocatku lokélni mi-
nimum (obr. 2.20), které je v podstaté prichodem nulou signélu pratoku. Tieti zplsob
provadi filtraci signdlu Sbodovym symetrickym klouzavym priimérem a nasledné hleda
vSechny priichody nulou ze zaporného do kladného pritoku. Pokud je prichodd nulou
detekovdno vice nez jeden, je brdn jako vysledek prvni prichod nulou od maxima sig-
nalu pratoku smérem k pocéatku. Hledani prichodt nulou je patrné z obrazku Oba
pristupy produkuji podobné vysledky.

Q(l/min)

Obrazek 2.22: Korekce pocatku cyklu pomoci prichodu nulou. Signél je nejprve vyhlazen

Sbodovym klouzavym primérem a ndsledné je nalezen prichod nulou.

2.4.8 Spontanni dychani a artefakty

Nalezeni spontdnnich nebo konven¢nich decht je diky vysoké variabilité signdli zna¢né
komplikované. Je nutné kazdy typ ventilace feSit zvIast’. Frekvencni sloZky spontanniho
dychani jsou zastoupeny zejména na nizkych frekvencich v pasmu (0,1 Hz—-1 Hz). V prv-

nim kroku je provedena Fourierova transformace a je zjiSténo zastoupeni signilu ve zmi-
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néném pasmu. Tento krok je ¢aste¢né redundantni, je v algoritmu z diivodu vypocetni op-
timalizace. Fourierova transformace je nékolikandsobné rychlejsi nez algoritmus CWT,
pokud nejsou slozky zastoupeny, neni nutné CWT pocitat pro nizkofrekvencni koefici-
enty. Pokud sloZky zastoupeny jsou, je signdl decimovan, vypoctena CWT a nalezena
vinka s maximadlni energii. Postup lokalizace je poté obdobny jako v ptipad¢ hledani do-

minantnich dechid ventilatoru.

Vyse zminénym zpisobem je nalezeno periodické spontanni dychani pti HFOV nebo
kombinace konvenéni ventilace s HFJV. V nékterych pfipadech se v signdle vyskytuji
artefakty zptisobené neperiodickym spontannim dechem, manipulaci s ventilaénim okru-
hem, akustickym rdzem apod. V tomto piipadé je zastoupeni frekvencnich slozek ve Fou-
rierovském spektru na nizkych frekvencich minimélni, ale pfesto by mohlo dojit k ovliv-
néni vypoctu ventilatnich parametrii. Vinkova transformace je velmi citlivd na ndhlé
diskontinuity a zmény v signdle. Nahly artefakt (podobné jako nahly spontidnni dech)
se ve spektru projevi napfi¢ vSemi $kdlami (obr. 2.18)). Béhem detekce dominantnich de-
chovych cykli tvorenych ventilatorem je kontrolovana nizkofrekvenéni vinka (na obrazku
[2.18]se jednd o nejvzdélen&jsi vinku ve sméru osy y - hloubka grafu), zda na ni nedochdzi
k vyraznému odchyleni od jinak nizké hodnoty. Rozhodovaci kriterium bylo stanoveno
jako odchyleni od stfedni hodnoty (medidn) s amplitudou alesponi 15% energie vinky s
maximem energie signalu. Timto zplisobem jsou vyfazeny dechové cykly, pfi kterych

doslo k osamélému spontdnnimu dechu nebo nédhlému ruseni.
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2.5 Analyza dechovych cyklu

Po naméfeni zvoleného Casového tseku systémem iMon je provedeno nalezeni cykli.
Pro real-time monitorovani umélé plicni ventilace jsou z téchto cykld vypocteny venti-
la¢ni parametry, mechanické a intrapulmondlni parametry respiracni soustavy. Vypoctené

parametry jsou zobrazeny na obrazovce (obr. [2.23).

9 ibon [E=5 [Eem =5
Méfeni  Nulovéni Zaznam méfeni Grafy Hodnoty
Vi
priitok 5 59
1o [* history flow history | 3 ml
' ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ MV
05 1 ] 0,14 umin
E 0.0 £
= Hz
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o
z 051 p Ti:Te
ol ] 46 «
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1.5 t t t t t
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= 000 =
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Obréazek 2.23: Ukédzka monitorovaciho okna programu iMon. Zobrazené signdly jsou

pouze testovaci, nejednd se o zdznam ventilace.

2.5.1 Vypocet ventilacnich parametria

Vsechny niZe uvedené ventilacni parametry jsou vZdy vypocitavany za urcity casovy dsek

T oino Z Tovnice 2.1]
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Dechovy objem (V)

Vi = V(N) (ml) (2.10)

Dechovy objem V; je stanoven jako primér z jednotlivych dechovy cykld V,(N), kdy N je

poradi dechového cyklu v naméfeném okné.

Frekvence (f)

Doba mezi pocatky cykld Ty, je stanovena jako primér ze vSech jednotlivych decho-
vych period Teyus(N), kdy N je pofadi cyklu v naméfeném okné. Frekvence je poté sta-

novena dle rovnice:

1 1
o ' (2.11)
TC)'kl’” Tcyklus(N)

Minutova ventilace (MV)

Minutova ventilace je urena z rovnice:

V.- f-60 .
MV =-—"1+_"( ) 2.12
% 1000 (1/min) (2.12)
Pomér I:E
Tins N
[ E= o )-100 (%) (2.13)
Texp(N)

Pomér inspiracniho T',,, a exspiracniho Casu T, je stanoven opét z priiméru jednotlivych

inspiracnich 7},,,(N) a exspira¢nich Cast T,,,(N).
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Stiredni tlak v dychacich cestach / Mean airway pressure (MAP)

Stredni tlak v dychacich cestach je urCen jako primér naméfeného signélu tlaku pomoci

VZOrce:

MAP = P(1) (kPa). (2.14)

Spitkovy tlak p¥i nadechu / Peak inspiratory pressure (PIP)

Spi¢kovy tlak pii nddechu (PIP) je vypo&itan jako primér jednotlivych $pickovych tlakd
PIP(N) v detekovanych cyklech. PI P(N) je maximalni hodnota v tlaku od poc¢éatku do konce

cyklu.
PIP = PIP(N) (kPa) (2.15)

Pretlak na konci vydechu / Positive end-expiratory pressure (PEEP)

Tlak na konci vydechu je urcen podobné jako Spickovy tlak. PEEP je ze signélu tlaku
odecten v Case T cyus(N)(1 -0, 05) od pocatku cyklu. Jedna se o tlak 5 % dechové periody
pred pocatkem dalsiho cyklu.

PEEP = PEEP(N) (kPa) (2.16)

2.5.2 Vypocet mechanickych a intrapulmonalnich parametra

Vypocet mechanickych parametrii pro potfeby real-time algoritmu vychézi z jednodu-
chého dvou prvkového jednokompartmentového modelu, ktery zahrnuje rezistanci a pod-

dajnost dychaci soustavy (obr.[2.24)) [16].

Raw

1
| S |
1
CL I lpalv

Obrazek 2.24: Elektroakusticky model dychaci soustavy.
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Model se skldadd z celkového odporu R,, dychacich cest a jednoho akumulaéniho
prvku reprezentujicich poddajnost C; . Tyto parametry jsou v klinické praxi st€Zejni pro roz-

liSeni obstrukéni (zvySeny odpor) €i restrikéni (sniZend poddajnost) poruchy plic [[17].

(Pmax - Pplat)

Ry =
o

(Pa - min/I) (2.17)

AV Vi

Cn:—:—
om = Ap = PIP — PEEP

(ml/Pa) (2.18)

Palv:Paw_Q'Raw:Paw_O'Raw: plat (Pa) (2.19)

Odpor R,,, (inicidlni) je stanoven dle rovnice metodou preruseni pritoku, které
nastava pii inspiracni pauze [18]]. Tlak P, je shodny se Spickovym tlakem PIP, P,
je tlak na béhem inspiracni pauzy. Dynamickd poddajnost C,y, je stanovena dle rovnice
.18 Vypocet vychdzi z literatury [19]. Intrapulmondlni parametr alveoldrni tlak P, je

stanoven za nulového priitoku dle rovnice |2.19

(kPa)

aw

Tlak P

Obrizek 2.25: Na obrézku je zobrazen signdl tlaku béhem CV. Sipkami jsou vyneseny

body odectu tlaku pro vypocet mechanickych a intrapulmonalnich parametra [19].
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2.6 Implemetace algoritmu do systému iMon

Algoritmus byl navrZzen v prostredi Matlab ve formé& souboru funkci pro jednotlivé bloky
dle diagramu na obrazku Zakladni vstupni parametry algoritmu jsou signdl pratoku
(I/min), signdl tlaku (Pa) a vzorkovaci frekvence (Hz). DalSi vstupni parametry slouzi
k ovladani vystupt, diagnostiky, procesu detekce a typu korekci. Vystupem algoritmu
jsou pozice dechovych cyklid a dechové objemy pro kazdy detekovany cyklus. Vypocet

ostatnich ventilaénich parametrd je provadén mimo hlavni funkéni blok.

Implementace do systému iMon byla provedena ve tfech krocich. Prvnim krokem
bylo vytvoreni .NET DLL knihovny pomoci Matlab deploytool. Po kompilaci navrZzenych
blok byla tato knihovna implementovana do programu iMon, do bloku zpracovani namé-
fenych dat (obr. 2.2). V druhém kroku byly vytvofeny metody pro vypocet ventilacnich
parametrti a komunikaci se zbytkem programu jiz v jazyce C#. V poslednim kroku bylo
upraveno uZivatelské rozhrani, aby bylo moZzné zobrazit vS§echny vypocitané parametry a

ovladat implementovany algoritmus.

2.7 Ovérujici experimenty

Po dokonceni faze ndvrhu a implementace byla provedena ovéfujici méfeni v real-time
rezimu na laboratornich modelech a offline ovéfeni na animalnich modelech. Ovéfujici
experimenty jsou zaméfeny na parametr dechového objemu V,, protoze sledovani tohoto

parametru hlavnim cilem této prace.

2.7.1 Laboratorni experiment — konstantni objem

Me¢éreni velmi malych dechovych objemi pouzivanych v HFV (zejména v pii HFIV) je
komplikované, protoZe pro tento tcel neni dostupné Zadné univerzalni referencni méridlo.
V prvni fazi ovéreni byl zvolen postup simulovaného ventilovidni pomoci konstantniho
objemu kalibrované vzduchové stiikacky. Tlakova diferencni clona byla pfipojena ke stfi-

kacce a jeji druhy port do rigidni sklenéné nadoby, jakozto modelu plic. Ovéieni probéhlo
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pro oba typy pouZzitych clonek (rozméry jsou uvedeny v kapitole [2.1.3). Systém iMon byl
nastaven na méfeni v 15 sekundovych oknech, ve kterych probihalo simulované venti-
lovani, po dokonceni vypoctu ventilacnich parametri byly hodnoty odecteny z monitoru
a zapsany. Pro kazdy zvoleny objem probéhlo deset méteni. Pro mensi clonku pouZivanou
pro HEJV byla pouZita kalibrovand 50 ml medicindlni plastova stifkacka. Obdobné bylo
provedeno méfeni pro vétsi clonku s prisvitem 5 mm pomoci 500 ml kalibrované stii-
kacky Hans Rudolph. Jako modely plic byly pouZity rigidni sklenéné nddoby o objemech
330 ml (2 mm clona) a 15 1 (5 mm clona). Prehled nastavenych objemi pro simulované

ventilovan{ je uveden v tabulce [2.2] PouZitd aparatura je zobrazena na obrazku [2.26]

PC - .NET C# iMon

iMon

Iil}ﬂ ee pooe]])

Kalibrovana

strikacka

Model plic

Obrazek 2.26: Aparatura ovéfujiciho experimentu, pii kterém bylo provadéno simulované
ventilovani vzduchovou kalibrovanou stiikackou. Jako model plic pro clonku s prisvitem

2 mm byla pouzita rigidni sklenénd nadoba s objemem 330 ml.

Tabulka 2.2: Prehled nastavenych objemt pro simulované ventilovéni.

Typ clony (prasvit v mm) Kalibrovany objem (ml)

2 10
2 20
2 50
5 100
5 200
5 500
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Obréazek 2.27: Aparatura ovétujiciho experimentu, pfi kterém bylo provadéno simulované
ventilovani vzduchovou kalibrovanou stfikackou. Jako model plic pro clonku s prisvitem

5 mm byla pouZita rigidni sklenénd nddoba s objemem 15 1.

2.7.2 Laboratorni experiment — CV a HFOV

V druhé fézi laboratornich ovétujicich experimentd byl systém testovan vuci referenc-
nimu méfidlu Fluke VT Mobile. Zapojeni do okruhu je patrné na obrazku [2.28] Jako
model plic byla pouzita umél4 plice Imtmedical SmartLung Adult. Hodnoty byly odeci-
tdny z méfidla iMon a z referenniho méfidla vZdy po 1 min ventilace po dobu 5 minut.
Pro oba typy ventilace (HFOV, CV) byla pouzita 3 rtizna nastaveni. Pfi méfeni CV byl
pouzit objemové fizeny rezim, aby bylo mozné porovnat nastaveni ventildtoru s obéma

méfidly.

Tabulka 2.3: Sledované ventila¢ni parametry na jednotlivych zafizenich pii méfeni CV.

Typ ventilacniho parametru Ventildtor iMon VT Mobile  Jednotka

PIP v o/ v cmH,0

Dechovy objem V, v v v ml
PEEP v o/ v cmH,0

Frekvence f v v v BPM

Odhad poddajnosti C - v v/ ml/cmH,0
Odhad odporu R v v v cmH,O/1/s
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Tabulka 2.4: Sledované ventilaén{ parametry na jednotlivych zatizenich pfi méfeni HFOV.

Typ ventilacniho parametru  Ventilitor iMon VT Mobile Jednotka

PIP S v, cmH,0
AP v - - cmH,O
Dechovy objem V; - v v ml
PEEP - v v, cmH,0
Frekvence f v v v BPM
I:E v o/ v %
MAP v o/ v/ cmH,0
HFOV

PC - .NET C# iMon

o

=

eo pooe

Referencni
méfidlo pritoku

Model plic

Obrazek 2.28: Aparatura ovétfujicitho experimentu pouzitd pro méfeni s konvenénim ven-
tilitorem GE Healtcare Engstrom Carestation a vysokofrekven¢nim oscilaénim ventila-
torem SensorMedics 3100B. Do ventila¢niho okruhu je nejprve zarazen systém iMon a

nasledné referenéni méridlo Fluke VT Mobile.

48



2.7.3 Laboratorni experiment - HFJV

Experiment ovéfujici funkCnost systému iMon s HFJV se zaméfuje na méfeni objemt, ne-
rametrd. Dechové objemy pouzivané pii vysokofrekvencni tryskové ventilaci jsou velmi
malé, pohybuji se okolo 5 ml. Takto malé objemy je obtizné pfesné¢ méfit, proto byla
pouZita nepiimd metoda vyuzivajici Douglastv vak. Princip experimentu spociva ve vy-
tvoreni uzavieného systému se vzduchovym vakem, ktery je plnén vysokofrekvenénim

ventildtorem po pfedem definovanou dobu a definované frekvenci.

o Vp(mD)
™ F(BPM) - #(min)

(ml) (2.20)

Z celkového objemu vzduchu ve vaku V;p, je mozné dle rovnice vypocitat primérny

dechovy objem V,. Vytvofend aparatura je zndzornéna na obrazku [2.29]a na obrazku [2.30]

[] Kalibrovana
stfikacka

iMon (il

=/ (e poee]

PC - .NET C# iMon

Trojcestny ventil

HFEIV

u HFIV Ventil
Q
T -
S =7

Douglastiv vak
(objem 71)

Obrazek 2.29: Aparatura ovéfujictho experimentu pro méfeni velmi malych objemi po-
moci Douglasova vaku o objemu 7 1. Vak je plnén tryskovym ventildtorem po dobu ¢
dechovymi objemy V, s dechovou frekvenci f. Po tuto dobu je odecitdna hodnota V,
ze systému iMon. Celkovy objem V;p je zjiStén odsitim vzduchu z Douglesova vaku

kalibrovanou stfikackou. Naméfené a vypoctené hodnoty V; jsou nasledné porovnany.

49




Obrazek 2.30: Fotografie aparatury ovétfujictho experimentu pro méfeni malych decho-

vych objemt pii HFJV.

2.7.4 Animalni model

Signély z animalniho modelu byly nasbirdny obdobnou metodou jakou byla nasbirdna
data laboratorni (obr. 2.5). Jako animdlni model bylo pouZito prase. Data byla zazname-
nana pro pozdé€jsi analyzu a vyhodnocena v offline reZimu. Cilem ovéfeni na animalnim
modelu nebylo stanoveni presnosti systému, nybrZz vyzkousSet reakci algoritmu na redlna
data zatiZzena mnoha ruSivymi jevy, které nelze pfi laboratornich méfenich na rigidnich
modelech plic pfedpoveédét nebo vytvoftit. Z naméfenych dat byl vypocten dechovy objem,
MAP a PIP. Hodnoty byly vyneseny do trendovych graft a jsou zobrazeny v ptiloze C.
Vyhodnoceni algoritmem probihalo obdobné jako pfi pouZiti real-time, tedy po oknech

(délka okna byla zvolena na 5 s).
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3 Vysledky

3.1 Laboratorni experiment — konstantni objem

V této Casti jsou uvedeny vysledky méfeni konstantnich objemu. Z vysledki je nasledné
stanovena nejistota méfeni objemu pro kazdou clonku zvI4st’.
3.1.1 Nejistota méreni objemu s clonou 5 mm

V tabulce[3.1]jsou uvedeny naméfené hodnoty systémem iMon oproti hodnoté kalibracni

stitkacky (100 ml, 200 ml, 500 ml).

Tabulka 3.1: Naméfené objemy tlakové diferencni clony s priisvitem 5 mm.

Nastaveno 100 ml Nastaveno 200 ml Nastaveno 500 ml

¢islo méfeni Objem (ml) Objem (ml) Objem (ml)

1 96,5 194,0 502,6

2 98,5 196,2 493,0

3 99,0 195,5 498.,5

4 08,2 192,5 495,6

5 98,7 193,2 480,7

6 98,6 195,8 500,8

7 98,8 194,8 509,0

8 97,8 194,2 494.4

9 96,3 195,2 4932

10 98,5 193,6 497.5

Pramér 98,1 194,5 496,5
Smérodatna odchylka 1,0 1,2 7.4
Smérodatna odchylka priméru 0,3 0,4 2.4
Neznama systematicka chyba -1,9 -5,5 -3,5
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Z naméfenych hodnot v tabulce [3.1] stanovime ndhodnou chybu p4 a nezndmou neko-
rigovanou chybu vychyleni (bias) u.s [20]. Nejistotu p4 ur¢ime jako primérnou sméro-

datnou odchylku priméru dle té€chto rovnic:

N T S
SEver =5 = \ =D ;(x, ¥) (ml), (3.1)

SE?  + SE?  + SE?
[y = \/ 100 3200 S0 (). 32)

Nekorigovanou chybu vypocitime jako rozdil referencni hodnoty objemu kalibracni

stifkacky V.,.r od priméru naméfenych hodnot V..

Mbias = Vt - Vref (ml) (3.3)

Hes = \/Alﬂ% + Az/,l% + A3/.l§ + ...+ An/l% (34)

Diéle stanovime nejistotu typu B. Pro stfikacku stanovime nejistotu z datového listu
vyrobce kalibra¢nich vzduchovych stiikacek Hans Rudolph [21]]. Pro systém iMon nelze
nejistotu stanovit piimo, ale je nutné nejprve stanovit kombinovanou nejistotu méficiho
senzoru i, a ndsledné prepocitat dle typickych hodnot ventilace na objemovou nejistotu

pro kazdy typ aplikace méfici clony (usgrov @ tscy)-

Nejistotu u.; urc¢ime z jednotlivych nejistot z datového listu [22] senzoru HCXMO005D.
Nejistoty senzoru uvedené vyrobcem a vypocitand kombinovand nejistota senzoru je uve-
dena v tabulce [3.2] Kombinovana chyba senzoru (. je stanovena dle pravidla o s¢itani

chyb (rovnice [3.4)) [23]], kdy A, je koeficient citlivosti dané nejistoty .

Tabulka 3.2: Nejistoty méficitho senzoru modulu iMom pro clonu o prisvitu 5 mm.

Zdroj nejistoty  Velikost nejistoty (Pa)

Offset a span 2,0

Nelinearita u, 1,0

Stabilita u; 2,0

Kombinovana nejistota senzoru g 3,0
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Pro stanoveni nejistoty méfidla iMon pouZijeme metodu nejhor§tho mozného odhadu [23]].

Stanoveni mezi u,yroy a koeficientu A yroy je znacné komplikované, nebot’ vztah mezi
naméfenou tlakovou diferenci a hodnotou objemu neni linedrni a jednd se o integrél
z funk¢nich hodnot kalibra¢ni kfivky v bodech namétenych tlakovych diferenci za urcity
Casovy usek. Do nejistoty jsou zavedeny dalsi parametry, které by bylo nutné zohlednit
pii interpretaci vysledné nejistoty. Zvolime typické hodnoty ventilacnich parametri a li-
nearni charakteristiku dechového cyklu, ¢imz zjednodusime koeficient A5 roy na hodnotu
1. Pro dalsi zjednoduSeni vypoctu uvaZujme inspiracni fazi s konstantnim pritokem Qs
a dobu inspiria T',,,. Tlakova diferen¢ni clona s prisvitem 5 mm se vyuZivd jak pro CV,
tak pro HFOV. Pro oba rezimy ventilace je nutné vycislit celkovou nejistotu zv1ast” (u.cv,
Ucrrov). Pro zvySeni hladiny pravdépodobnosti stanovené nejistoty na a = 0, 95 byl zvo-
len koeficient k = 2. Pro celkovou rozsifenou nejistotu obou ventilaci (U.cy, U.grov)
plati:

U.=k-pu. (ml). (3.5)

Pro HFOV zvolime hodnoty Tj,,, = 100 ms (odpovida ventilaCni frekvenci 5 Hz) a
Qinsp = 24 1/min (odpovidd dechovému objemu 40 ml). Tento priitok vyvold tlakovou
diferenci na cloné o velikosti 261 Pa (stanoveno z kalibra¢ni kfivky). Pro tlakovou dife-
renci s prictenou nejistotou senzoru ., poté plati Py;r = 261+ 3,0 Pa. Z kalibracni kiivky
zpétné zjistime rozdil v pritoku AQ;,,, = 0,17 1/min. Dle metody nejhor§iho odhadu
budeme uvazovat, ze rozdil v priitoku nemd normélni rozdéleni, nybrZ ptisobi po celou

dobu integrace prutoku v horni hranici intervalu (0,17 1/min).

MsHFOV = AQinsp : Tinsp =2,83ml/s-0,1s~0,3 (ml) (3.6)

V dob¢ inspira¢niho Casu Tj,, Cini nejhorsi nejistota dand nepfimym vypoctem ob-
jemu, zptisobend senzorem tlaku, pfiblizné 0,3 ml (rovnice [3.6). Jakmile zndme objemo-

vou nejistotu senzoru, sestavime bilanéni tabulku nejistot [3.3]
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Tabulka 3.3: Bilan¢ni souhrn nejistot pii aplikaci HFOV.

Typ nejistoty A u (ml) 2 (ml?)

Priimérnd smérodatna odchylka priméru 1 1,4 2,0
Primérna systematickd chyba up,,s 1 -4,0 15,3
Nejistota kalibrované stiikacky 1 2.5 6,3
Nejistota senzoru yygroy 1 0,3 0,1
Suma 23,6
Kombinovana nejistota u.grov 4,9 ml
Rozsifena kombinovana chyba U, yroy pro k = 2 9,7 ml

Obdobné stanovime nejhorsi mozny odhad nejistoty pro CV:
Mscv = AQinsp ' Tinsp = 19 3§ ml/s : 1’5 s~ 2 (ml) (37)

Zvolime T;,,, = 1,5 s (odpovidd 15 dechiim za minutu) a Q;,s, = 20 1/min (odpovida
dechovému objemu 500 ml). Z kalibracni kiivky zjistime vyvolanou tlakovou diferenci a
pficteme chybu senzoru P,y = 172 + 3, 0. Tento interval porovndme s kalibra¢ni kiivkou
a odeCteme AQ;,;, = 0,1 1/min. Vypocteme nejhors$i mozny odhad nejistoty zpisobené

integraci signalu pritoku s nejistotou senzoru tlaku (rovnice|3.7).

Tabulka 3.4: Bilancni souhrn nejistot pfi aplikaci CV.

Typ nejistoty A p (ml) g2 (ml?)

Primérnd smérodatnd odchylka priméru 1 1.4 2,0

Primérna systematickd chyba wp,,s 1 -4,0 15,3

Nejistota kalibrované stiikacky 1 2.5 6,3
Nejistota senzoru yycy 1 2 4
Suma 27,5
Kombinovana nejistota u.cy 5,2 ml
Rozsifena kombinovana chyba U.cy pro k = 2 10,5 ml
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3.1.2 Nejistota méreni objemu s clonou 2 mm

Analogicky jako v pfedchozim piipadé stanovime nejistotu pro clonku s prisvitem 2mm,
kterd je vyuzivana pro méfeni HFJV. Naméfené objemy systémem iMon oproti hod-
notdm kalibrovanych objemu jsou uvedeny v tabulce [3.5] Nejistoty pouZitého senzoru

(HCXMO050D6) pro HFJV dané vyrobcem jsou uvedeny v tabulce [3.6]

Tabulka 3.5: Naméfené objemy tlakové diferencni clony s prisvitem 2 mm.

Nastaveno 10 ml Nastaveno 20 ml Nastaveno 50 ml

Cislo méreni Objem (ml) Objem (ml) Objem (ml)
1 7,80 18,03 47,54
2 8,37 18,58 48,38
3 7,81 18,77 48,00
4 7,76 18,33 47,64
5 8,05 19,26 47,36
6 7,95 18,37 47,57
7 8,07 18,76 47,76
8 8,74 18,63 47,15
9 8,35 18,77 48,00
10 8,37 18,97 48,03
Primér 8,13 18,65 47,74
Smérodatna odchylka 0,32 0,35 0,37
Smérodatna odchylka priméru 0,10 0,11 0,12
Nezndmad systematicka chyba -1,87 -1,35 -2,26

Tabulka 3.6: Nejistoty méficiho senzoru modulu iMon pro clonu o prisvitu 2 mm.

Zdroj nejistoty  Velikost nejistoty (Pa)

Offset a span 12,0

Nelinearita u, 10,0

Stabilita u; 20,0

Kombinovana nejistota senzoru g 254

Stanovime typické hodnoty T,,, = 25 ms (odpovidé frek. 7 Hz) a Qj,;, = 10 1/min
(odpovidd dechovému objemu 4,2 ml). Z kalibracni kfivky stanovime vyvolanou tlakovou
diferenci a priteme nejistotu senzoru, kterd ¢ini Py;r = 1790+25,4 Pa. Zpétné stanovime

rozdil v pritoku skute¢né hodnoty od horni hrani¢ni hodnoty AQ;,,, = 0,06 1/min.
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Nejistotu uyryy stanovime jako:

MsHFJV = AQinsp . Tinsp =1 ml/s . 25,4 ms = 0.03 (ml) (38)
Po stanoveni nejistoty senzoru miiZeme sestavit bilanéni souhrn nejistot (tab. [3.7).

Tabulka 3.7: Bilancni souhrn nejistot pfi aplikaci HFJV.

Typ nejistoty A u (ml) g2 (ml?)

Primérnd smérodatnd odchylka priméru 1 0,11 0,01
Primérna systematicka chyba pp;,,s 1 -1,83 3,34
Nejistota kalibrované stiikacky 1 1,00 1,00

Nejistota senzoru pypyy 1 0,03 0,00

Suma 4,35
Kombinovana nejistota u.grv 2,09 ml
Rozsifena kombinovana chyba U, g,y prok = 2 4,2 ml

3.2 Laboratorni experiment — referenc¢ni méridlo

3.2.1 Vysokofrekvencni oscilacni ventilace (HFOV)

Meéfeni probihalo dle aparatury na obrazku [2.28] Byla stanovena tii nastaveni, viz ta-
bulka [3.8] Byly sledovany parametry dle tabulky [2.4] Pro kazdé nastaveni probéhlo pét
simultannich odecti z méfidla Fluke VT Mobile a systému iMon. Odecty byly provadény

po jedné minuté.

Tabulka 3.8: Pouzitd nastaveni na HFO ventilatoru Sensormedics 3100B.
AP cmH,O Bias flow (I/min) Frekvence (Hz) I:E  MAP cmH,0

A 15 25 4 50/50 5,1
B 10 25 3,9 50/50 9.4
C 20 25 5.5 50/50 14,8

56



t

Dechovy objem V _(ml)

PEEP (cmH 2O)

N
w

D
o

w
wvi
T

w
o
T

N
v
T

N
o
T

—_
w
T

—
o
T

-iMon 18 -iMon ' '
I VT Mobile ] » _-VT Mobile ]
1 14+ 1
1 12t 1
J 6N 10 F J
1 sl 1
1 6F 1
1 4} 1
5F 1 2t 1
0
A B C

PIP (cmH

Obrazek 3.1: Naméfena data (V,, PIP) pti HFOV pro tii riznd nastaveni A, B, C. Modry
sloupec oznacuje systém iMon. Hnédy sloupec referenéni méfidlo Fluke VT Mobile.

Cerné je vyznacena smérodatnd odchylka méfeni.

; ; 6 ; ;
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-VT Mobile
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Obrazek 3.2: Naméfend data (PEEP, f) pii HFOV pro tfi rizné nastaveni A, B, C. Modry

Frekvence (Hz)

sloupec oznacuje systém iMon. Hnédy sloupec referenéni métidlo Fluke VT Mobile.
Cerné& je vyznalena smérodatnd odchylka méfeni. Zluty sloupec je hodnota zobrazend

ventilatorem (nemusi se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrazek 3.3: Namétenad data (/E, MAP) pti HFOV pro tfi riznd nastaveni A, B, C. Modry
sloupec oznacuje systém iMon. Hnédy sloupec referen¢ni méfidlo Fluke VT Mobile.
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ventildtorem (nemusi se jednat o nastavenou hodnotu).

3.2.2 Konvencni ventilace (CV)

Aparatura byla sestavena obdobné jako v pfipadé HFOV (obr. [2.28)). Rozdilem byl po-
uzity ventilator. Misto HFOV ventildtoru byl pouZzit konvencni ventilditor GE Healtcare
Engstrom Carestation. Méfeni probihalo pétkrat pro kazdé nastaveni z tabulky [3.9] Ode-

Cty z jednotlivych zafizeni byly provddény po jedné minuté.

Tabulka 3.9: PouZitd nastaveni na konven¢nim ventildtoru GE Healtcare Engstrom Ca-

restation.

PIP (cmH,0) VT (ml) PEEP cmH,O Frekvence (BPM)

12
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2
4
0

16
10
20
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Obrazek 3.4: Namérena data (V,, PIP) pti CV pro tfi riznd nastaveni A, B, C. Modry slou-
pec oznaCuje systém iMon. Hnédy sloupec referenéni mé&fidlo Fluke VT Mobile. Cerné je
vyzna¢ena smérodatnd odchylka mé&feni. Zluty sloupec je hodnota zobrazend ventildtorem

(nemusi se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrazek 3.5: Namétend data (PEEP, f) pii CV pro tfi riiznd nastaveni A, B, C. Modry
sloupec oznacuje systém iMon. Hnédy sloupec referenéni méfidlo Fluke VT Mobile.
Cerné& je vyznalena smérodatnd odchylka méfeni. Zluty sloupec je hodnota zobrazend

ventilatorem (nemusi se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrazek 3.6: Odhad poddajnosti pii CV pro tii rizna nastaveni A, B, C. Modry sloupec
oznaluje systém iMon. Hn&dy sloupec referenéni méfidlo Fluke VT Mobile. Cerné je

vyznacena smérodatnd odchylka méfeni.
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Obrazek 3.7: Odhad odporu pii CV pro pét hodnot parabolickych odport. Modry sloupec
oznatuje systém iMon. Hnédy sloupec referenéni méfidlo Fluke VT Mobile. Zluty slou-

pec je hodnota zobrazend ventildtorem. Cerné je vyznacena smeérodatnd odchylka méfeni.
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3.2.3 Vysokofrekven¢ni tryskova ventilace (HFJV)

Meéfeni probéhlo dle aparatury [2.29] Pro kazdé nastaveni z tabulky [3.10bylo mé&feni pro-

vedeno tfikrat. Odecty z jednotlivych zafizeni byly provdadény po jedné minuté.

Tabulka 3.10: Pouzitd nastaveni na HFJ ventilatoru Bunnell Lifepulse.

PIP (cmH,0) Frekvence (BPM) Doba ventilace vaku (min)

A 20 360 2
B 25 400 2
C 30 400 2
D 35 400 1
8 - Mon T T T
[ ] Douglastv vak

E

>+

IS

Q

C

>

|5

S

[a)]

Obrazek 3.8: Dechovy objem pii HFJV pro ¢étyfi rizna nastaveni A, B, C, D. Modry
sloupec oznacuje systém iMon. Hnédy sloupec vypocitané objemy z Douglasova vaku.

Cerné je vyznacena smérodatnd odchylka méfeni.
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3.3 Animalni model
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Obrézek 3.9: Signal priitoku z animalniho modelu pii HFOV. Cerné svislé &ary segmentuji

signdl na inspiria a exspiria. Zluté svislé ¢ary oznacuji mista spontanniho dychéni.
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Obrizek 3.10: Zv&tseny signal pritoku z animélniho modelu pfi HFOV. Cerné svislé &ary
segmentuji signdl na inspiria a exspiria. Zluté svislé &ry oznaluji mista spontanniho dy-
chéni. Posledni cyklus pred pocatkem spontdnniho dychani je vyfrazen, protoZe nemd ur-

¢en konec expiria.
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4 Diskuze

4.1 Zhodnoceni experimentalnich dat

4.1.1 Nejistota méreni objemu s clonou 5 mm

Z naméfenych dat simulovanych dechovych objemu kalibracni stifkackou (tab. je
patrné, Ze systém iMon systematicky méii méné neZ je skutecny dechovy objem (v pri-
méru o 4 ml). Toto miZe byt zpisobeno nepresnou hardwarovou kalibraci, nepfesnou
kalibraci clonky a nepresnosti detekce a vypoctu. Nepresnou detekci algoritmem béhem
laboratornich méfeni miZeme téméf vyloucit, nebot’ béhem méfeni byla provadéna vizu-
alni kontrola detekovanych cykli. V nékterych pfipadech byl zaznamendn posun detekce
pocatku cyklu, avsak v fadu jednotek vzorkd. RovnéZ pouzitd clona byla prekalibrovana
pfesnym referencnim meéfidlem. Jako nejpravdépodobnéjsi vysvétleni se jevi nepresna
kalibrace vnitinich zesilovacl systému iMon. Zesilovace jsou nastaveny pomoci soustavy
viceotaCkovych trimra, které svoji Casovou nestabilitou mohly zpiisobit zménu zesileni a
dekompenzaci offsetu. Tato systematicka chyba je nejvétsim zdrojem nejistoty pro métreni

dechovych objemd.

Rozsitend nejistota (k = 2) pro clonu s prasvitem 5 mm ¢ini U.yroy = 9,7 ml
a U.cy = 10,5 ml. Nalezenim zdroje systematické chyby by bylo mozné sniZit nejistotu
méfeni 0 34 % U.cy a 0 41 % U.groy. Dalsi zpfesnéni by bylo zna¢né problematické,
protoZe ostatni nejistoty plynou pfevazné ze samotné kalibracni stfikacky. Potencidlniho
zlepSeni je mozné dosdhnout pouzitim presnéjsi metody odhadu nejistoty méficich sen-
zorl. Zde pouzita metoda vyrazné zjednodusSuje jeji vypocet, avsak jeji vysledek miize

byt nadhodnoceny oproti skutecné nejistoté.
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4.1.2 Nejistota méreni objemu s clonou 2 mm

Podobné jako u 5 mm clony méfi mensi clona (2 mm) systematicky mensi objemy, nez
jsou skutecné. Primérna zaznamenana systematicka chyba je priblizné polovi¢ni nez
v predchozim pripad€. Clona se pfipojuje k jinému senzorovému modulu nez clona 5 mm,
ktery bude mit jisté jiné odchylky od ptiivodni kalibrace.

Rozsifena nejistota (k = 2) pro clonu s prisvitem 2 mm ¢ini U ypyy = 4,2 ml, nej-

vy$§i podil na nejistoté mé opét systematickd chyba. Jejim odstranénim by bylo teoreticky

mozné méfit dechové objemy s nejistotou pfiblizné 2 ml.

4.1.3 Vysokofrekven¢ni oscilacni ventilace (HFOV)

Meéridlo iMon béhem HFOV spolehlivé zaznamendvalo dechové cykly a reagovalo po-
dobné¢ jako referen¢ni méfidlo Fluke VT Mobile na zmény ventilacnich parametrti. Dob-
rych vysledkl bylo dosazeno pfi méfeni dechovych objemd, kdy se ve vétsiné piipadi
méfidlo neodchylovalo o vice nez 10 %. Méfeni frekvence ventilace (obr. [3.2] pravy) bylo
pfiblizn¢ shodné pro vSechny tfi metody. Naopak hiife nez bylo oekdvano dopadlo mé-
feni tlakovych parametrii. Tlakové parametry PIP, PEEP, MAP jsou zobrazeny na obraz-
cich: pravy[3.1] levy [3.2]a pravy[3.3] VSechny grafy maji zfetelny rostouci trend spole¢né
s rostoucim nastavenim ventilatoru. Na obrazcich je patrna pfitomnost jak chyby aditivni,
tak multiplikativni. Pravdépodobné je zptisobena jiZ zminénou dekompenzaci offsetu sen-

zorQ a posunem zesileni.

Nejistota méfeni objemi se zdpornou systematickou chybou se propagovala vSemi
provedenymi méfenimi. PovSimnéme si levého grafu naméfenych dechovych objemi
(obr. 3.1) sloupce C. Zde je zobrazen opacny trend neZ bychom ocekdvali vzhledem
k pfedchozim méfenim. Pfi tomto nastaveni ventildtoru jsem pozoroval, Ze detektor de-
chovych cykli v referenénim méfidle vynechava nékteré cykly (méfidlo signalizuje de-
chovy cyklus pipnutim). Pokud byla zvySovédna frekvence z nastaveni C (5,5 Hz) dale,
doslo okolo hodnoty 8,5 Hz k dplnému zastaveni detekce cyklu referencnim méfidlem.
Domnivam se, Ze pfi nastaveni C pracuje referenéni méfidlo na hranici svych garantova-

nych parametra.
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4.1.4 Konvecni ventilace (CV)

Pfi méfeni konvencni ventilace systém iMon spolehlivé fungoval, pokud délka méficiho
okna byla priblizné tfikrat vétSi nez perioda dychani (bylo nutné zaznamenat alespon
3 dechové cykly). Pokud byla nastavena délka okna dvakrdt vétsi, stavalo se, Ze cyklus

nebyl v daném okné cely a algoritmus méfeni vytadil.

Vysledky méfeni dechovych objemt se ve vétsSiné piipada nelisily o vice nez 10 %
oproti referenénimu méfidlu a o vice nez 15 % oproti hodnoté ventildtoru. Tlakové para-
metry a frekvence vykazuji stejné trendy jako v pfipadé HFOV. Tlakové parametry maji
aditivni a multiplikativni chybu a frekvence se téméf shoduji mezi métidly. Odhad poddaj-
nosti plic (obr. [3.6) byl béhem méfeni pfiblizné shodny s odhadem referencniho méfidla

s 10% toleranci. Nizkd hodnota ve sloupci B je zpisobena nizkym naméfenym objemem.

Na obrazku opét miZeme pozorovat systematickou chybu méfeni. Pfi nastaveni
ventilatoru B systém nezaznamenal nardst objemu o 50 ml. Domnivam se, Ze se jedna
o projev jedné ze zdsadnich limitaci systému. Pokud si prohlédneme parametry nastaveni
ventildtoru B, vidime, Ze hodnoty jsou pomérné nizké oproti fyziologickym. Ventildtor
v tomto nastaveni ventiluje nizkym pritokem a po dlouhou dobu inspiria. Nizky pritok
na tlakové diferencni cloné vytvari nizky rozdil tlaku, ktery v disledku mnoha parazitnich
jevli miize byt znacné zkresleny. Pokud byla frekvence nastavena na hodnotu 16 BPM,
odpovidala by hodnota pfiblizné 50 ml nartistu. Chybu detekce algoritmem muzZeme opét
témér vyloucit, protoZe méfeni bylo vizualné kontrolovano. Je nutné dodat, Ze pii dalSim

snizovani frekvence algoritmus zacal selhavat.

4.1.5 Vysokofrekvencni tryskova ventilace (HFJV)

Me¢éfteni dechovy objemi pri aplikaci HFJV je problematické a jako nejpresnéjsi referencni
metoda byl zvolen Douglasiiv vak (obr.[2.29). Systém iMon oproti referenéni metod& do-
kdzal zaznamenat dechové objemy s odchylkou priblizné 20 %. I tento vysledek je vSak
pfinosny pro pouZiti v klinické praxi, nebot’ doposud nebyly u HFJV dechové objemy
monitorovany vibec a pro 1ékafe miZe byt mnohdy prinosnéjsi sledovani trendul, nez-li

absolutnich ¢isel. Porovnani systému iMon s vypocCtem objemi z objemu Douglasova
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vaku je zobrazeno na obrazku [3.8] Z grafu je patrné, Ze systém iMon kopiruje trend refe-

rencni metody, avsak je zde opét pfitomna zdpornd systematickd chyba.

4.2 Intrapulmonalni parametry

Zvoleny postup vypoctu poddajnosti plic a odporu soustavy je vhodny pouze pro kon-
vencni ventilaci. Metoda je pfi CV srovnatelnd s referenénim méfidlem Fluke VT Mo-
bile. Pii ventilaci provadéné HFOV a HFJV nezobrazovalo méfidlo Fluke VT Mobile
74dné hodnoty, rovnéz hodnoty vypoctené systémem iMon nebyly relevantni vzhledem

k pouzitym modeltim plic.

4.3 Presnost a limitace systému

V pribéhu real-time ovérujicich experimentl nastavaly tfi pfipady. V prvnim piipadé, a
to zejména pii HFJV a HFOV, dochéazelo k téméf bezchybné detekci pocatku i stfedu
cyklu. V druhém piipadé (hlavné pfi CV) algoritmus vyhodnotil po¢étek cyklu pfedCasné
o jednotky procent trvani cyklu. Druhy pfipad nastdval pfi nevhodném vybéru korekéniho
algoritmu a zejména pfi hranatém tvaru signdlu. Ve tfetim piipadé€ algoritmus nenalezl
zadné cykly a namérené okno vyradil i pfesto, Ze okno obsahovalo dechové cykly. Tento
pripad nastaval Casto pfi manipulaci s méfici clonkou nebo pfi prenastavovani ventildtoru,

kdy algoritmus zaznamenal v signdle ndhly artefakt.

4.3.1 Posun nulové linie a zesileni

Z naméfenych dat je patrné, Ze systém vykazuje jak chybu aditivni, tak multiplikativni.
Tyto chyby nejsou zplisobeny algoritmem pro detekci a analyzu dechovych cykla, ktery je
vysledkem této prace, protoze béhem méteni nebyly pozorovany vétsi odchylky v detek-
cich. PouZiti zafizeni v klinické praxi, a tedy i navrZeného algoritmu, je limitovdno vSemi
slabymi strankami celého systému iMon. Navic chyby zptisobené hardwarem se propa-

guji celym systémem a mohou byt zesileny (resp. zeslabeny) nelinearni charakteristikou
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tlakové diferen¢ni clony.

Multiplikativni chybu by bylo moZné odstranit piekalibrovanim nastaveni zesilovaci
nebo diikladnym zméfenim pievodni charakteristiky métidla. Multiplikativni chyba nema

vyrazny vliv na ¢innost algoritmu, ovliviiuje pouze vysledné hodnoty ventilanich para-

metru.

Posun nulové linie, v kombinaci s ostatnimi chybami méfeni, ovliviiuje vyrazné €in-
nost algoritmu. Nulova linie miiZze byt posunuta ze dvou divodi. Prvni ditvod je posun
nulové hodnoty senzort tlaku (kladny i zdporny) a druhy diivod miiZe byt skute¢ny kladny

ztratovy prutok od ventilatoru k netésnosti v okruhu.

Pratok Q (I/min)

Posun nulové linie T

Obrazek 4.1: Signal pritoku z HFOV méfeni. Na tomto grafu je patrné, Ze pri posunu

(oA

nulové linie dojde k roz$ifeni nebo zkraceni inspiracni ¢ésti na dkor C4sti exspiracni.

Signél pritoku s posunem nulové linie je zobrazen na obrazku 4.1} Posunem nulové li-
nie se posouva prichod nulou smérem k exspiriu predchoziho cyklu (kladny posun) nebo
smérem k maximu inspiria (zdporny posun). Timto posunem se také posune maximum
energie vinkové transformace a rovnéz dojde ke zkresleni vétSiny korekénich algoritmi

(kromé korekce signdlem tlaku). V piipadé periodickych harmonickych signdli by byl

67



tento problém snadno feSitelny odstranéni stejnosmérné slozky signdlu. Symetrie signdlu
prutoku neni téméf v Zadném piipadé experimentalnich dat dodrZzena. Chyby méfeni rov-
néZ nejsou shodné pro inspiracni a exspiracni faze (kladny a zaporny pritok). Neni tedy
mozné odstranit stejnosmérnou slozku bez ztraty a zkresleni informaci. Algoritmus od-
strafiuje pouze zdpornou stejnosmérnou slozku, nebot’ ta nemd fyzikdlni opodstatnéni.
Plyn nemiiZe byt v pacientovi tvofen. Pokud je stejnosmérna slozka kladna, je algoritmus

odkdzan na manudlni nastaveni nuly uZivatelem.

Navrhuji upravit hardwarovou cast tak, aby byl minimalizovdn posun nulové linie
po celou dobu méfeni. Pro sniZeni posunu tvoreného zesilenim by mohlo byt vyuzito sta-
bilizovanych (auto-zero) operacnich zesilovacu, které diky integrovanym vnitinim pre-
pina¢lim mohou upravovat posun nuly pfimo béhem métfeni. Nevyhodou ale je, Ze tyto
prepinace zanaseji do signdlu Sum. Frekvencni pdsmo tohoto Sumy by se ale mélo po-
hybovat mimo uZzite¢ny signdl. Druhym feSenim by mohlo byt vloZeni nulovaciho ob-
vodu, ktery by byl synchronizovany s programem iMon. Mezi jednotlivymi naméfenymi
okny by mohl program spustit tento nulovaci obvod a minimalizovat tak posun nulové
linie tvofeny zesilenim signald. Treti komplexnéjs$i metoda fesi jak posun zesilovaci, tak
senzoru. Jedna se programovatelny operacni zesilova¢ (PGA), ktery je vybaven vnitini
paméti EEPROM, kde se uloZi pfevodni charakteristika senzoru v zdvislosti na teploté.
Obvod méfi teplotu piimo z odporového mustku piezorezistivniho senzoru tlaku. Kalib-

race t€chto kompenzacnich obvod je ale komplikovana.

4.3.2 Odchyleni tvaru signalu od materské vinky

Zakladni principem navrZzeného algoritmu je hleddni tvaru matefské vinky v naméfeném
signdlu. Pokud se tvary od sebe odchyli, dojde k posunu odhadu hrubych cykli, ktery
vSak algoritmus v praxi fesi pouzitim korekci. Pro zndzornéni vlivu tvaru signdlu, ktery
je vyrazné odchyleny od vybrané materské vinky, na vysledek vinkové transformace jsem
vytvofil matematicky model extrémniho tvaru signdlu, ktery zpisobi vyznamny posun

hrubé detekce. Model vychazi z nasledujicich predpokladi:

1. Integral a stiedni hodnota signdlu od pocatku jednoho cyklu k pocatku druhého

cyklu je nulova.
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2. Amplituda modelového signélu a trvani jeho Casti vychdzi z experimentalnich dat.

Podminkou €. 1 je zajiSt€na objemova symetrie. Druhou podminkou chceme vyloucit

fyzicky nerealizovatelné situace, napiiklad nekonecné kratké inspirium apod.

Vliv hran

Pokud signdl bude mit ostré hrany, bude s nimi vinkova transformace nakladat jako se za-
oblenymi. Pro spravnou detekci cyklu z obrazku by bylo vhodné vyuZzit matefskou
vinku Haar. Chyba detekce vznikd v diisledku toho, Ze signdl 1épe koreluje s vétsi vinkou,
nez by bylo vhodné pro spravnou detekci. Algoritmus automaticky zvoli vinku s nej-
vétsSim podilem energie, ale ta je v tomto piipadé vétsi nez délka cyklu. Posun smérem
k pocédtku vznikne tim, Ze pii posouvéni vlnky po modelovém signélu dojde k prekryvu
zéporné Casti matefské vinky (obr. 2.14] pravy) se zdpornou Casti signdlu diive, nez dojde

k prekryvu kladné ¢4sti vinky s kladnou ¢4sti signdlu.

= Q(I/min)
L — CWT(Emax,t)

Posun pocatku cyklu

Pratok Q(I/min)

Obrazek 4.2: Posun pocatku cyklu je 5,5 % trvani osamélého cyklu
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— Q(I/min)

—— CWT(Emax,t)
CWT(4/5*Emax,t)

—— CWT(1/2*Emax,t)

—— CWT(2/5*Emax,t)

L Mensi vinky prochazi
skute€nym pocatkem

Pratok Q(I/min)

Obrazek 4.3: Posun pfi tomto tvaru je zpusoben nevhodnou velikosti vinky (S).
Mensi vinky jiz spolehlivé lokalizuji hranu obdélniku. Velikosti zobrazenych vinek jsou

4 1 2
is,1s5,2s .

— Q(I/min
= CWT(Emax,t)

Posun pocatku cyklu

Pratok Q (I/min)

Obrazek 4.4: Posun pii trojihelnikovém tvaru je zplisoben nevyraznou prvni hranou sig-

ndlu. Zaznamenany posun byl 15 % doby trvani osamélého cyklu.
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Vliv asymetrie

Asymetrické exspirium zpuasobi presun energie signdlu do vyssich hodnot $kal vinek, nez
které odpovidaji inspiriu. Riizné velké poméry mezi Casem inspiria a exspiria budou ménit

zkresleni detekce. Na obrazcich [d.5]a[d.6]je zobrazeno zkresleni pro pomér 1:2.

L | ——Q (min)
—— CWT(Emax.t)

Posun stfedu cyklu
Posun pocatku cyklu

Pratok Q (I/min)

Obrazek 4.5: Posun pocatku cyklu je 8 % trvani osamélého cyklu. Posun stiedu signdlu je

5 % trvani osamé&lého cyklu.
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— Q(I/min)
—— CWT(Emax,t)

Posun stfedu cyklu 7

Posun pocatku cyklu

Pratok Q (I/min)

Obréazek 4.6: Posun pocatku cyklu je 5 % trvani osamélého cyklu. Posun stiedu signdlu je

1 % trvani osamélého cyklu.

4.3.3 Korek¢ni algoritmy

Hlavni podminka funkcnosti korekéniho algoritmu vyuzivajiciho signélu tlaku je, ze tlak
na konci vydechu je minimalni. Tato podminka u vysokofrekvencnich rezimt neni vzdy

splnéna a algoritmus nepracuje spravné.

Algoritmy vyuzivajici priblizeni signdlu k nule nebo jeho prichod nulou se ukazaly
jako relativné spolehlivé. Nejvétsim zaznamenanym problémem je jejich citlivost na po-

sun nulové linie at’ uZ do zapornych, nebo do kladnych hodnot.
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5 Zaveér

Byl vytvoren algoritmus umoziujici detekovat dechové cykly, vypocitat ventilacni para-
metry a urcit odhad mechanickych a intrapulmondlnich parametrt pro spontdnni dychani,
konvencni 1 vysokofrekvencni ventilacni rezimy. Algoritmus vyuZiva vlnkové transfor-
mace, kterd umoziuje robustni detekci dechového cyklu i v zaSuméném signdlu. Analy-
zou Casové a frekvencni oblasti simultanné dokdze algoritmus rozliSit pfitomnost vicero

zdroji signalu a lokalizovat spontanni dechy pacienta béhem umélé plicni ventilace.

Algoritmus byl vytvoren v prostiedi Matlab a implementovéan do stavajictho programu
iMon v jazyce C#. Algoritmus v prostfedi Matlab je zaméfen na offline analyzu jiZ namé-

renych dat, zatimco v systému iMon se algoritmus s vyhodou pouZije v reZimu real-time.

Névrh a tvorba algoritmu probihala na zdklad€ nasbiranych dat z fady experimentél-
nich méfeni, kterd byla zrealizovdna v laboratornich podminkach. Déle byly provedeny
ovérujici experimenty na laboratornich a animélnich modelech, které otestovaly funkénost
algoritmu. Algoritmus urcuje dechové objemy s odchylkou neprevySujici 10 % u kon-
vencni a vysokofrekvencni oscilacni ventilace oproti referencnimu méfidlu Fluke VT
Mobile a 20 % u vysokofrekvencni tryskové ventilace oproti referenéni metodé vyuzi-
vajici Douglastv vak. Trendy zachycuje systém iMon ve shodé s referencnim méfidlem a

metodou.

Z experimentdlnich dat byly také stanoveny rozsifené kombinované nejistoty (k = 2)
pro dvé diferencni clony systému iMon. Pro clonu s prisvitem 5 mm byla stanovena ne-
jistota pro dva typy ventilace, pro vysokofrekvencni oscilacni ventilaci U.groy = 9,7 ml
a pro konvenéni ventilaci U.cy = 10,5 ml. Pro clonu s prisvitem 2 mm byla stanovena
nejistota pouze pro vysokofrekvencni tryskovou ventilaci, nebot’ tato clona se pii jinych

typech ventilace nevyuziva, a to jako U.gr;vy = 4,2 ml.
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Algoritmus pro detekci a analyzu dechovych cykld uceluje systém iMon a rozsifuje
oblast jeho mozného vyuZiti, kterd byla nyni omezena na experimentalni praxi, do praxe
klinické. UZzivatelské rozhrani umoziuje monitorovani ventilacnich parametri (zejména
dechovych objemt) a odhad parametrit mechanickych a intrapulmondlnich, coz poskytuje

1ékafti zpétnou vazbu o probihajici ventilaci.
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Prilohy
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A Obsah CD

CD obsahuje:

e Klicova slova (pdf)

o Abstrakt Cesky (pdf)

e Abstrakt anglicky (pdf)

e Zadani diplomové prace (pdf)

e Kompletni diplomova prace (pdf)
e Algoritmus Matlab (zip)

e Knihovna C# (zip)

e Program iMon (zip)

e Priispévek na konferenci Semindf biomedicinského inZenyrstvi 2016 (pdf)
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B Kalibracni krivky
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Obrazek B.1: Kalibracni kiivka tlakové diferencni clony s prisvitem 5 mm.
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Obrazek B.2: Kalibracni kfivka tlakové diferencni clony s prisvitem 2 mm.
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C Animalni model
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Obréazek C.1: Naméfené dechové objemy animdlniho modelu pti HFOV. Ostré propady

jsou mista preruSeni ventilace (aZz nékolik desitek sekund). Naméfend okna v téchto

pauzich byla automaticky vyfazena.
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Obrazek C.2: Naméfeny Spickovy tlak animdlniho modelu pfi HFOV. Ostré propady jsou

mista preruSeni ventilace (az nékolik desitek sekund). Naméfend okna v téchto pauzach

byla automaticky vyfazena.
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Obrazek C.3: Naméfeny stredni tlak v dychacich cestach animalniho modelu pfi HFOV.
Ostré $picky jsou mista preruSeni ventilace (aZ nékolik desitek sekund). Namétfena okna

v téchto pauzich byla automaticky vytazena.
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