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Résumé

Le monde de la médecine recherche continuellement de nouveaux moyens pour repousser les
limites de la pratique. Depuis plusieurs années, la ventilation liquidienne totale (VLT) est étudiée
pour aider le support respiratoire des patients en détresse respiratoire sévére. Cette nouvelle
technique de ventilation remplace le mélange gazeux normalement inhalé, par un liquide (PFC).
En VLT, les poumons sont totalement remplis de PFC et un ventilateur liquidien assure
I’insertion et le retrait d’un volume courant. L’équipe interdisciplinaire Inolivent développe et
expérimente depuis 10 ans la VLT. Lors des essais, une problématique majeure a été rencontrée :

le collapsus expiratoire.

Contrairement a la ventilation gazeuse ou 1’expiration est passive, I’expiration doit étre active
pour forcer ’extraction du liquide. Le systeme de pompage crée alors une dépression dans la
trachée qui peut mener a 1’écrasement des voies respiratoires, c’est le collapsus expiratoire. Ce
dernier peut étre évité en diminuant le volume et/ou la fréquence respiratoire, mais au risque de
compromettre la rémission du patient. L’objectif de cette thése est donc la compréhension de ce
phénomene, afin d’élaborer des solutions permettant d’optimiser la ventilation. La
compréhension s’appuie sur la modélisation numérique des écoulements fluides dans les
poumons. Ce modéle a été validé in vivo sur le modele ovin du nouveau-né. 11 a permis de
démontrer que le collapsus se produit avant tout dans la trachée, ce qui justifie la présence d’un
capteur de pression a cet endroit. De plus, il a mis en lumiére certains paramétres importants a
considérer, dont la pression de fin d’inspiration (Peip), qui influencent grandement la ventilation

minute (produit de la fréquence respiratoire par le volume courant).

Le modele numérique démontre la pertinence de mettre en place une stratégie de controle, basée
sur une expiration régulée en pression. La conception du controleur est basée sur les modeles des
poumons et du systéme de pompage. Le controle en pression est une approche couramment
utilisée sur les ventilateurs gazeux et elle s’avere parfaitement applicable a la VLT. Ainsi, pour

un clinicien, ce mode de contrdle permet 1’élimination et la gestion des collapsus expiratoires.
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1 Introduction

1.1 Le SDRA

Le syndrome de détresse respiratoire aigué (SDRA) est une forme trés sévere de défaillance
pulmonaire aigué, ou la capacité d'échanges gazeux chute radicalement. Bien que connu depuis
trés longtemps, sous des dénominations différentes (wet lung, hypoxie réfractaire, poumon blanc,
etc.), le SDRA fut décrit pour la premiére fois en temps que tel par Ashbaugh en 1967 a partir de
données histologiques d’adultes décédés.

Malgré les récents progrés réalisés pour optimiser la ventilation mécanique conventionnelle, la
mortalité liée au SDRA reste élevée: 31% de mortalité, pour une incidence annuelle de 10-14 cas
de SDRA pour 100 000 habitants, soit 250 000 cas/an aux Etats-Unis (EU) '. Selon un article
parut en 2005 dans le New England Journal of Medicine, ces chiffres se précisent : il y aurait
190,600 cas d’agression pulmonaire aigué (SDRA) par an aux Etats-Unis. Ces agressions
pulmonaires entrainent 74,500 décés et demandent plus de 3,6 millions de jours
d’hospitalisation’.

En ce qui a trait au syndrome de détresse respiratoire du nouveau né (SDR), I’incidence est de
5,6 cas/1000 naissances vivantes (25,000 cas/an aux Etats-Unis), dont la mortalité moyenne est
de 20% °. Au cours des deux derniéres décennies, les néonatologistes ont rivalisé d’ingéniosité
pour optimiser le traitement des détresses respiratoires chez le nouveau-né et le prématuré. De
nouvelles techniques de ventilation gazeuse, dont la ventilation & haute fréquence, ont été

implantées avec un certain succés. En final, I’oxygénation extracorporelle par poumon artificiel
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reste le dernier recours et est réservée a quelques centres ultra-spécialisés (un seul au Québec).
Malgré ces avancées, le pronostic des nouveau-nés atteints de détresse respiratoire séveére reste
trés sombre. Trois & cinq pourcent des nouveau-nés admis a I'unité des soins intensifs sont
affectés d’une détresse respiratoire réfractaire a une ventilation mécanique gazeuse optimale. De
plus, I’inflammation pulmonaire est aggravée par les ventilations artificielles conventionnelles. Il
en résulte une oxygénation treés insuffisante du sang artériel et des différents organes, en
particulier le cerveau. En conséquence, la recherche d'une alternative a la ventilation mécanique
gazeuse reste plus que jamais d'actualité.

La ventilation liquide qui utilise les perfluorocarbones (PFC) pour réaliser les échanges gazeux
est une alternative des plus prometteuses ‘. Parmi les PFC disponibles, le perfluorodécalin
(PFDEC) de la compagnie F2-Chemical a été reconnu d’intérét pour usage médical en 1989, et le
perfluorooctylbromide (PFOB) de la compagnie Alliance Pharmaceutical Corp. a été approuvé

par la FDA pour évaluation médicale en 1993.

1.2 La ventilation liquidienne

1.2.1 Historique

C’est en 1962 qu’il a été démontré qu’un mammifére submergé dans du salin suroxygéné
(réalisable a des pressions élevées) pouvait respirer du liquide et revenir a la ventilation gazeuse
avec succes °. Cependant, cette technique a été abandonnée en raison des difficultés pour
dissoudre une grande quantité d’O; dans le salin et parce que ce dernier retire le surfactant qui
recouvre les alvéoles. Ces problémes ont été surmontés en 1966 par le Dr. Leland Clark qui a été
le premier a utiliser des perfluorocarbones oxygénés a la pression atmosphérique pour supporter
la respiration de souris, de chats et de chiens 6 De plus, les perfluorocarbones sont non toxiques,
chimiquement stables et biocompatibles. Ils sont identifiés comme liquide "idéal", car ils ont une
bonne diffusion dans les voies aériennes, une faible tension de surface et une solubilité
importante pour les gaz respiratoires, permettant ainsi d'assurer une oxygénation et une épuration
efficace du CO, °. A titre comparatif, les PFC peuvent contenir 50 ml d’O,/dl de PFC
comparativement a 3 ml d’O/dl de salin (voir tableau 1.1). Un premier PFC, le perflubron
(PFOB), a été approuvé pour usage médical : d’autres, comme le Perfluorodecalin (PFDEC), ont

une mention pour usage médical.



Chapitre 1 - Introduction

Tableau 1.1 — Propriétés physiques de certains fluides utilisés en ventilation gazeuse et liquidienne

Air Salin PFOB PFDEC

Densité (kg/m’) 1.13 1000 1920 1900
Viscosité dynamique (mPa-s) 0.02 0.71 2.11 5.11
Solubilité O, (ml de gaz/dl de liquide) 3 53 49

Solubilité CO, (ml de gaz/dl de liquide) 57 210 140

1.2.2 Avantages

L’avantage considérable de la ventilation liquidienne par rapport a la ventilation gazeuse dans le
traitement des défaillances respiratoires est la possibilité, en annulant 1’interface air-liquide et en
ayant une basse tension de surface, de permettre 1’expansion et le recrutement des alvéoles
pathologiques non-compliantes avec des pressions beaucoup plus basses. La ventilation
alvéolaire est donc plus homogéne, les atélectasies sont éliminées et les inégalités
ventilation/perfusion diminuées, ce qui minimisent les risques de volo/barotraumatisme '. Ces
bénéfices ont été retrouvés dans toutes les études réalisées sur des modéles animaux de détresse
respiratoire *1°. Le seul inconvénient quand a I'utilisation des PFC est leur densité importante et
leur grande viscosité comparativement a 1’air. Cet aspect sera abordé a la section 1.3 de ce

chapitre.

1.2.3 Administration de la ventilation liquidienne

La ventilation liquidienne peut étre réalisée de plusieurs fagons, soit en utilisant le PFC sous
forme d’aérosol (VLA), en partielle (VLP) ou en totale (VLT).
1. La mise en aérosol du PFC est assez simple. Le PFC est vaporisé (sous forme de
gouttelettes, vapeurs ou de gaz saturé en PFC) dans les voies respiratoires a raison d’un
certain volume par heure et un respirateur mécanique gazeux assure la respiration 15
Cette méthode est utilisée notamment en imagerie médicale, ou le PFC est utilisé comme
agent de contraste.
2. La VLP, quant a elle, consiste a remplir partiellement les poumons avec du PFC liquide
et un respirateur mécanique gazeux supporte la respiration du patient. Cette technique est
plus répandue et ne requiert pas de respirateur spécialisé. Elle a fait I’objet d’études

9, 16-18

depuis plusieurs années et semblait démontrer qu’elle peut étre bénéfique et utilisée
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d’une maniére sécuritaire sur I’humain *°.

Par contre, en mai 2001, Alliance
Pharmaceutical Corporation annongait les résultats préliminaires décevant de la VLP en
étude clinique de phase 2-3. L’étude sur 311 adultes répartis dans 56 centres aux Etats-
Unis, en Europe et au Canada ne démontrait aucun avantage significatif a utiliser la VLP
2 Depuis, on assiste 2 une réorientation des activités de recherches vers la ventilation
liquidienne totale (VLT).

3. La VLT consiste a remplir totalement les poumons avec du PFC liquide. Une fois ceux-ci
remplis, un respirateur meécanique insere et retire un volume de PFC (appelé le volume
courant ou F7) des poumons, selon les parametres ventilatoires fournis par les
intervenants. Cette technique démontre une supériorité face a la VLP, car elle assure une

11, 2 . . e,
> 21 Mais cette activité de

distribution plus homogene du PFC dans les poumons
recherche est plus difficile a mettre en place que la VLP et la VLA, car elle nécessite un

respirateur liquidien total dédié qui pour I’instant n’est pas disponible commercialement.

1.2.4 Thérapies possibles en utilisant la VLT

La VLT permet de retirer des voies aériennes les débris et molécules inflammatoires 223 Le

PFC ainsi inséré et retiré, fournit un support physique pour administrer des médicaments a visée

2421 De plus, elle permettrait de traiter certains cancers du

28,29 5,26, 30, 30-34

locale comme des vaso-dilatateurs

poumon intraitables jusqu’a maintenant et plusieurs brevets en font état

1.2.5 Historique de 1’équipe Inolivent

A I’Université de Sherbrooke, des résultats préliminaires avaient été obtenus avec un circuit
d'oxygénation extracorporelle modifié pour la VLT chez des agneaux, aprés induction d’une
détresse respiratoire '°. Ces premiers essais de VLT ont démontré notre capacité a controler les
échanges gazeux de fagon satisfaisante durant 6 heures, avec une bonne tolérance
hémodynamique. L’intérét suscité par ces résultats a provoquer la création de 1’équipe de
recherche multidisciplinaire Inolivent.

Aprés plusieurs années de recherches et développement, la fabrication de trois prototypes, et
I’analyse d’expérimentations animales, 1’équipe a développé un nouveau concept de respirateur

liquide qui répond aux besoins des cliniciens pratiquants en soins intensifs néonataux (pour des
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enfants de 3 a 9 kg). Dans le chapitre 2 sur 1’état des connaissances, une description détaillée du

dernier prototype fonctionnel de I’équipe est fournie.

1.3 Problémes inhérents a la VLT

Pour ventiler efficacement un patient en VLT, une ventilation minute (¥min) minimale doit étre
atteinte pour maintenir les échanges gazeux pulmonaires *°. Ce paramétre est défini par le
produit du volume courant par la fréquence ventilatoire. L’objectif est donc d’optimiser la Vimin
en maximisant le volume courant ou la fréquence respiratoire. La conséquence directe est une
augmentation des débits inspiratoire et expiratoire.

Contrairement a la ventilation mécanique gazeuse ou 1’expiration est passive, la VLT nécessite
une phase expiratoire active, qui est exécutée par le respirateur. Indépendamment du systéme de
pompage utilisé, la pompe impose un débit volumique dans les voies respiratoires. Ce débit
provoque une dépression dans la trachée, qui est fonction des propriétés mécaniques du systeme
pulmonaire. Dans le cas ou cette dépression est trop importante, les voies respiratoires
s’affaissent : on parle alors d’un collapsus expiratoire. Ce phénomene limite grandement le débit
expiratoire et par conséquent la ventilation minute. L’inspiration, quant a elle, ne pose pas de
probléme, car elle s’exécute toujours a pression positive. Le collapsus n’est donc pas présent lors
de I’inspiration.

En VLT, le collapsus expiratoire a été décrit par I’équipe de Baba ** *7

et exploré de fagon
expérimentale par quelques équipes. Les conclusions de ces études mentionnent que le débit, le
type de pompe % les conditions initiales des poumons ainsi que les propriétés du liquide 3 ont
une influence sur le débit expiratoire maximal °.

En ventilation gazeuse, plusieurs modeles ont été développés pour décrire la mécanique
respiratoire. Plus particulierement, le modéle de Lambert permet de comprendre la limitation du
débit expiratoire lors d’une expiration forcée. Ce dernier représente bien une expiration forcée en
VLT, sachant que I’effort expiratoire est fourni par le respirateur liquidien.

Pour éviter le collapsus expiratoire, la majorité des équipes a imposé des limites en pression

3641 %2 i la limite haute est atteinte,

haute (pour éviter les barotraumatismes) et basse
linspiration est interrompue. Il en va de méme pour 1’expiration : si la limite basse est atteinte,

I’expiration est interrompue.
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En pratique clinique, il n’est pas évident (pour le personnel soignant) de gérer continuellement
ces situations. Pour amener la ventilation liquidienne en soins intensifs, il donc est primordial de
modifier la stratégie de contréle au niveau de [’expiration pour rendre ces limitations
transparentes a 1’utilisateur. Pour gérer en partie I’occurrence des collapsus expiratoires, I’équipe
Inolivent a mis en place un superviseur qui ajuste le volume inspiré au volume expiré pour
maintenir le volume pulmonaire constant. Ainsi, la ventilation est poursuivie, mais a un volume
inspiré inférieur au volume courant. Dans tous les cas, la résolution du collapsus doit se faire
manuellement selon les observations des cliniciens. Ils peuvent modifier la fréquence respiratoire
Fr, le volume courant V¢ et/ou le volume pulmonaire de fin d’expiration (CRF).

En général, la conséquence des collapsus est une diminution de I’efficacité de la VLT, car le
collapsus limite la fréquence respiratoire Fr et/ou le volume courant V¢ désiré(s), tout en
maintenant un volume de fin d’expiration plus important. Ceci se traduit par une baisse de la
ventilation minute Vmin. De plus, les pressions négatives importantes ainsi que les apparitions
fréquentes et prolongées des collapsus pourraient entrainer des dommages au niveau des voies

respiratoires, bien que ce fait n’ait pas été¢ démontré.

1.4 Objectifs du projet de doctorat

L’objectif poursuivi est de développer un algorithme de contréle qui minimise le risque de
développer un collapsus expiratoire tout en maximisant la ventilation minute. Pour atteindre cet
objectif, plusieurs questions doivent étre abordées.
1. Quelles sont les causes du collapsus expiratoire?
La compréhension du phénoméne de limitation est une étape cruciale dans la
résolution du probléme. En identifiant les causes, il est alors possible de cibler les
actions a prendre pour les éviter.
2. Est-ce que le collapsus expiratoire est mesurable?
Ce point est important, car si ’on désire éviter le collapsus on doit étre capable de
mesurer ’effet du collapsus (la pression) a un endroit accessible physiquement et de
la fagon la moins invasive possible (dans 1’optique d’une utilisation clinique). S’il ne
I’est pas, la tiche peut s’avérer impossible.

3. Quel est le débit maximal expiratoire permis dans les voies respiratoires?
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Ce débit maximal (sans rencontrer de collapsus expiratoire) permet de calculer la
ventilation minute maximale et ainsi savoir s’il sera possible de maintenir
adéquatement les échanges gazeux pulmonaires dans le meilleur des cas.

4. Quel est le contrdleur approprié?
Une fois le systétme a commander connu et modélisé, il est possible de proposer

différents controleurs pour rencontrer 1’objectif poursuivi.

1.5 Plan de la thése

Le plan de la thése reprend en détail chacune de ces questions. Le chapitre 2 sur 1’état des
connaissances dresse un portrait général des respirateurs liquidiens développés et publiés dans la
littérature scientifique et légale (brevet). Par la suite, plusieurs paramétres respiratoires seront
décrits et commentés ainsi que les modéles mathématiques pulmonaires disponibles en
ventilation gazeuse et en VLT. Dans la derniére partie de I’état des connaissances, les
algorithmes de contréle disponibles commercialement sur les respirateurs mécaniques gazeux
seront exposés et accompagnés de leur schéma de décision. Cette section mérite une attention
particuliére, car elle expose des concepts importants qui seront repris pour 1’algorithme de
controle en VLT.

Le chapitre 3 présente le modéle pulmonaire adapté a la VLT pour comprendre les causes du
collapsus expiratoire et de limitation du débit expiratoire. Cette partie permet de répondre a la
question sur la possibilité de mesurer le collapsus expiratoire et aborde la notion de ventilation
minute en VLT.

Le chapitre 4 expose les différents systemes a modéliser pour obtenir le modele mathématique du
systéme a commander. Pour fin d’analyse, ce modéle sera réduit & une expression plus simple et
validé expérimentalement.

Finalement le dernier chapitre propose les nouveaux modes ventilatoires en VLT (inspirés des
modes ventilatoires en ventilation gazeuse), accompagnés de leur algorithme de décision. Le
régulateur nécessaire pour mettre en place ces modes sera décrit. Une validation théorique et in

vitro cloturera le chapitre.
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2 Etats des connaissances

2.1 Les respirateurs liquidiens

2.1.1

Etat de I’art

Plusieurs types de respirateurs liquidiens ont été brevetés ' et rendus public dans la littérature &

1 . . A .
. Tous les respirateurs renferment sensiblement les mémes composantes, soit :

1.

1y

Un ou plusieurs systémes de pompage pour insérer et retirer un volume de liquide des
poumons;

un systeme d’oxygénation pour oxygéner le PFC et éliminer le CO, dissout dans ce
dernier;

un systéme de condensation pour récupérer les vapeurs de PFC;

un systéme de chauffage pour maintenir le PFC a la température corporelle;

un systeme de controle.

La plupart des laboratoires de recherches ont initialement construit des respirateurs

liquidiens & partir d’équipements existants d’oxygénation et de circulation extracorporelle

couteux. Dans la plupart des cas, ils ont utilisé un systéme de pompage complexe compose de

plusieurs pompes péristaltiques, de réservoirs de liquide ainsi que de plusieurs valves avec des

systemes de contournement. Dans le but de réduire la complexité mécanique des respirateurs,

I’équipe de Shaffer a breveté un respirateur liquidien total qui utilise une pompe péristaltique

pour forcer le PFC au travers d’une boucle de ventilation et de régénération > '2, Cependant, ce
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type de pompe génére un écoulement pulsé, ce qui induit des oscillations sur les mesures de

. . . . 3, 7,11, 13
pression. Les respirateurs récemment développés > "~

utilisent une pompe a piston pour
mouvoir le PFC. Dans la majorité des prototypes, une pompe est dédiée a I’inspiration et une
seconde a I’expiration et les pistons sont déplacés simultanément par une plateforme unique.

2)  L’échangeur gazeux est un élément crucial dans I’efficacité de la VLT, car il doit extraire
complétement le CO, contenu dans le PFC pour le remplacer par de 1’0, avant que le liquide ne
soit réintroduit dans les poumons du patient. Pour étre en mesure d’effectuer efficacement
I’échange gazeux, plusieurs respirateurs sont équipés d’un oxygénateur sanguin extracorporel ”
13. 14 Cet équipement renferme une membrane de silicone a double parois, entre lesquelles un
écoulement d’0, pur circule (I’écoulement de PFC s’effectuant a 1’extérieur de celle-ci).
L’inconvénient majeur est que le PFC extrait les huiles contenues dans la silicone et les effets sur
le patient ne sont pas encore connus . De plus, le liquide traverse la membrane et se retrouve
dans I’écoulement d’oxygene, augmentant alors les pertes de PFC. Dans d’autres applications, la
combinaison d’un atomiseur avec un bulleur a été développée pour remplacer 1’oxygénateur a
membrane '!. La colonne de cet oxygénateur est constituée principalement d’un tube ou le PFC
est vaporisé par une buse dans sa partie supérieure et 1’0, est injecté a la base par une pierre
poreuse. L’échange gazeux est réalisé par contact direct entre le liquide et les bulles de gaz. La
performance de cet oxygénateur est fortement dépendante du débit d’oxygeéne. Lorsqu’il est
insuffisant, la pierre poreuse ne génére pas uniformément les bulles. Dans le cas ou le débit de
gaz est trop important, les bulles générées se joignent pour former un amas de bulles, ce qui
diminue grandement la surface d’échange. De plus, la quantité de liquide pour remplir la colonne
est élevée. Comme alternative aux systemes d’oxygénation 3 membrane et au bulleur avec
atomiseur, Nugent > a breveté un nouveau type d’échangeur gazeux pour les liquides
respirables, découlant du brevet de Reichner '°. L’invention est constituée d’une unité de
dispersion fluide qui projette le liquide sous forme d’un mince film, mis en contact avec un
écoulement d’oxygene.

3) Quelque soit le systéme d’oxygénation, 1’écoulement d’oxygene introduit dans
I’oxygénateur est évacué, entrainant avec lui le CO, mais aussi des vapeurs de PFC occasionnant
des pertes significatives de liquide. Pour éviter cette situation, un condenseur est généralement

mis en place dans tous les prototypes pour récupérer les vapeurs de PFC s’échappant des
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oxygénateurs, tout en permettant une circulation adéquate des gaz. Différents concepts ont été
décrits dont un tube métallique dans un bain de glace '’ et un condenseur a ailettes .

Ces pertes de PFC doivent étre minimisées, d’abord par mesure d’économie, mais aussi pour
éviter d’endommager le matériel médical qui n’est pas compatible avec les vapeurs de PFC
'8 Une analyse multifactorielle, portant sur Iefficacité des échangeurs gazeux et la conservation
du liquide durant la VLT, a démontré que les pertes de PFC sont plus importantes sur un bulleur
avec atomiseur que sur les oxygénateurs 3 membrane "°. Ceci s’explique en majeure partie par le
fait que le PFC atomisé est évacué sous forme de minuscules gouttelettes hors de 1’oxygénateur
par I’écoulement gazeux, en plus des pertes présentes par évaporation.

4) Le systéme de chauffage est un élément essentiel présent sur tous les prototypes de
respirateur liquidien. Il permet de maintenir le PFC a la température corporelle, sans quoi le
patient serait refroidi tres rapidement.‘Sur les oxygénateurs & membrane, utilisés par certaines
équipes pour oxygéner le PFC, 1’échangeur de chaleur intégré est utilis€é pour chauffer le PFC.
Le systéme de chauffage de 1’équipe de Shaffer est composé d’un élément électrique chauffant
sur lequel est déposé un sac jetable dans lequel le PFC circule .

5) En plus de contenir tous les systémes mécaniques pour effectuer la ventilation liquidienne
totale, il est souhaitable que le respirateur apporte des renseignements sur la mécanique du

N . . . N , . 1
systéme respiratoire du patient. Certaines équipes, 20,2

ont breveté un procédé de controle pour
un respirateur liquidien, basé sur la comparaison des conditions actuelles avec un intervalle de
valeurs souhaitées qui déterminent ’indication d’une alarme ou 1’activation d’une servovalve sur
le réseau de conduit. Néanmoins, la difficulté n’est pas de décider quand indiquer une alarme,
mais d’ajuster la ventilation en conséquence pour éviter cette alarme.

Pour ajouter a la complexité de gérer la ventilation et les volumes insérés et retirés des poumons
lors d’une VLT, il est démontré qu’une certaine quantité de PFC migre dans le sang et finit par

2224 1¢quipe de Degraeuwe ' a développé

étre éliminée par transpiration au travers de la peau
un contréleur qui compense le volume dans les poumons en fonction de la pression mesurée a la
fin de chaque expiration. Cependant, cette technique demande de prolonger la phase inspiratoire
pour caractériser les poumons. De plus, lorsqu’un changement des propriétés pulmonaires
s’opére, I’algorithme peut présenter un risque.

Globalement, la problématique soulevée par les cliniciens est de concevoir un respirateur simple

vye . , .. . . . 4
d’utilisation, efficace, sécuritaire et fiable pour amener la VLT dans les soins intensifs ¥ Mon
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mémoire de maitrise abordait cette problématique et avait pour but 1’optimisation d’un
équipement pour effectuer des ventilations liquides totales 25.26 1.a section qui suit résume les

travaux effectués.

2.1.2 Le prototype fonctionnel de 1’équipe Inolivent

Le respirateur liquidien total développé par I’équipe Inolivent en 2000 est présenté a la figure
2.1. 11 a fait ’objet d’un dépét de brevet en 2003 %, Il comprend 5 systémes dont, 2 pompes a

piston, 2 oxygénateurs, 1 systéme de chauffage et de condensation ainsi qu’un filtre.
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Condenseur

Filtre

Interface personne-

machine
Réservoir auxiliaire

Oxygénateur

Pompe inspiratoire

Fig. 2.1 — Photo du respirateur liquidien total avec les systémes principaux identifiés

Les pompes i piston sont contrdlées indépendamment, permettant ainsi 1’ajustement instantané
du débit a I’inspiration et a I’expiration. Une pompe est dédiée au circuit inspiratoire et une
seconde au circuit expiratoire. Comme il est illustré a la figure 2.2, chaque circuit comprend 2
valves indépendantes, dont l’ouverture est commandée par I’automate durant le cycle

respiratoire. Les circuits communiquent entre eux uniquement au niveau du « Y ».
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Pompe expiratoire

Fig. 2.2 — Schéma du circuit fluide du respirateur liquidien total

Une pompe a piston est détaillée a la figure 2.3. Le moteur met en rotation les engrenages au
niveau du réducteur de vitesse. A I'intérieur du réducteur, un pignon entraine la crémaillére ce
qui crée le mouvement de translation du piston. Ce dernier se détache de la crémaillére pour en
faciliter le nettoyage. Le potentiométre mesure la position du piston a I’intérieur du cylindre de la

pompe.
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Cylindre
Mo,
%
x"?)
Piston "

Potentiométre
e

Réducteur de
vitesse

Crémaillére

Fig. 2.3 - Pompe a piston sur le respirateur liquidien

L’oxygénateur, présenté a la figure 2.4 est un bulleur compartimenté servant a saturer le PFC en
oxygéne pour en extraire tout le CO, (évacué dans 1’écoulement gazeux). Une membrane
perforée a sa base génére les bulles d’oxygéne pur. Il est accompagné d’un réservoir auxiliaire
duquel la quantité de PFC est mesurée et pompée. Un capteur de pression mesure le niveau du
liquide dans le réservoir pour déduire le volume de PFC présent. La variation du réservoir est
proportionnelle au volume inséré et retiré des poumons. Une diminution du niveau de PFC dans
ce réservoir signifie que le respirateur augmente le volume au niveau des poumons. Par contre,
les pertes de PFC par évaporation au niveau des oxygénateurs viennent fausser cette mesure. Il

existe un systéme pour compenser ces pertes % mais le respirateur actuel n’en posséde pas.
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Fig. 2.4 — Dessin des oxygénateurs compartimentés mis en série avec le filtre et le condenseur.

Pour minimiser le nombre de tubulures et le volume de remplissage, le systéme de chauffage et
de condensation sont intégrés a 1’oxygénateur. Enroulé autour de sa base métallique, 1’élément
chauffant permet de réchauffer et de maintenir le liquide a la température désirée. Le condenseur
est installé sur I’oxygénateur et récupere les vapeurs de PFC sous forme liquide pour les

retourner directement dans I’oxygénateur. Le condenseur est un échangeur de chaleur a ailettes

2-8



Chapitre 2 - Etats des connaissances

refroidies par deux modules thermoélectriques. L’automate programmable industriel module la
tension au condenseur et a I’élément chauffant en fonction de la température mesurée par des
thermocouples. Une interface personne-machine (écran tactile) permet de modifier les
parameétres en cours de VLT. Ainsi, on peut faire fonctionner le respirateur sans ’aide d’un
ordinateur.

Le cycle respiratoire en VLT suit la séquence d’action représentée a la figure 2.5. Avant de
débuter I’inspiration, la pompe inspiratoire retire du liquide (le volume courant ¥;) du réservoir
auxiliaire lorsque la valve 2 est ouverte et la valve 1 est fermée. Au démarrage de la phase
inspiratoire, la valve 1 s’ouvre, les valves 2 et 3 sont fermées et le liquide est inséré dans les
poumons du patient selon le profil désiré. Pendant ce temps, la valve 4 s’ouvre et la pompe
d’expiration expulse son liquide dans le filtre du premier oxygénateur. Par gravité, le liquide
tombe dans la section intérieure de I’oxygénateur et par trop plein, le liquide se retrouve
finalement dans le réservoir auxiliaire. Lorsque ’inspiration est terminée, toutes les valves se
ferment et la pression alvéolaire Palv est mesurée a I’intérieur de la trachée a 1’aide d’un micro-

tube, relié a un capteur de pression externe au patient.

ﬁnsére le PFC dans les poumons)

s=e Inspiration

Pauée . [I\flfsure de la Palv. ]
_ {fin-inspiration)

[Retire le PFC des poumons. ]

Pause; (Mesure delaPaly )

(fin-expiration)

Fig. 2.5 — Différentes phases lors d’un cycle respiratoire en VLT

L’expiration débute lorsque la valve 3 s’ouvre pour permettre a la pompe expiratoire de retirer le
volume de PFC des poumons. Vers la fin de 1’expiration la valve 2 s’ouvre et la pompe
inspiratoire prépare un nouveau volume courant ¥;  insérer dans les poumons du patient. A la

toute fin de I’expiration, une seconde pause est effectuée pour mesurer la Palv.
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2.1.2.1 Les avantages du prototype Inolivent

Notre respirateur actuel a été dimensionné pour des nourrissons (poids inférieur a 9 Kg) et inclut
plusieurs concepts originaux, dont les principaux sont 1’oxygénateur modulaire, les 2 pompes
indépendantes et le réservoir auxiliaire.

1) La modularité des oxygénateurs permettra d’adapter aisément la plateforme de 1’enfant vers
I’adulte. Ainsi, il est possible de modifier aisément la section des oxygénateurs ou de mettre ces
derniers en parallele pour accommoder des volumes de liquides plus importants. Chaque
oxygénateur intégre un élément chauffant et un condenseur, ce qui minimise le volume de
remplissage et facilite la mise en place des éléments.

2) L’indépendance des pompes permet de controler le volume pulmonaire (CRF), de spécifier
un profil expiratoire différent du profil inspiratoire, et d’optimiser le temps de séjour du PFC
dans les oxygénateurs. De nouveau, pour ventiler des patients adultes la section des pistons peut
étre augmentée aisément.

3)  Le réservoir tampon permet d’estimer la quantit¢ de PFC présent dans la machine afin
d’estimer la CRF (rétention) ou les pertes dans les poumons (par transpiration, dans 1’interstitium
pulmonaire, etc.) La section du réservoir tampon peut étre ajustée selon le volume de PFC a

maintenir dans le respirateur et/ou selon la taille du patient.

2.2 Le systéme respiratoire

2.2.1 Description du systéme pulmonaire

Les poumons sont un organe essentiel qui a comme rdle principal de permettre les échanges
gazeux avec I’atmosphére. Ils sont situés dans deux cavités de chaque c6té du ceeur et protégés
par la cage thoracique. Malgré leur apparence similaire, les poumons droit et gauche ne sont pas
identiques. Comme en témoigne la figure 2.6, le poumon droit est divisé en trois lobes
(supérieur, moyen et inférieur) tandis que le gauche contient deux lobes (supérieur et inférieur).

Les poumons sont enfermés séparément dans une plévre, une enveloppe a deux feuillets. Le
feuillet viscéral de la plévre adhére fermement a 1’extérieur des poumons et le feuillet pariétal de
la plévre, a la paroi de la cavité thoracique et a la face supérieure du diaphragme. La plevre

pariétale sépare aussi le poumon du médiastin situé entre les deux poumons, ou elle prend alors
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le nom de plévre médiastinale. Les deux feuillets sont séparés par un mince film de liquide et
forment la cavité pleurale, cavité virtuelle dans laquelle régne une pression négative lors de la
respiration au repos. Par la tension superficielle du liquide, les feuillets se comportent comme

deux plaques de verre retenues I’une contre 1’autre par une pellicule d’eau, assurant I’adhésion et

le glissement des poumons contre la cage thoracique. 31,32
O

e .

) Y

‘ !

(J Fe Poumon droit Poumon gauche

Jg-TiNs  Nez
L
| [ Rl
{{i L w{% Bouche
:
Poumons
L.
%,
R
pd
£
{f
E!
| =4
} Lobe
{ Inférieur
{ L Inférieur |
Diaphragme .

Fig. 2.6 — Poumons chez ’humain (source : http://www.wikipedia.com)

2.2.1.1 Arborescence des voies respiratoires

L’air pénétre d’abord par la cavité nasale et buccale pour atteindre le pharynx (le carrefour des
conduits aérien et digestif), le larynx et la trachée. Cette derniére méne 1’écoulement d’air
directement aux bronches souches, I’entrée des poumons droit et gauche (voir figure 2.7). Les
subdivisions successives des bronches finissent par donner naissance aux bronchioles terminales.
Jusqu’a ce niveau, il n’y a aucun échange gazeux et toutes ces voies respiratoires ne font que
conduire I’écoulement d’air (cette partie est souvent référée comme partie conductrice des
poumons). L’épithélium, tapissant les principales voies respiratoires, est recouvert de cils

vibratiles et d’une mince pellicule de mucus. Ce dernier emprisonne la poussicre, le pollen et les
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autres contaminants, et le battement des cils fait remonter le mucus vers le pharynx ou il peut

étre avalé ou expectoré, ce qui contribue a nettoyer le systéme respiratoire. 31,32

Tt e

Veine puimonaire
Larynx - -

. 4
ey Artére pulmonaire
Bronche souche .
Trachée

Bronche secondaire %

Bronche tertiére

Bronchioles .,

jg:,w”“
Fig. 2.7 — Voies respiratoires chez ’humain accompagnées d’une illustration plus détaillée des alvéoles

pulmonaires (source : http://www.wikipedia,com)

Les bronchioles terminales cédent leur place aux bronchioles respiratoires et aux conduits
alvéolaires. Ces conduits dirigent ’écoulement aux sacs alvéolaires qui sont constitués de
grappes d’alvéoles. C’est dans cette partie de ’arbre pulmonaire que les échanges gazeux
prennent place. Comme il est illustré dans I’encadré de la figure 2.7, chaque alvéole est recouvert
de capillaires sanguins permettant les échanges gazeux avec le sang. Le sang chargé en CO; est
acheminé par le cceur droit aux poumons par 1’artére pulmonaire. L’oxygene diffuse de 1’alvéole
au sang au travers de la membrane épithéliale trés mince (0,2 pum). A ce niveau, on retrouve les
pneumocytes de type 2, qui sécrétent le surfactant. La présence de ce dernier est essentielle, dans
la mesure ou il permet de diminuer la tension de surface, permettant ainsi une distension
pulmonaire plus facile. Le CO,, quant a lui, effectue le chemin inverse et diffuse du sang a
’alvéole au travers de la membrane épithéliale. Le sang ainsi oxygéné retourne par les veines

) ) . . - 31,32
pulmonaires au coeur gauche, qui pompe alors le sang dans la circulation systémique. ™
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2,2.1.2 Mécanisme de la respiration spontanée

L’inspiration est généralement commandée par le muscle appelé diaphragme, situé au bas de la
cage thoracique. La contraction du diaphragme (déplacement vers le bas) entraine une
augmentation du volume de la cavité thoracique, a l’intérieur de laquelle les poumons se
trouvent. Les muscles intercostaux peuvent aussi participer a la respiration en augmentant le
volume de la cage thoracique, mais une respiration au repos est majoritairement effectuée par le
diaphragme. L’augmentation de volume a ’intérieur de la cage thoracique crée inévitablement
une dépression dans les poumons et I’air pénétre alors par les cavités nasales et buccales pour
atteindre en final les alvéoles. Au repos, 1’expiration est passive et ne requiert pas 1’action des
muscles respiratoires : 1’accumulation des forces élastiques durant I’inspiration est suffisante

our expulser 1air. 332
p

2.2.1.3 Transport des gaz

Le transport de 1’0, est effectué par des pigments respiratoires dans le sang, appelé
communément I’hémoglobine, une protéine qui contient du fer. C’est au fer que I’oxygene se
fixe. Divers facteurs environnementaux influent sur la conformation de 1’hémoglobine. Une
chute de pH, par exemple, diminue 1’affinité de I’hémoglobine pour IO, un phénomene appelé
I’effet Bohr. Etant donné que le CO, réagit avec 1’eau pour former de 1’acide carbonique, un tissu
en activité diminuera le pH de ses environs et incitera I’hémoglobine a libérer plus d’O; pour les
besoins de la respiration cellulaire.

Environ 7% du CO; libéré par la respiration cellulaire est transporté sous forme de CO, dissous
dans le plasma sanguin. Un autre 23 % se lie aux regroupements aminés de 1’hémoglobine.
Cependant, la majeure partie du dioxyde de carbone, environ 70%, circule dans le sang sous
forme d’ions bicarbonates (HCOj3"), qui diffuse dans le plasma sanguin et ensuite dans les
érythrocytes (globules rouges). De cette fagon, I’hémoglobine sert de substance tampon et le
transport du CO; n’a qu’un effet minime sur le pH du sang. Le pH du sang veineux est de 7.34
en comparaison de 7.4 pour le sang artériel. Lorsque le sang circule dans les poumons, le
processus s’inverse. La diffusion du CO, hors du sang déplace 1’équilibre chimique dans les
globules rouges en faveur de la conversion des ions bicarbonates en CO,. La figure qui suit

illustre en détail le transport du CO,. *!
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Fig. 2.8 — Transport du CO, (source : h

2.2.2 Définition des volumes pulmonaires

La figure 2.9 présente les différents volumes et capacités respiratoires. 3333,
T T IRV: Volume de
" réserve inspiratoire
Capacité VRI
inspiratoire ERV: Volume de
réserve expiratoire
S e e e b @
q
[ Volume S
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* fonctionnelle (CRF)
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Fig. 2.9 — Volumes et capacités pulmonaires (source : http://www.wikipedia.org )
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- La capacité résiduelle fonctionnelle (CRF, de I’anglais Fonctionnal Résidual Capacity ou
FRC) est définie comme étant le volume des poumons a la fin d’une expiration
normale.

- La capacité pulmonaire totale (CPT, de I’anglais Total Lung Capacity ou TLC) est définie
comme étant le volume de gaz dans les poumons a la fin d’une inspiration forcée.

- La capacité vitale (CV, de I’anglais Vital Capacity ou VC) est définie comme étant le volume
de gaz qui peut étre expulsé hors des poumons lors d’une respiration forcée.

- La capacité inspiratoire (CI, de I’anglais Inspiratory Capacity ou IC) est le volume
disponible pour I’inspiration, suite & une expiration normale.

- Le volume courant (de 1’anglais Tidal volume ou V,) est défini comme étant le volume que
I’on inspire lors d’une inspiration au repos.

- Le volume résiduel (VR, de 1’anglais Residual Volume ou RV) est le volume de gaz qui reste
dans les poumons suite a une expiration forcée. Ce volume d’air est toujours présent
dans les poumons et il ne peut étre expiré.

- Le volume de réserve expiratoire (VRE, de I’anglais Expiratory Reserve Volume ou ERV) est
le volume additionnel disponible pour expirer suite a une expiration au repos.

- Le volume de réserve inspiratoire (VRI, de 1’anglais Inspiratory Reserve Volume ou IRV) est

le volume additionnel disponible pour inspirer suite a une inspiration au repos.

2.2.3 Définition des pressions

Avant de définir les divers termes, une explication des différentes pressions au niveau du
systéme respiratoire doit étre faite pour ensuite aborder les propriétés de 1’appareil respiratoire.

Les indices anglais sont utilisés, mais ils sont accompagnés d’une traduction frangaise.

- Peip : Du terme anglais Positive End-Inspiratory Pressure, cette pression est mesurée dans
la trachée a la fin d’une inspiration. Cette valeur sert dans le calcul de la compliance.

- Peep : Du terme anglais Positive End-Expiratory Pressure, cette pression est mesurée dans
la trachée a la fin d’une expiration. Cette valeur sert dans le calcul de la compliance.

- P;: Du terme anglais Elastic Recoil Pressure of the Lung, cette pression exprime la

pression élastique contenue dans les poumons a un volume pulmonaire quelconque.
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'PpI:

- Py

- Palv:

"Pbs:

- Pva:

- Py

- Ptm :

La pression pleurale est la pression a 'intérieur de la cavité pleurale, soit 1’espace
entre le feuillet pariétal qui tapisse les parois internes de la cavité thoracique et le
feuillet viscéral appliqué sur la surface des poumons. La variation de cette pression
peut étre mesurée en insérant dans 1’cesophage un capteur de pression.

Du terme anglais Pressure at the Airway Opening, cette pression est souvent associée
a la pression buccale, ou dans le cas de la ventilation liquidienne a la pression
trachéale.

Pression au niveau de 1’alvéole. Elle est mesurée en effectuant une pause lors de
I’inspiration ou de I’expiration. Elle est la somme de la pression pleurale et élastique
de I’alvéole.

Palv="P, +P, 2.1)

Du terme anglais Body surface, cette pression est égale a la pression atmosphérique,
sauf pour quelques exceptions, comme dans 1’utilisation de pleythysmographe.

du terme anglais Airway, cette pression décrit la pression a ’intérieur de la voie
aérienne ou respiratoire au sein de I’arbre pulmonaire ou 1’on se trouve.

La pression résistive dans les voies respiratoire est la différence de pression entre les
alvéoles et la pression trachéale ou buccale. Dans la littérature, ce gradient de
pression est aussi nommé Driving pressure (dr), ou pression motrice.

P,=P, =P, —P

alv oa (2.2)
La pression transmurale est la différence entre la pression a I’intérieur de la voie
respiratoire et la pression exercée sur sa paroi externe.

P,=P,-P, @2.3)

2.2.4 Compliance

La compliance indique I’aisance du systéme respiratoire a se distendre, suite a ’application

d’une pression définie. La compliance (équation 2.4) est définie comme le ratio entre le

changement volumique du systéme respiratoire et les changements résultant de la pression (AP).

Dans la majorité des cas, le changement volumique est égal au volume courant ¥; et le

changement de pression est la différence entre la pression de fin d’inspiration (Peip) et

d’expiration (Peep).
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C= 2.4)

Dans le cas de la ventilation mécanique, la compliance statique du systéme respiratoire Cgy, est
obtenue selon 1’équation 2.5 et elle est donnée en ml / cm H,O. Le volume courant V; est une
mesure accessible sur la plupart des respirateurs mécaniques. La pression positive de fin
d’inspiration Peip ainsi que la pression positive de fin d’expiration Peep sont obtenues en
effectuant une pause en fin d’inspiration et d’expiration d’au moins quatre secondes *°. Gréce a
cette pause, il est possible d’obtenir une mesure fiable de la pression réelle a I’intérieur des
poumons, équivalente a la pression alvéolaire Palv.

v,

!

(2.5)

stat

- Peip — Peep

Lorsque la pause de 4 secondes ne peut étre assurée, il est tout de méme possible de calculer la
compliance du systéme respiratoire. Le calcul est identique & ce qui est présenté a 1’équation 2.5.
Dans ce cas on ne parle plus de compliance statique, mais de compliance dynamique Cy,, et les

valeurs différent 1’une de I’autre.

2.2.5 Courbe PV

La courbe PV met en contraste deux paramétres importants, soit la pression a I'intérieur des
voies respiratoires et le volume des poumons en fonction du temps. La courbe PV qui en résulte

est montrée a la figure 2.10 et la pente de cette derniére nous donne la compliance.
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Volume

- Palv

Fig. 2.10 — Courbe PV en ventilation gazeuse.

Sur cette courbe, la présence d’une hystérésis explique 1’écart entre la courbe inspiratoire et
expiratoire. La limite supérieure en pression est fixée (dans la majorité des cas) a 30 cm H,0
37 A partir de cette pression, la courbe affiche un fléchissement, indiquant la limite élastique des
poumons. Lors d’une ventilation a un volume courant quelconque, la ventilation ne s’effectue
pas sur I’ensemble de cette courbe, mais sur une portion de celle-ci comprise entre la Peep et la
Peip.

Pour représenter mathématiquement la portion expiratoire de cette courbe, I’équation de Salasar

et Knowles est utilisée largement 8 Elle est présentée ici a I’équation 2.6.

V = A- Be” (2.6)

ou A est la capacité pulmonaire totale (CPT), B et k représentent la rigidité relative des poumons.
Pour que cette relation soit valable, le volume pulmonaire doit étre supérieur a 50% de la CPT.
Dans le cas contraire, la précision de cette relation est compromise. Dans le but de mieux

représenter I’ensemble de la courbe PV, Venegas a proposé 1’équation 2.7 ®,

V(Palv) =a-+ 2.7)

1+ e—(PaIv—c)/d
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La figure 2.11 présente la signification des différents paramétres employés pour la partie
expiratoire. Le coefficient a est I’asymptote volumique inférieure et b I’asymptote volumique
supérieure (ou la capacité vitale). Le terme ¢ est le point d’inflexion de la courbe PV et le
parametre d est proportionnel a ’intervalle de pression a I’intérieur duquel la majorité du volume

pulmonaire varie.

b
V=a+ —hT
1+
1400+ c R = 0.998
!200-—1:— ----------- ' ......
1000+
foomn)
g 800 -
]
g 600~ b
o
= 400~
200~
0 e E RN a
0 0 20 30

Pressure (cmH20)

Fig. 2.11 — Description de la signification des coefficients de I’équation de Venegas *°

2.2.6 Résistance

L’écoulement d’un fluide dans un conduit est toujours sujet a une friction de ce dernier contre la
paroi. L’écoulement d’un gaz ou d’un liquide dans les voies respiratoires ne fait pas exception a
cette régle. La chute de pression associée a la friction est proportionnelle au débit ¥ et au facteur
R, soit la résistance. En d’autres termes, la résistance d’un conduit peut étre déterminée en
sachant la chute de pression (AP) et le débit ¥ du fluide qui le traverse. L’équation 2.8 est la

définition mathématique de la résistance R. Les unités utilisées pour exprimer la résistance sont

en cm Hy,O-s/ml.
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R=" 2.3

En ventilation gazeuse, la résistance des voies respiratoires peut étre mesurée en utilisant la

Rapid Interruption Method, régit par 1’équation 2.9. Tout juste avant la fin de I’inspiration, il est
nécessaire de mesurer la pression (P;) et le débit inspiratoire V(T,) Suite a I’occlusion, la
pression P; est mesurée. La différence de pression entre les instants 1 et 2 est divisée par le débit
inspiratoire ¥(T;) pour obtenir la valeur de la résistance dite initiale **.

_h-h

=)

2.9)

Cependant, si I’on prolonge la pause de fin d’inspiration, le volume dans les poumons va se
redistribuer et on observe alors une diminution de la pression P,. Par conséquent, 1’équation 2.9
nous donne la résistance initiale des voies respiratoires, sous-estimant ainsi la valeur de la

résistance.

2.2.7 Constante de temps expiratoire

Lors de la ventilation mécanique gazeuse conventionnelle, il est important d’évaluer la constante
de temps du systéme respiratoire. Si I’on considére le modéle linéaire du poumon (C, R), le
temps nécessaire pour remplir ou vider 63% du volume est appelé la constante de temps t¢ © La
constante de temps permet de déterminer le temps minimum a respecter lors de 1’expiration, pour
que le volume inspiré puisse étre expulsé des poumons. Elle est calculée directement & partir de
la valeur de la compliance C et de la résistance R des voies respiratoires selon I’équation 2.10.
En pratique, il faut multiplier par un minimum de 3 cette valeur pour assurer un temps

expiratoire suffisamment long *°.

7. =RC (2.10)

e
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2.2.8 Vitesse d’une onde dans un tube flexible (voie respiratoire)

Par définition, la vitesse du son correspond a la vitesse de propagation d’une perturbation de
pression dans un milieu compressible. En VLT, le liquide utilisé est incompressible et la vitesse
du son a I'intérieur du liquide est trés importante. Dans le cas du tube flexible (voie respiratoire),

la figure 2.12 présente le volume de contrdle a étudier.

P: pression

p: densité du liquide

A:. Section du tube

c: vitesse de propagation
de l'onde

Fig. 2.12 - Volume de contréle pour déterminer la vitesse du son dans un tube flexible.

Dans ce cas, il est important de considérer la différence de pression entre 1’extérieur et 1’intérieur
du tube (la pression transmurale). C’est cette différence qui pourrait provoquer 1I’écrasement du
tube. Ce phénomeéne est bien connu des physiologistes sous le nom de Résistance de Starling. Si
I’écoulement subit une légére augmentation de vitesse oU, la section diminue en conséquence
pour respecter 1’équation de la conservation de la masse (2.11).

ASU = ¢ (2.11)

Pour déterminer 1’équation de la vitesse de propagation de la pression c, il faut ensuite appliquer
I’équation de la conservation de la quantité de mouvement pour obtenir :

ASP =2pc6UA~ pc’ 64 2.12)

En combinant ces deux équations, on obtient la vitesse de propagation de la pression ¢ dans un

tube flexible.
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c= |22 (2.13)

Cette relation est identique a celle définie par Dawson et Elliot *'. Donc, la vitesse de I’onde de
déformation du tube flexible est fonction de la section 4, de la densité du liquide p et de

I’élasticité du tube 5P/S84 .

2.3 Modeéles pulmonaires existants

2.3.1 Modele a un compartiment linéaire

Le modéle pulmonaire le plus simple est présenté a la figure 2.13 a gauche. La partie de droite
présente la réponse de ce systéme suite a un échelon de consigne en débit. Les voies respiratoires
sur le modele sont représentées par un conduit uniforme ayant une résistance a I’écoulement R.
Les alvéoles forment quant a elles, une cavité purement élastique ayant une pression interne Palv
proportionnel 4 sa compliance C et au volume ¥ qu’elles contiennent *°. En dynamique, la

pression dans les voies respiratoires Pva est directement proportionnelle a la résistance R a

’écoulement ¥ ajoutée a la pression alvéolaire Palv. L’équation 2.14 expose ce modele.

Pva = Palv+ RV =—Z—+RV 2.14)

<.

Patm C

" AP,

i .

[
-y

Fig. 2.13 — Modé¢le a un compartiment linéaire (2 gauche) et son comportement (a droite).
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2.3.2 Modéle a un compartiment non-linéaire

Le modéle non-linéaire part de 1’équation 2.14 décrite précédemment, mais la résistance R et/ou
la compliance C ne sont plus simplement proportionnels. En 1915, Rohrer propose 1’équation

,1e ;o . . . N . 4
2.15 pour modéliser la résistance R des voies respiratoires a volume pulmonaire constant 2

R,=a+ b‘V‘ (2.15)

En 1950, Otis quantifie les termes a et b pour un cycle respiratoire complet a 3.5 cm H,O-sec-L™
et 1.5 cm H,0O-sec®L? chez I’adulte en bonne santé #_ Ferris a refait un travail semblable pour
trouver des constantes légérement différentes de 3.5 cm HyO'sec:L™! et 0.41 cm HyO-sec”L™? a
I’inspiration et 3.79 cm HyO'sec-L™ et 0.51 cm HyO'sec® L lors de ’expiration *. Par la suite,
différentes équations ont été proposées, mais elles ont rarement été utilisées en modélisation **
45

En ce qui & trait a la compliance, cette derniére peut varier en fonction du volume pulmonaire.
Par contre, lors de la ventilation il est souhaitable de se situer dans la partie linéaire de la courbe
pression-volume. Ainsi, la compliance est généralement considérée comme constante.

Finalement, le modéle peut étre généralisé par I’équation 2.16 *,

Pva = % + R,hV 2.16)

2.3.3 Modg¢le a deux compartiments linéaires

Dans ce modéle, les voies respiratoires sont divisées en deux bronches reliées a une cavité.
Chaque bronche et cavité a une résistance R; constante et une compliance C; définie. La figure

2.14 (a gauche) présente le modéle a deux compartiments et son comportement (a droite) 8
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Fig. 2.14 — Modéle 4 deux compartiments linéaires (a gauche) et son comportement (2 droite).

Le calcul de la résistance totale R, tient compte de la résistance R; et R selon 1’équation 2.17. La
compliance totale C,, quant a elle, revient a faire la somme des compliances C; et C,, comme
présenté a ’équation 2.18 *’. Par la suite, il suffit de les jumeler avec I’équation 2.14 pour

obtenir la pression dans les voies respiratoires.

RR
=12 2.17)
R, +R,
C,=C +C, (2.18)

Les résistances et les compliances différentes sur ce modéle font en sorte que les deux cavités ne
se vident et ne se remplissent pas a la méme vitesse. Ainsi, lors de la mesure de pression dans les
voies respiratoires, on remarque sur la figure 2.14 un équilibrage de la pression AP; lors d’une
occlusion instantanée en fin d’inspiration. Ce phénoméne démontre qu’il y a un écoulement entre
les deux cavités pour équilibrer la pression alvéolaire.

Pour considérer le modéle 4 deux compartiments non-linéaire, il est possible d’utiliser I’équation

2.15 pour rendre la résistance des voies respiratoires non-linéaire.
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2.3.4 Mod¢les physiologiques

2.3.4.1 Généralité

Les systémes de ramification au niveau des systémes biologiques peuvent étre organisés sous
différentes structures. A chaque bifurcation, la branche primaire peut se diviser en deux
(dichotomie), trois (trichotomie) ou méme plusieurs (polychotomie) branches secondaires .

Lorsque le systéme est dit symétrique, chaque branche primaire se divise en deux branches
secondaires identiques. En contrepartie, un systeme ou les branches secondaires sont de
dimensions différentes, implique une asymétrie. Cette asymétrie peut varier au sein des poumons

selon la zone dans laquelle la division prend place.

2.3.4.2 Modéle dichotomique symétrique

Le mode¢le dichotomique symétrique est une représentation simplifiée de la réalité. Pour ce
modele, on ne fait aucune distinction entre le poumon droit et gauche ainsi que sur sa structure
interne. Il a été décrit par Ewald R. Weibel en 1963 *. Ainsi, chaque branche primaire donne
naissance a deux branches secondaires de diametre et de longueur égales. Le réseau de conduits
qui en résulte ressemble a un arbre dont le tronc fait figure de trachée. Pour le modéle
symétrique, cet arbre est divisé en 24 générations (z) différentes. Le nombre de branches a
chaque génération est régi par 1’équation 2.19, sachant que le numéro de la génération pour la

trachée est zéro.

N(z)=2° 2.19)

La figure 2.15 présente le modéle dichotomique de Weibel avec les différentes générations. Lors
de la modélisation des poumons, les générations 0-16 servent uniquement a conduire

I’écoulement vers les alvéoles.
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T-1
T

4_—. e
e

ill
N

2 A |
A ANt
] l S
- = = o] v
= S 2 =] 2 < <
Conducting zone Transitional and respiratory zones

source: Egans 1999
Fig. 2.15 — Génération pour le modéle symétrique de Weibel *°. BR : bronches, BL : bronchioles, TBL :

bronchioles terminales, RBL : bronchioles respiratoires, AD : conduits alvéolaires, AS, sacs alvéolaires.

2.3.4.3 Modéle dichotomique asymétrique

Le modéle dichotomique asymétrique tend a mieux représenter 1’arbre pulmonaire. Horsfield et
coll. °! furent les principaux auteurs de cette recherche et présentent deux modéles. Différents
auteurs ont par la suite exposé des versions plus conviviales du premier modéle de Horsfield ° 2
53

Horsfield a défini deux modéles pour représenter les poumons réels, le premier étant moins
détaillé que le second. Ils sont batis & partir de mesures prises sur un moulage en résine d’un
poumon adulte. Il respecte donc en plusieurs points la géométrie réelle de I’arbre pulmonaire.
Ainsi, la trachée se divise en deux bronches qui meénent respectivement au poumon droit et
gauche. Le poumon droit est divisé en 3 lobes, dont le lobe supérieur, moyen et inférieur. Le
poumon gauche contient 2 lobes, dont le supérieur et I’inférieur. Les branches menant a chaque
lobe s’appellent bronches lobaires. Les lobes de chaque poumon sont divisés en lobules qui sont
alimentés par un segment broncho-pulmonaire (SBP). Dans les poumons, on dénombre 20 SBP,
soit 10 pour le poumon droit et 10 pour le poumon gauche *°. Or, Horsfield ne répertorie que 8
SBP pour le poumon gauche et 9 SBP pour le poumon droit. Cependant, il mentionne que les
lobules raccordés a ces SBP manquants sont alimentés par le segment adjacent.

Les conduits a I’intérieur des lobules sont appelés bronchioles. Les bronchioles distales

s’appellent les bronchioles terminales et ces dernieres donnent naissance a environ 3 ordres
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subséquents de bronchioles respiratoires. Finalement, les bronchioles respiratoires distales se
divisent en conduits alvéolaires menant aux alvéoles °'.
La complexité mathématique reliée au modéle asymétrique compromet I’interprétation, la

compréhension et la résolution méme du modéle. Ils sont par conséquent, peu employés.

2.3.4.4 Analyse de I’écoulement a la bifurcation

Toujours dans I’objectif de pouvoir créer un modéle mathématique de 1’arbre pulmonaire, les
dichotomies sont sujettes a un travail acharné depuis plusieurs années. Avant de décrire les
différentes études, Horsfield a illustré a la figure 2.16 le changement progressif de la section

pour toute bifurcation **.

Fig. 2.16 — Changement de section progressif a la bifurcation.

En 1969, Schroter a été un des premiers a mesurer expérimentalement le profil de vitesse dans

., L’angle de la bifurcation fut fixé a 70° selon les données

une bifurcation symétrique
anatomiques de Weibel et de Horsfield **. Par la suite, Schroter a mesuré le profil de vitesse lors
de l’inspiration et de Il’expiration pour différentes valeurs du nombre de Reynolds. Les
conclusions de son étude sont que le profil de vitesse de 1’écoulement est fortement modifié a la
sortie d’une bifurcation, comme en témoigne la figure 2.17. De plus, I’écoulement n’est pas

seulement axial, mais des écoulements secondaires radiaux se forment suite a la bifurcation. Par

conséquent, les pertes de charge a la bifurcation se trouvent modifiées. Ces travaux ont été
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confirmés par Douglass 36 par le modele théorique de Scherer *7 et par éléments finis 861 Les
résultats de Liu sont présentés dans la figure 2.17 pour illustrer plus clairement les propos

mentionnés dans tous ces articles.

outer

inmer
outer
inner

(a)

(d)

outer
inner

()

(e

inner
outer

(c)

)

¢

In-plane Off-planc
Fig. 2.17 - Modélisation d’une bifurcation symétrique par Liu et coll ®.. La partie A présente la section de

Parbre pulmonaire qui a été utilisée lors du maillage par éléments finis en B. En C, on peut voir les profils de

vitesse obtenus lors d’une inspiration.

Pour tenir compte du fait que le profil de vitesse a la sortie d’une bifurcation n’est pas uniforme

Pedley propose un Ainsp=1.7 en remplacement de la valeur initiale de 1 (correspondant a un profil
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parabolique) 2. Cette valeur est utilisée seulement a 1’inspiration. Pour I’expiration, Collins et

coll. ®® propose la relation 2.20.

Ay =1.09+6.54Re™? 2.20)

Pour tenir compte des pertes de charge supplémentaires imposées par la bifurcation lors de
I’inspiration, Pedley a défini une relation pour ajuster la différence de pression entre
I’écoulement réel (duquel on a retiré la pression associée a 1’énergie cinétique) et un écoulement
laminaire de Poisseuille. Analytiquement, la relation 2.21 vient moduler la perte de charge

calculée a partir de ’équation de Poisseuille APpq;s 62 pour obtenir la perte de pression par

friction visqueuse AP,

12
Al _ zZ, = ﬁ(Reg) ou Z21 (2:21)
APpoi.\' Y 4ﬁ L

Reynolds en 1982 a refait sensiblement le méme travail en modélisant la perte de charge dans un
modéle en latex contenant les huit premiéres générations d’un poumon droit adulte *. 11 a
idéalisé son modele basé sur ce que Weibel avait déja fait. Il a démontré que 1’équation de
Rohrer permet d’estimer les pertes de charge AP, réelles au niveau des voies respiratoires en
fonction de 1’équation de Poisseuille AP,y pour un écoulement laminaire. L’équation 2.22
présente la relation, ou a= 1.5, 5= 0.0035 et n = 1 chez I’humain. Cependant, il a considéré le
profil de vitesse comme étant presque parabolique en utilisant un A égal a 1. Collins a fait le

méme travail pour I’expiration. La relation empirique qu’il a trouvé est la méme que Reynold, a

I’exception que a =0.556, 5 =0.06 et n= 0.5 8,
APvis.': - Zexp =a+ bRe" (2.22)
AP,

Grice a la géométrie pulmonaire et aux relations empiriques pour corriger les pertes de pression
par friction visqueuse, différents auteurs ont décrit des modéles pour améliorer la compréhension
des phénoménes limitatifs dans les voies respiratoires (e.g. le collapsus expiratoire). Le modele
décrit par Lambert en est un exemple. Il sera repris et transposé a la VLT dans le chapitre sur le

modéle stationnaire.
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2.3.5 Modéle utilisé en VLT

A partir de la géométrie de Weibel, 1’équipe de Costantino 65 a établi un modéle pour évaluer la
pression dans les voies respiratoires en VLT. La géométrie des voies respiratoires est présentée a

la figure 2.18. Les générations sont représentées par la lettre z.

™~ P A Sl YT B
[ i " sout
in in' out”

Fig. 2.18 — Géométrie utilisée pour le modéle de Costantino

Le modele utilise 1’équation 2.23 qui s’inspire de 1’équation de Bernoulli. On y retrouve les
pertes de pression par friction visqueuse AP, les pertes de pression associées a 1’énergie
cinétique Ppinm €t Prinow ainsi que les pertes associées a la variation du débit volumique dans les

voies respiratoires E,,, .

R‘n [Z] - Pout [Z] = ARlisc [Z] - (Pkin,out [Z] - Pkin,in [Z])+ Ela‘n [Z] (2'23)

Ensuite, chaque terme de cette équation fait référence a des résultats empiriques présentés par
Pedley et Collins (équations, 2.20 a 2.22). Les équations 2.24 et 2.26 résument les relations

utilisées pour les calculs de la pression dans les voies respiratoires.

A[)visc = ZAPpais = Z 872.!;6 V (2.24)
2
P, =2 pY (2.25)
2
: dv _4pt dV
E =1 Z - -z 2.26
kin duct d t 7Z'D2 dt ( )

Le modéle considére les voies respiratoires comme des tubes rigides et qui ne changent pas de

longueur en fonction du volume pulmonaire. Donc, pour résoudre le modéle il suffit d’appliquer
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I’équation 2.23 pour chaque génération z entre les points in et out. Ensuite, il est nécessaire de
faire la sommation des pertes de pression pour déterminer la chute de pression entre la trachée et
les alvéoles. Puisque les tubes sont rigides, la pression dans les voies respiratoires est surestimée
lors de D’inspiration et sous-estimée a 1’expiration. Le chapitre 3 sur le modéle stationnaire

apportera des explications sur cette constatation.

2.4 Algorithmes de controle disponibles commercialement

Les modes ventilatoires sur les respirateurs gazeux sont utilisés d’abord pour contrdler la phase
inspiratoire. La phase expiratoire est commandée en pression c.-a-d. que le respirateur maintient
une pression minimale positive tout en permettant un débit expiratoire. Pour éviter différents
phénomenes qui seront décrits au cours de cette section, il est important de bien surveiller ce qui
s’y passe. De plus, par mesure de sécurité il est important de fixer adéquatement les limites
disponibles sur le respirateur pour signaler des situations potentiellement dangereuses. Une
pression trop importante au niveau des poumons peut causer des dommages
(volo/barotraumatisme), aggravant ainsi 1’état du patient.

En ventilation gazeuse, plusieurs modes surveillent les efforts faits par le patient lors d’une
ventilation mécanique assistée. Si le patient débute un effort inspiratoire, la pression mesurée a la
bouche chute rapidement : si la pression ou le débit inspiratoire mesuré dépasse un seuil fixé sur
le respirateur par le clinicien (communément appelé frigger level), ’insufflation est déclenchée
par le respirateur. Cette insufflation va assurer au patient, qui n’a pas la capacité de faire tout le
travail inspiratoire nécessaire, une ventilation efficace. L’inspiration peut donc est déclenchée
par les actions spontanées du patient sur le respirateur (en anglais, cette option est appelés
patient-triggered; en frangais, mode auto-déclenché). En VLT, par la présence d’un liquide tres
dense et visqueux dans les poumons, la respiration spontanée chez les patients ne pourra
probablement pas étre observée. Par conséquent, la description de cette option pour les différents
modes ventilatoires sera omise.

La section qui suit présente un court historique du controle appliqué a la ventilation mécanique,

suivie par les modes de base. Les modes plus avancés seront ensuite décrits.
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2.4.1 Historique du contrdle de 1’échange gazeux

Saxton et Myers en 1953 ont €té les premiers a développer un contrdleur a boucle fermée pour la
ventilation. En utilisant le niveau du CO, a la fin d’une respiration comme entrée (Peco.), ils ont
décrit 1’ajustement automatique de la pression inspiratoire pour contrdler le Py co.. Par contre, les
résultats de cette recherche ne furent jamais publiés et aucune recherche sur des patients n’a été
rapportée.
Vers la fin des années 1950, Frumin a été reconnu pour avoir développé le premier contréleur en
boucle fermée fonctionnel. Grace a un respirateur de son propre design, Frumin a soutenu que
durant I’anesthésie :

”Repetitive processes such as artificial respiration, the mixing of anesthetic agent

with oxygen, and the measurement of gas concentrations can often be carried out

1

more efficiently and accurately performed mechanically rather than manually.

Le controleur de Frumin ajustait le niveau de Pwco. en fonction de la pression dans les voies
respiratoires (Pva). La mesure du Pxco, était comparée a la consigne de respiration en respiration
(ou de cycle en cycle). Une différence entre la consigne et la mesure, résulte en une variation de
0.2 mmHg de la Pva. Par conséquent, le controleur utilisait un feed-back négatif (le contréleur
cherche a minimiser ’erreur entre la consigne et la mesure) « inter-respiration » (les
modifications aux parametres ventilatoires étaient effectives au cycle suivant) pour atteindre la
valeur cible du P..co; en ajustant la pression inspiratoire maximale dans les voies respiratoires.
En 1971, Mitamura et coll. ont utilisé le volume total de CO; expiré pour contrdler la ventilation
durant I’anesthésie. Les gaz expirés étaient collectés dans un réservoir ou le contenu était
échantillonné par un capteur de CO; (par la méthode infrarouge). Ils ont été les premiers a
contréler le volume courant V; ainsi que la fréquence respiratoire Fr pour maintenir la valeur de
la P..co, au niveau désiré .

En 1973, Coles et coll. développaient un systéme de contréle pour la ventilation et I’anesthésie
en utilisant la mesure du CO; expiré, la concentration d’O, inspirée, la pression sanguine ainsi
que le volume du sac d’anesthésiant. La valeur du Py, était controlée en ajustant le V; tout en

maintenant la fréquence respiratoire constante. L’efficacité de leur systeme de contrdle a été

démontrée par des expérimentations animales, mais il n’y a pas eu de publication subséquente.
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Coon et coll. en 1978 a démontré avec succes le contrdle du pH sanguin en utilisant un capteur
sous-cutané artériel et un respirateur Siemens 900. Le systétme de commande ajustait le ¥, pour
maintenir le pH a la valeur désirée. Les expérimentations animales ont démontré le bon
fonctionnement du contréleur & court terme, mais la dégradation du capteur par des protéines
complique son utilisation.

Par la suite, plusieurs auteurs ont tenté de contrdler en boucle fermée la pression positive de fin
d’expiration (Peep), 1a fraction d’oxygéne inspirée (FiO-) ainsi que la ventilation minute (Vmin)
durant une ventilation conventionnelle, en utilisant la Pe.co,, 1a capacité résiduelle fonctionnelle
(CRF) et ’oxymétrie comme signaux d’entrée. En 1989, Brunner et coll. ont décrit un systéme
de ventilation expérimental pour la station spatiale. Ce travail deviendra la base du « Adaptative

Support Ventilation » (ASV).

2.42 Modes ventilatoires usuels des respirateurs gazeux

11 existe 2 modes base qui sont disponibles sur la majorité des respirateurs gazeux. Le premier est
la ventilation en volume contrdlé (VC, de I’anglais Volume Controlled Ventilation) et le second
est la ventilation en pression contrdlée (PC, de I’anglais Pressure Controlled Ventilation). A
partir de la VC et de la PC, des modes avancés de ventilation ont été mis en place pour tirer

avantage des ces deux modes. Ils seront présentés dans la section suivante.

2.4.2.1 Le mode PC

Ce mode ventilatoire est disponible sur la majorité des respirateurs gazeux. Le clinicien doit fixer
sur le respirateur les parameétres suivants :

- La fréquence respiratoire (Fr);

- Lapression de fin d’expiration, (Peep);

- Lapression de contrdle au dessus de la Peep;

- La fraction du temps de cycle allouée a la phase inspiratoire.
La figure 2.19 présente un exemple des respirations que 1’on peut avoir durant une ventilation en
pression controlée. Dés le début de I’inspiration, le contrleur tente d’atteindre la pression de
référence P (dans ’exemple de la figure 2.19, Pr est égal a 15 cm H,0) calculée a partir de

I’équation 2.27.
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P, =Peep + Pression de contrdle au dessus de la Peep (227

Ce niveau de pression est maintenu dans les voies respiratoires jusqu’a la fin de I’inspiration (au
temps 77). Comme il est illustré pour les cas A a C, le V; peut varier selon la compliance et la
résistance des voies respiratoires. Durant I’expiration, les gaz contenus dans les poumons
peuvent s’échapper a une pression controlée équivalente a la Peep. Si le temps d’expiration est
insuffisant (cas D), la pression de fin d’expiration sera supérieure a la Peep demandée et le débit
expiratoire ne sera pas nul. Le clinicien doit alors revoir les parametres ventilatoires initiaux et
corriger la situation (ex. augmenter le temps expiratoire, représenté par le cas E). Ce mode

respiratoire contraint la ventilation dans un intervalle de pression définie.

P.a (cm H;0)

Débit (L/min)

Vt (ml)

Temps

A B C D E

Fig. 2.19 — Exemple de respirations en mode PC

2422 VC

Ce mode ventilatoire est disponible sur la majorité des respirateurs gazeux. Le clinicien doit

entrer sur le respirateur les paramétres suivants :
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- La fréquence respiratoire (Fr);
- La pression de fin d’expiration (Peep);
- Le volume courant (V});
- Lafraction du temps de cycle allouée a la phase inspiratoire;
- Le temps de monté (pourcentage du temps inspiratoire).
La figure 2.20 présente un exemple des respirations que 1’on peut avoir durant une ventilation en

pression controlée. Contrairement au mode ventilatoire PC, le volume courant est fixé et la

référence n’est plus une valeur de pression, mais un débit de référence V, . L’équation 2.28

présente la fagon de calculer cette référence.

Vi
Vo=
o T

(2.28)

Dés le début I’inspiration, le controleur tente d’atteindre le débit de référence calculé. Lorsque ce
niveau est atteint, le débit est maintenu dans les voies respiratoires jusqu’au temps d’inspiration
Ti. Comme il est illustré pour les cas A a C, la pression varie selon la compliance et la résistance
des voies respiratoires. Il est donc important de bien fixer les limites en pression dans les voies
respiratoires pour éviter des surdistensions. Comme pour le mode PC, I’expiration s’exécute a
pression contrdlée au niveau de la Peep. Si le temps d’expiration est insuffisant (cas D), le débit
a la fin de I’expiratoire ne sera pas nul et la pression mesurée sera supérieure a la Peep
demandée. On assiste alors au phénoméne d’auto-peep : apreés chaque cycle, une partie du
volume inspiré n’est pas expiré ce qui fait augmenter de cycle en cycle la valeur de la Peep. 1l est
donc primordial que le clinicien modifie les paramétres ventilatoires initiaux et corrige cette

situation (ex. augmenter le temps d’expiration ou diminuer le V).
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Pua (cm Hzo)

Débit (L/min)

Vvt (mh)

Fig. 2.20 - Exemple de respirations en mode VC

2.4.3 Modes ventilatoires avancés

Les modes de ventilation récents permettent de contrdler la pression ou le volume, selon une
boucle de feed-back. Il est important de garder en téte que le respirateur contréle seulement la
pression ou le volume, mais jamais les deux simultanément. Les modes peuvent étre a double
boucles de commande (pression et volume) intra-respiration, soit a I’intérieur d’une respiration
ou inter-respiration soit de respiration en respiration.

La double boucle de commande intra-respiration décrit un mode ou le respirateur bascule d’un
contrdle en pression a un contréle en volume au cours d’une respiration. Cette technique est
connue sous le nom de volume assuré pression supportée (VAPS, de ’anglais Volume-Assured
Pressure Support) et pression augmentée (PA, de I’anglais Pressure Augmentation).

La double boucle de commande inter-respiration est plus simple, car le respirateur opere soit en
pression supportée ou en pression contrdlée au cours d’un cycle respiratoire. Quand la boucle de

feed-back est en fonction, la limite en pression est ajustée pour rencontrer le V¥, fixé par le
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clinicien et les modifications de la consigne sont effectives au cycle suivant. Ce mode de
ventilation est connu sous 1’appellation pression et temps limitée (de /’anglais Pressure-Limited
Time-Cycled).

Certains modes ventilatoires avancées font intervenir une hiérarchie de controle. Cette derniere
est constituée principalement d’une série de conditions logiques (si telle condition, alors telle
action) qui sélectionne le mode ventilatoire et/ou ajuste les paramétres pour rencontrer les
objectifs fournis par le clinicien. Pour les modes ventilatoires indiqués dans cette section, la

hiérarchie de contrdle sera présentée.

2.43.1 VAPSetPA

Les modes ventilatoires VAPS et PA sont disponibles sur les respirateurs Bird et Bear de la
compagnie Viasys HealthCare. Pour ces modes ventilatoires, le clinicien doit entrer sur le
respirateur les paramétres suivants :

- Le temps d’inspiration 7T7;

- Le niveau de pression-supportée. Cependant, aucune étude n’a propos€¢ une méthode
efficace pour déterminer ce niveau. Une premiere approche serait de fixer ce parametre a
la pression de plateau de fin d’inspiration (Peip), obtenu lors d’une respiration a volume
contr6lé et au ¥, souhaité.

- Le débit maximal admissible durant I’inspiration. Il doit étre ajusté pour permettre un
temps d’inspiration adéquat.

- Le volume courant V; minimum.

- La pression de fin d’expiration (Peep);

La fin du cycle sera déterminée par différents critéres dont I’atteinte d’un seuil de débit
inspiratoire (traduit de ’anglais set peak flow), le V; demandé ou le temps d’inspiration prescrit
Ti. Pour les respirateurs Bird et Bear, le seuil de débit est fixé a 25% du débit maximal
inspiratoire. Conceptuellement, ce mode ventilatoire combine le débit inspiratoire initial élevé
d’une respiration a pression controlée avec le débit constant d’une respiration controlée en

volume.
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La figure 2.21 présente 1’algorithme de décision de ce mode ventilatoire et la figure 2.22 dresse
la gestion des différentes situations rencontrées. Dés 1’amorce de I’inspiration, le respirateur
tente d’atteindre le parametre de pression supportée le plus rapidement possible. Cette portion de
I’inspiration est limitée en pression et elle renferme des variations de débit importantes. Quand le
niveau de pression supportée est atteint, le contréleur compare en continu le V; désiré au volume
délivré (les respirateurs mesurent uniquement le volume délivré et non expiré pour éviter les
erreurs liées aux fuites potentielles). En référence au cas A de la figure 2.22, si le contrdleur
détermine que le volume mesuré est équivalent au ¥, et que le débit a atteint le seuil de débit
inspiratoire, alors 1’inspiration est terminée et 1’expiration peut avoir lieu. Par contre, si le
volume délivré n’est pas équivalent au ¥, demandé et que le seuil de débit inspiratoire est atteint
(cas B), le controleur bascule du mode pression contr6lée a volume contrdlé. L’inspiration se
poursuit en utilisant le seuil fixé de débit constant et la pression bouche dépasse alors le niveau
de pression supportée. Lorsque le volume délivré est égal au ¥, demandé, I’inspiration est
terminée. La limite supérieure en pression prend toute son importance dans ce cas pour alerter le
clinicien d’un niveau de pression anormalement élevé.
Le cas C présente une diminution marquée de la compliance pulmonaire. Ainsi, si le seuil de
débit inspiratoire est atteint rapidement, le contréleur bascule de nouveau en volume-contrdlé en
utilisant un débit constant. Puisque I’objectif est d’atteindre un ¥; minimum, le temps inspiratoire
peut étre allongé jusqu’a 3 secondes pour insérer le volume demandé. Dépassée cette limite
temporelle, I’inspiration est avortée et I’expiration est débutée.
Dans le cas contraire (cas D), si la compliance pulmonaire s’améliore le volume délivré peut €tre
supérieur au ¥; minimum. Alors, le contréleur maintient le niveau de pression-supportée durant
le temps d’inspiration et ne fait aucune modification pour les cycles respiratoires suivants.
Donc, il y a plusieurs regles qui dictent les actions du respirateur selon la relation entre le V;
délivré et le ¥, demandé.

- L’inspiration est controlée en pression si le volume délivré est supérieur ou égal au V;

demandé et que le seuil de débit est atteint.
- L’inspiration est contr6lée en volume si le volume délivré est inférieur au V; demandé et
que le seuil de débit est atteint. Lorsque le volume délivré est égal au ¥V, demandé

I’inspiration prend fin, mais le temps d’inspiration ne peut pas dépasser 3 secondes.
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Considérations

Pour que ce mode soit efficace, les paramétres de pression et de débit doivent étre sélectionnés
adéquatement. Si les pressions sont trop importantes, toutes les respirations seront controlées en
pression et le V; minimal sera garanti. En contrepartie, si la limite en débit est fixée a une valeur
trop élevée, toutes les respirations seront controlées en volume et le temps d’inspiration risque
d’étre prolongé inutilement. Quand le clinicien observe des transitions fréquentes entre le
contrdle en pression et en volume, ce dernier doit tenter d’en identifier la cause (diminution des
efforts du patient ou de la compliance pulmonaire, présence de sécrétion ou autres probléemes au

niveau des voies respiratoires).

: Breath O
E (Trigger

v

Z

Pressure Control at
pressure support setting

Insp flow = 25%
of peak flow

Delivered V> set V.

A i

( Cydedbff inspiration )

F 3

Irjsp. Flow > set
peak flow

Switch to flow control at
peak flow setting:

- Delivered:Vt
=set Vit

~.Paw < Pressure
support setting

Fig. 2.21 — Algorithme de décision pour les modes VAPS et PA *
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Cycle resp.

P.a(cm H20)

Débit (L/min)

Vt (ml)

-
>

Temps

A B C D

Fig. 2.22 — Exemple de respirations possibles au cours du mode ventilatoire VAPS ou PA

2.4.3.2 VAetPSV

Le mode de ventilation en volume assisté (VA, de ’anglais Volume-Support Ventilation) est
disponible sur le Servo-i de la compagnie Maquet (anciennement Siemens Elema). Son
équivalent, le mode de ventilation a pression supportée variable (PSV, de I’anglais Variable
Pressure Supporf) est présent sur le respirateur Venturi de la compagnie Cardiopulmonary
Corporation. Pour ces modes ventilatoires, le clinicien doit entrer sur le respirateur les
paramétres suivants :

- Lafréquence respiratoire (Fr);

- Le volume courant minimum (V});
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- Le niveau de pression de fin d’expiration (Peep).

- La limite supérieure en pression durant I’inspiration
Toutes les phases inspiratoires sont limitées en pression et la fin du cycle est déterminée par un
critére en débit. Sur le Servo 300 (prédécesseur du respirateur Servo-i), le seuil de débit (traduit
de l’anglais set peak flow) est fixé a 5% du débit inspiratoire maximal mesuré au cours de
I’inspiration. La figure 2.23 présente 1’algorithme de décision pour ce mode de ventilation et la
figure 2.24 présente 1’évolution de la pression selon les données mesurées.
Avec le respirateur Servo 300, le mode VA débute par une « respiration témoin » utilisant une
pression de consigne (nomme P, 45) de 5 cm H,O au dessus de la Peep. La pression de référence
est alors calculée selon 1’équation 2.29.

P

e (k) = Peep + P,

in_use(k) (2.29)

Le volume délivré a la P, est mesuré et la compliance dynamique apparente du systéme
respiratoire est calculée. Grace a ces données, il est possible de calculer la nouvelle pression de
consigne (Pcuzc) selon I’équation 2.30.

Vt,
F carc(ky = Pm_me(k) W (2.30)

Vt; = Volume courant demandé

Vt,, = Volume courant mesuré

Les trois cycles respiratoires suivants sont effectués a un niveau de P, calculé a partir des

équations 2.31 et 2.32.
Pdiﬂ(k) = PCALC(k) - Pin_me(k) (2.31)

re

s ery = Prepiiy + 075X Py s 2.32)

De respiration en respiration, la variation maximale du niveau de pression de référence est de
3 cm H;O. L’intervalle de P,.rva de la Peep a 5 cm HyO sous la limite supérieure en pression. La
fin de la phase inspiratoire survient lorsque le débit est inférieur a 5% du débit maximal ou si le

temps d’inspiration 7; est supérieur ou égal a 80% du temps de cycle total.
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.- Pressure support.

unchanged -~

\
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Calcuiate new pressure

Yes

.~ support. -

Delivered V, = set V,

Calculate system
compliance
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Débit (L/min)

vt (ml)

&
ki : : & gt =
Breath ON Pressure support set Insp flow < 5% S e
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I
&
< Ti80%
set cycle time
Fig. 2.23 — Algorithme de décision pour la ventilation en mode VA.
Resp. témoin

75% Pref

2 4 6 s

Débit inspiratoire
Débit inspiratoire maximal

A~ Mmaximal

Débit inspiratoire

maximal Seuil de débit inspiratoire

Vt minimum

Temps

Fig. 2.24 — Evolution des respirations

respiration a ’autre.

au cours du mode ventilatoire VA. Le temps inspiratoire varie d’une
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Considérations

Dans le cas d’un patient ayant les voies respiratoires obstruées, si les niveaux de pression
augmentent pour maintenir un ¥, constant un phénoméne d’auto-peep peut en résulter : lorsque
I’auto-peep augmente, le ¥, diminue pour un niveau de pression de référence constant.
L’algorithme de décision augmente alors la référence ce qui augmente le V,, aggravant 1’auto-
peep de 1’air. Par conséquent, il est primordial de bien fixer les alarmes (en pression et en
volume minute Vmin), pour la sécurité du patient. Pour corriger cette situation, il faut s’assurer

que le temps d’expiration est suffisamment long pour permettre le retrait du volume inspire.

2.43.3 VCRP

Le nom générique pour ce mode est une ventilation a double commande (en pression et en
volume) limité en pression et en temps (de I’anglais Dual Control Breath-to-Breath, Pressure
Limited and Time-cycled Ventilation). L’ajustement du niveau de pression se fait de respiration
en respiration (inter-respiration). Ce mode est communément appelé :
- Volume contr6lé a régulation de pression ou VCRP (de I’anglais Pressure Regulated
Volume Control ou PRVC) sur le respirateur Servo-i de Maquet;
- Ventilation Adaptative en Pression sur le respirateur Galileo de Hamilton Medical (de
I’anglais Adaptative Pressure Ventilation);,
-« Auto-Flow » sur le respirateur Evita 4 de Drdger Medical,
- Ventilation en Volume Contr6lé + sur le respirateur 840 de Puritan Bennett;
- Ventilation en Contréle Variable de la Pression sur le respirateur Venturi de Viasys
Healthcare (de I’anglais Variable Pressure Control).
Ce mode ventilatoire exploite les points positifs de la ventilation en pression controlée en
maintenant un V; et une Vmin constants et une réduction automatique des limites en pressions
lorsque le patient est en rémission. L’algorithme de contrdle est presque identique a celui décrit
dans le mode VA.
Tous ces modes ventilatoires sont limités en pression et la fin de I’inspiration est déterminée par
un temps d’inspiration 77, contrairement au mode VA dont I’inspiration est limitée par un seuil
de débit inspiratoire. Ils utilisent le volume inspiré (les respirateurs mesurent uniquement le

volume délivré et non expiré pour éviter les erreurs liées aux fuites potentielles) comme mesure
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pour ajuster la limite en pression de cycle en cycle. Comme pour le mode VA, une respiration
témoin est effectuée et la compliance dynamique Cg, apparente du systéme pulmonaire est
calculée. En réutilisant les équations 2.30 a 2.32 la pression de référence pour les trois cycles
suivants est calculée. Au cours des respirations suivantes, la pression de référence sera modifiée
(corrections maximale de la pression <=3 cmH,0) pour rencontrer le ¥; demandé. La limite en
pression peut fluctuer entre 5 cmH,O au dessus de la Peep et 5 cmH,0 sous la limite de la

pression inspiratoire maximale.

( )
Pressure limit -
unchanged

\

: T
Calculate new pressure
limit -

\ B N J

Calculate system
‘compliance

&

™

Preséure limit set based
on Vt/compliance

J

k4

* Breath ON
(Triggen)

Y
23 Cycled off inspiration)

F 3

Fig. 2.25 — Algorithme de décision pour le mode ventilatoire volume contrélé a régulation de pression.
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Resp. témoin

75% Pref

P.a{cm H,0)

\

Débit (L/min)

Vt minimum

Vt (ml)

\ J

Temps

Fig. 2.26 - Evolution des respirations au cours du mode ventilatoire VCRP. Le temps pour la phase

inspiratoire et expiratoire est fixé.

Considérations

Comme c’est le cas avec le mode VA, le mode VCRP fournit un ¥, constant et réduit
automatiquement la limite en pression lorsque le patient est en rémission. Il permet aussi de
maintenir un ¥, plus régulier lorsque la compliance pulmonaire change. L’avantage le plus
important réside dans le fait que ce mode a I’habileté de changer le débit inspiratoire en fonction
du patient tout en maintenant une Vmin constante. Fait a noter, le mode PC peut accomplir la
méme tache.

Néanmoins, ce mode ventilatoire modifie sa limite en pression en fonction du ¥; mesuré : une
erreur sur le volume mesuré va entrainer inévitablement des erreurs décisionnelles au niveau de
’algorithme. De plus, lorsque la limite en pression est diminuée, la pression moyenne dans les

voies respiratoires diminue, ce qui peut potentiellement diminuer 1’oxygénation.
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2.4.3.4 Autres

Il existe d’autres modes ventilatoires qui ne seront pas passés en revue dans cette these. Ces

modes ventilatoires sont utilisés pour sevrer les patients d’un support ventilatoire ou ils ne sont

pas trés répandus. Voici tout de méme une courte description de ces modes :

AutoMode qui combine le VA et VCRP pour des patients en sevrage ventilatoire
(disponible sur le respirateur Siemens Servo 300A). Le respirateur utilise le mode
VCRP si le patient est paralysé. Si le patient amorce 2 respirations spontanées
consécutives le respirateur bascule en mode VA. Si ce dernier tombe en apnée pour
plus de 12 secondes, le respirateur sélectionne de nouveau le mode VCRP.

Support ventilatoire adaptatif (ASV de 1’anglais Adaptative Support Ventilation)
disponible uniquement sur le respirateur Galileo de la compagnie Hamilton. En
fonction de la taille du patient le clinicien fixe les intervalles souhaités pour quelques
parametres ventilatoires. Par la suite, 1’algorithme détermine la valeur des variables
ventilatoires (Fr, V;, Ti, Te, etc.) selon différentes régles prédéfinies et les
caractéristiques mécaniques mesurées des poumons.

Ventilation minute obligatoire (MMV de 1’anglais Mandatory Minute Ventilation).
Mode ventilatoire utilisé pour sevrer les patients en rémission, ou le respirateur assure
une Vmin minimale. Lors du sevrage, le patient est en mesure de respirer
spontanément, mais dans les périodes d’apnée, le travail est assuré par le respirateur a

la Vmin prescrite par le clinicien.
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2.4.4 Tableau récapitulatif

Le tableau 2.1 présente un récapitulatif des modes présentés dans cette section avec les variables

de contréle. Une courte description accompagne les modes pour lesquelles un algorithme de

décision est présent pour ajuster la ventilation %,

Tableau 2.1 — Récapitulatif des modes ventilatoires ainsi que des paramétres de contrdle. Les variables de

départ sont les paramétres fixés par le clinicien et nécessaire au lancement de la phase inspiratoire.

Mode Variables Logique opératoire
ventilatoire  Départ Limite Cycle Alarmes
PC T,P,F P T P n/a
vC T,P,F F,V T P n/a
VAPS, PA T,P P, F F, T Si le Vt n’est pas atteint quand le débit

atteint le seuil, bascule du contrle en
pression pour le contréle en volume.

VA, PSV P,F P F V,T Si le Vt n’est pas atteint, la limite en
pression est ajustée. Le débit détermine la
fin du cycle

VCRP T,P,F P T ) Si le volume courant n’est pas atteint,

ajustement des limites en pression
T : temps, P : pression, V : volume, F, débit.

2.4.4.1 Discussion

Les modes de bases devront se retrouver sur les futurs respirateurs liquidiens, car c’est a partir de
ceux-ci que la majorité de modes avancés s’inspirent. En ce qui a trait aux modes avancés, le
mode VCRP présente une autorégulation intéressante pour atteindre les objectifs ventilatoires en
temps et en volume demandés. De plus, I’amélioration des niveaux de pression respiratoire peut
étre un indicateur pour qualifier I’amélioration de 1’état du patient.

Pour ce qui est des modes VAPS et VA, la fin de la phase inspiratoire et/ou expiratoire est
déterminée par I’atteinte d’un seuil de débit. En VLT (pour I’instant) ce type de contrle n’a
jamais ét€ mis en place et il est difficile de conclure sur 1’utilité de cette approche.

Cependant, chaque mode présente ses avantages et ses inconvénients qui doivent étre pris en
considération en fonction de la pathologie du patient. A ce niveau, le paralléle avec la VLT reste

encore a valider.
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2.4.5 Structure de commande sur un respirateur Servo 300

Pour illustrer le fonctionnement interne d’un respirateur gazeux, le respirateur Servo 300 de
Siemens Elema sera pris en exemple. La figure 2.27 présente le détail interne du respirateur. Sur
cette figure le patient est & gauche de I’appareil. Voici une description des différents points

identifiés :
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2.4.5.1 Inspiration : Régulation en débit

La figure 2.28 présente le schéma bloc du systéme pour contréler 1’inspiration en débit, lors de la
sélection du mode ventilatoire VC. Le chemin ombragé décrit le parcours a suivre. D’abord, la
référence en débit est générée et transmise au mélangeur (mixer) qui gere alors 1’ouverture des
valves inspiratoires pour avoir le mélange air/O; voulu. Le débit de référence est alors séparé en
deux (gas flow ref), soit 1 pour chaque gaz. Ces deux références sont comparées a leur mesure
réelle en utilisant le capteur de débit présent sur ’entrée de chaque gaz et le contrbleur
Proportionnel-Intégrateur (boite Flow PI control) donne la position souhaité des valves
inspiratoire (desired position value). De nouveau, la position souhaitée est comparée a la position
réelle de la valve (insp. valve position). Grace au contréleur Proportionnel-Dérivateur (PD) une
consigne en courant (desired current value) sera transmise au contrOleur des solénoides et
comparée de nouveau a la valeur mesurée (actual current value). La sortie du contrdleur en
courant des solénoides est de type modulation de largeur d’impulsion (PWM, de I’anglais Pulse
Width Modulation), ce qui commande I’ouverture des valves inspiratoires. L’élément a
I’extérieur du chemin ombragé est un pré-compensateur qui ajuste au préalable la position de la

valve, permettant ainsi d’améliorer les performances du systéme de commande.

INGF VALYE POSITION

YALVE FOBITON
CALOULSTOR

% Flow
% regulation

FLOVY QONTROL

Fig. 2.28 — Schéma bloc du contrdle en débit lors de I’inspiration pour le mode VCV. (Source : Manuel de

service du Servo 300)
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2.4.5.2 Inspiration : Régulation en pression

La figure 2.29 présente le schéma bloc du systéme pour contrdler I’inspiration en pression lors de
la sélection de tous les modes sauf le VC. La seule différence réside dans la génération de la
référence. La valeur de la pression de référence (desired pressure value) est soustraite a la
pression inspiratoire mesurée (actual pressure value). Le controleur Proportionnel-Intégrateur-
Dérivateur en pression (Press PID Contr) traduit cette différence en débit de référence (flow ref)
pour le mélangeur des gaz (Mixer). Tout ce qui est a I’intérieur de la boite Flow control reste

identique a la description précédente.

T ReTEy M nommv mmwn. sGmr S T TERT ATEN ST MY awmmo nmmn memmm

TRANSDUCERE CONTROLLED SYBTEM m@mg

JNBRRLVERQRITON
ACTURL FORTION VU

[MRPIRATORY AR B (1
CONTROL atd
- ALVE POBITION

] CALOULATOR :
§ Pressure |

:  regulation FLOW CONTROL |

Fig. 2.29 - Schéma bloc du contrdle en pression lors de I’inspiration pour le mode PC. (Source : Manuel de

service du Servo 300)

2.4.5.3 Expiration : Régulation en pression

La figure 2.30 présente le schéma bloc du systéme pour contrdler 1’expiration en pression. La
référence en pression (Peep) est comparée a leur mesure réelle en utilisant le capteur de pression
et le controleur PID (boite Peep PID control) donne la position souhaitée de la valve expiratoire
(desired position value). La position souhaitée est comparée a la position réelle de la valve (exp.
valve position). Grace au contr6leur PD, une consigne en courant (desired current value) sera
transmise au contréleur du solénoide et comparée de nouveau a la valeur mesurée (actual current

value). La sortie du controleur en courant du solénoide est de type modulation de largeur
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d’impulsion (PWM, de I’anglais Pulse Width Modulation), ce qui module I’ouverture de la valve.

Donc, I’expiration est contrdlée en pression, au niveau de Peep demandée par le clinicien.

TRANBDUCER CONTROLLED SYSTEW EXPIRSTORY
VALVE
____________________ POBITION [ VALVE
PRESSURE SENSOR | SOLENCID
¥ ""'?——L—I
EXF,
FRESOURE
EXF. YALNE FUBITION
SCTEML PSRN WALVE
ACTUSL i AETUNL CLARBNT WLLE
ERETTTY
LR
CURRENT
» \ > CONT!
PEERFID  |posmon FEOTIONED  lexp vavve RoL
» REER LEVEL /  CONTROL REF. i E, CLRRENT
* N cesver exsparony e ] pagmap a8 T
1 W Ll %mﬂm CLRAENT
¥ L Ll
% PEESSURE CONTROL

Fig. 2.30 - Schéma bloc du contrdle en débit lors de Iexpiration pour tous les modes. (Source : Manuel de

service du Servo 300)

En fonction de ce qui vient d’étre présenté, on remarque que les régulateurs mis en place utilisent
des controleurs de type Proportionnel-Intégrateur-Dérivateur (PID). Ce type de controleur est
approuvé par la FDA et les autres organismes régisseurs, car ils ont fait leurs preuves par le
pass€. De plus, pour la régulation en volume et en pression, la présence de pré-compensateur
semble étre une mesure acceptable pour les appareils médicaux. Ces observations seront

considérées dans le choix du contrdleur pour la phase expiratoire sur le respirateur liquidien.
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3 Modéle stationnaire

Dans ce chapitre, le mode¢le utilisé pour comprendre la limitation du débit expiratoire dans les
voies respiratoires sera exposé. La premiére section décrit la géométrie pulmonaire utilisée ainsi
que les équations générales qui gouvernent le modéle. La section suivante présente une mise a
I’échelle de la géométrie pulmonaire humaine afin de mieux représenter 1’agneau nouveau-né.
Cette mise a I’échelle est nécessaire, car pour I’instant il n’y a pas de résultats expérimentaux
disponibles sur I’enfant pour valider le modele pulmonaire.

En troisi¢me partie, les résultats numériques sont illustrés et commentés pour mieux comprendre
les limitations du débit expiratoire en VLT et I’implication que cela peut avoir sur la stratégie de
ventilation. Finalement, la validation expérimentale du modeéle sera présentée dans la derniere

section.

3.1 Modé¢le mathématique

3.1.1 Description de la géométrie pulmonaire

La géométrie retenue pour modéliser 1’arbre pulmonaire est le modele de Weibel, décrit a la

section 2.3 de 1’état des connaissances .
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3.1.2 Section des voies respiratoires

Pour chaque génération du modéle de Weibel, la section maximale des voies respiratoires Am. a
été mesurée a la capacit¢é pulmonaire totale (CPT). Hyatt et coll. ont déterminé
expérimentalement une loi de tube pour les 3 premiéres générations qui décrit la relation entre la
section A. et la pression transmurale Pfm. au niveau de cette derniére 2. Lambert et coll. (1982)
ont extrapolé cette relation pour I’étendre aux autres générations du modéle de Weibel *. Dans
les relations, o. est le ratio entre la section a la pression transmurale A. et la section maximale de

la voie respiratoire Am.a la CPT.

Pm_ ) " a .

a, |1-—= ou P =n = si Pm_ <0

2 [)1 4 ao -

a = - : @.1)
1-a, )

SiPtm: >0

&

z

3.1.3 Longueur des voies respiratoires

La longueur des voies respiratoire L. a été mesurée a 75 % de la CPT. En fonction du volume

pulmonaire a I’expiration V,, la longueur des voies respiratoires est adaptée selon I’équation 3.2.

Y3
L(V,)=L, (75%{ Vi + Ve } (32)

Vi +0.75xCPT

tissu

ou Vi est le volume de tissu pulmonaire, CPT est la capacité pulmonaire totale et L.(V,) est la

longueur des voies respiratoires au volume pulmonaire a 1’expiration ¥, *.

3.1.4 Modélisation de I’écoulement

Pour les besoins de la modélisation, le volume de contrdle est présenté a la figure 3.1. Ce dernier
englobe toutes les voies respiratoires de la génération z = 0 a 16. Les conditions initiales connues
sont la pression alvéolaire Palv et le volume pulmonaire a I’expiration V,. Les hypothéses de

départ sont :
1) Le débit volumique expiratoire ¥, est identique dans toutes les voies respiratoires

lorsqu’imposé au niveau du tube endotrachéal (tube ET);
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2) La vitesse de I’écoulement U. dans I’alvéole est nulle;

3) La perte de charge (ou de pression) locale au niveau de I’entrée du tube ET n’est pas prise en
compte;

4) L’écoulement est stationnaire;

5) Le liquide est incompressible.

Pai Cage thoracique Pa

Tube ET 1
(Vet—— | Trach oty Ave ) Alveole

Fig. 3.1 — Volume de contrdle pour le modéle

Le point de départ pour modéliser I’écoulement incompressible est 1’équation de Bernoulli avec
le terme des pertes de charge par friction visqueuse. Cette équation met en relation la pression
dans les voies respiratoires Pva, la pression alvéolaire P,,, la vitesse de 1’écoulement U et les

pertes de charge par friction visqueuse APv par unité de distance sur la longueur totale des voies

16
respiratoires L = Z L_ . Sous une écriture générale,
z=0
1 2
Pva=Fy 7 pU* - [ APv v+ pgh 33)

Dans cette relation, la Pva est définie comme étant la somme de la Ptm et de la pression pleurale
Pp. La pression alvéolaire, quant a elle, est la somme de la pression €lastique Pel et de la
pression pleurale. Sachant que la Pva et la P, sont référencées par rapport a la pression pleurale

Py, il est possible de réécrire la relation 3.3 pour obtenir I’équation 3.4.
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Ptm=Pe,—%pU2—-fAPvdx+pgh (3.49)

Dans I’équation précédente, le terme de pression hydrostatique pgh peut étre négligé si le patient
est allongé sur le dos °. Ensuite, cette équation est discrétisée par rapport a z et différentiée par
rapport a x pour obtenir la relation ci-dessous.

P
dabim. _ P _ oy 4Ys _apy. 3.5)
e dx ¢ dx :

Dans I’équation 3.5, la pression de rappel élastique P, ne change pas en fonction de la distance
x. En utilisant I’équation U, =V, /4, et en effectuant quelques manipulations décrites en annexe

A, I’équation a résoudre est la suivante,

dPtm, APy

& U/

(3.6)

Le terme c: fait référence a la vitesse de propagation d’une onde de pression dans un tube flexible
(voir la section 2.2.8 de I’état des connaissances). Appliqué a chaque génération, c. est décrite

par I’équation 3.7.
Cc. = L 3.7
° \ pdA./dPm, '

Pour obtenir le débit volumique critique Vcrit: , on doit multiplier 1’équation 3.7 par la section A..

Mathématiquement,

Verit, = A, A 3.8

*\ pdA, /dPum,

3.1.5 Pertes de pression par friction visqueuse

Dans le mod¢le de Lambert, 'équation pour les pertes de charge par friction visqueuse APv. par
unité de longueur s'inspire de 1'équation de Poisseuille (équation 3.9). Cette relation suppose un

écoulement laminaire et non-rotatif. Lors d’une expiration forcée en ventilation gazeuse, ces
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conditions ne sont pas respectées, car les bifurcations créent un écoulement secondaire,

phénoméne démontré expérimentalement *7 et numériquement %,

AP 8uV
Y= _ 7., il 3.9)

Ainsi, quelques auteurs ont proposé une relation Ze. pour corriger 1’équation de Poisseuille. La
solution proposée est basée sur la relation de Rohrer, exprimée mathé matiquement par I'équation
3.10. Pour cette derniére, Reynolds a proposé a = 1.5, b = 0.0035 et n =1 °. Elad a suggéré que le
b était trop important et il a corrigé cette valeur a 0.0013'°. Plus récemment, Collins a suggéré
a=0.556, b=0.060 et n=0.5 ''. Par contre, Reynolds propose les valeurs les plus

conservatrices et ce sera ces derniéres qui seront utilisées.

Z._=a+bRe (3.10)

Pour l’instant, il n’y a pas eu d’étude effectuée pour déterminer une équation Ze propre a la VLT.

Ainsi, 1’équation 3.10 sera reprise pour le calcul du débit expiratoire maximal.

3.1.6 Bifurcations

Finalement, on doit tenir compte de la chute possible de la pression suite a un changement de
section apres le passage d’une bifurcation. En reprenant 1’équation de Bernoulli, il est possible
d’écrire de part et d’autre d’une bifurcation, la relation ci-dessous.

72
Pva, (0)+ A, L £

2 4.0y

V 2
)+ 4. p—*—”——z— _[APv:dx @3.11)

= Pva_,(L £
va‘ 1( 2 A:+1 (L:+1)

o+l

Pour simplifier ce calcul, Lambert a posé ’hypotheése que le changement de section s’effectue
sur une trés courte distance, permettant ainsi de négliger les pertes de charge par friction
visqueuse APv.. En retravaillant la relation précédente, I’équation 3.12 est obtenue.

vi( A
Pva,,, (L., )-Pva (0)=p= ST e
Va_+1( = 1) va~( ) p 2 [A: (0)2 A:+1(L:+1)2] ( )
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Dans son mod¢le, Lambert stipule que la différence de pression est zéro sur A-(0) > A-.;(L-+)).
Ainsi, il n’est pas possible de récupérer la pression suite a une bifurcation si la section de la
génération qui suit est supérieure a la génération précédente. Toujours dans I’équation 3.12,
Reynolds a déterminé que le facteur de forme pour le profil de vitesse de 1’écoulement dans les
voies respiratoires est 1. Par contre, Collins et coll. ont proposé I’équation 3.13 " Puisque nous

utilisons les coefficients de Reynolds, cette relation est a titre informatif seulement.

A =109+ 3.13)

3.1.7 Courbe Pression-Volume

Pour déterminer le profil volumique expiratoire optimal (décrit dans la section 3.3.4), il est alors
primordial de faire le lien entre la pression alvéolaire Palv et le volume pulmonaire expiratoire
Ve, en fonction de différente valeur de Peip. Pour ce faire, des courbes pression-volume (PV) ont
été déterminées expérimentalement (voir la section 3.2.1) et I’équation de Venegas a été utilisée
(voir la section 2.2.5) pour paramétrer ces courbes. Un fois paramétrée, il est possible de

reproduire de nouvelle courbe selon le volume pulmonaire ou la pression alvéolaire demandée.

3.1.8 Equation d’indexation

Dans le but de comparer les valeurs du modéle avec les résultats expérimentaux, la surface
corporelle (de ’anglais Body Surface Area ou BSA) a été utilisé pour indexer certaines valeurs.

L’équation 3.14 a été employée pour calculer la SC chez I’agneau.

SC =0.084 x poids™ (3.14)

3.2 Application du modéle a Pagneau

Pour valider le modeéle il n’y pas de données expérimentales disponibles dans la littérature sur
des enfants ou des nouveau-nés, car la VLT est encore au niveau de la recherche animale. En
contrepartie, ’agneau peut servir de modele animal pour représenter la physiologie de I’enfant.

Donc, la géométrie de I’enfant sera légérement adaptée.
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En premiére partie, des courbes pression-volume (PV) ont été effectuées sur des agneaux morts

pour déterminer la capacité pulmonaire totale (CPT) en VLT.

3.2.1 Courbe PV

3.2.1.1 Courbe PV expérimentale

Dans la littérature, il n’y a pas de courbe PV compléte pour 1’agneau. Par conséquent, une courbe
PV a été mesurée sur un agneau a poumons sains. Pour reproduire adéquatement les conditions
en VLT, les poumons n’ont pas été excisés et le thorax n’a pas été ouvert. Le test a été fait a la
température ambiante. L’agneau a été tué avec une dose létale de pentobarbital 90 mg/kg sous
intraveineuse. Avant de remplir les poumons avec du PFOB, un tube endotrachéal (tube ET) de
5.5 mm avec ballonnet a été inséré dans la trachée, dont 1’extrémité proximale a été branchée sur
une valve. L’agneau a été¢ mis sur le dos et un micro tube en acier inoxydable a été glissé dans le
tube ET, ou son extrémité dépasse de 1 cm la sortie du tube ET. Ce micro tube a été relié a un
capteur de pression (Model 1620, Measurements Specialities, Hampton, VA) positionné a la
méme hauteur que la trachée afin de mesurer la pression dans les voies respiratoires (Pva). Le
signal a été enregistré en continu a 1’aide d’une carte Signal Ranger (Soft dB, Québec, Canada).
Juste avant le premier remplissage des poumons avec du PFOB, la cage thoracique a été
comprimée manuellement pour forcer ’air a ’extérieur des poumons. Par la suite, les poumons
ont été remplis avec du PFOB en utilisant une pompe du respirateur. Durant le premier
remplissage, la cage thoracique a été manipulée pour favoriser 1’expulsion des bulles d’air.
L’augmentation du volume pulmonaire s’est ensuite poursuivie par pas de 10 ml, suivie d’une
attente d’au minimum 30 secondes pour assurer la stabilité du signal de pression. Chacun de ces
points de pression statique correspond a la pression alvéolaire Palv %, Lorsque cette pression
atteint un plateau ou lorsque la Palv va au-dela de 30 cm H,O, ce point est défini comme étant la
capacité pulmonaire totale de 1’agneau (CPT.) . La vidange des poumons est alors amorcée :
par pas de 10 ml, le liquide est retiré des poumons. Lorsque la pression trachéale atteint de forte
pression négative, les poumons sont considérés comme vide. On obtient ainsi la courbe PV pour
le remplissage (inspiration) et la vidange (expiration) des poumons.

Pour valider 1’équation de Venegas (réécrite ici-bas a titre de rappel), différents volumes de

remplissage pulmonaire (inférieur a la CPT) ont été utilisés pour déterminer des courbes PV
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secondaires. La démarche expérimentale décrite précédemment a été utilisée (en omettant la
compression manuelle de la cage thoracique). Les courbes PV résultantes sont présentées sur la
figure 3.2. En final, le thorax a été ouvert pour vérifier I’intégrité des poumons. Ces derniers
n’avaient pas de 1ésions apparentes et aucun volume de PFC n’a été retrouvé dans les deux
cavités pleurales.

b

1+e—(PaIv—c)/d

V(Palv) =a+
Cette démarche a été reprise de nouveau pour déterminer la capacité pulmonaire totale (CPT) des
poumons de 1’agneau en VLT avec du PFDEC et la figure 3.3 en présente la trace. Les courbes
présentent plus de variabilité, donc la courbe moyenne (en gras) a été tracée pour mieux illustrer

I’hystérésis.
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ation)

=

Courve PV sur agneau sains (avec PFOB)

Vidange
(expi
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Fig. 3.2 — Courbes PV sur ’agneau a poumons sains avec du PFOB.
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Fig. 3.3 — Courbes PV sur ’agneau a poumons sains avec du PFDEC.
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3.2.1.2 Courbe PV moyenne

Dans un premier temps, pour simplifier la résolution du modele et ’analyse des résultats, la
courbe PV moyenne a été calculée. Elle est affichée sur la figure 3.4. Pour le PFOB et le PFDEC,
les parametres de 1’équation de Venegas (voir la section 2.2.5 de 1’état des connaissances) pour
les courbes PV inspiratoire et expiratoire ont été déterminés en utilisant les résultats
expérimentaux présentés dans les figures 3.2 et 3.3. Ensuite, la moyenne de ces parametres a été
utilisée pour tracer la courbe PV moyenne de la figure 3.4. Les coefficients sont énumérés dans

le tableau 3.1 pour le PFOB et le PFDEC.

Tableau 3.1 — Paramétres de I’équation de Venegas pour les courbes PV moyennes pour le PFOB et le

PFDEC

am b Cm d,,

(ml/kg) (ml/kg) (emH;0) (cmH0)
PFOB 3.47 118 6.8 4.9
PFDEC 7.14 91 7.4 6.0

Pour illustrer I’effet de 1’hysteresis sur les résultats du modele, cette derniére est abordée comme
une erreur possible sur le volume pulmonaire. La région ombragée sur la figure 3.5 illustre cette
zone d’erreur pour I’ensemble de la courbe PV moyenne. Par exemple, pour une pression
alvéolaire de 10 cm H,0, le volume pulmonaire moyen est d’environ 83 + 15 ml/kg. L’erreur

maximale sur le volume pulmonaire a été fixée a £15 ml/kg.
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Courbe PV moyenne
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Fig. 3.4 — Courbes PV inspiratoire, expiratoire et moyenne pour le PFOB, tracées grice a I’équation de
Venegas, en fonction des résultats expérimentaux.
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Fig. 3.5 - Courbes PV moyennes sur I’agneau a2 poumons sains avec du PFOB.
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3.2.1.3 Courbes PV secondaires générées

La génération de courbes PV secondaires est nécessaire pour calculer le profil expiratoire
optimal (section 3.3.4). La figure 3.6 présente les résultats typiques en comparaison des courbes
expérimentales.

Concrétement en VLT comme en ventilation gazeuse, seule une portion de la courbe PV est
employée, car il n’est pas souhaitable de ventiler les poumons a la CPT. Avec les résultats
expérimentaux présentés ci-haut et I’équation décrite par Venegas, la partie expiratoire de la
courbe PV peut étre générée pour différentes valeurs de Palv = Peip. Les coefficients présentés

dans le tableau 3.2 ont été utilisés pour générer les courbes sur la figure 3.6.

Tableau 3.2 - Paramétres pour générer les courbes PV expiratoires pour le PFOB et le PFDEC

ae Ce de

(ml/kg) (cmH,0) (cmH,0)
PFOB 6.94 4.5 4.7
PFDEC 14.29 3.8 5.0

Pour une valeur désirée de Palv = Peip, le volume pulmonaire V, doit étre déterminé a I’aide des
valeurs expérimentales de la courbe PV inspiratoire. Avec cette donnée, le coefficient b, peut
ensuite étre calculé. En final, pour un volume courant ¥ ou une pression de fin d’expiration
donnée (sur la figure 3.6 la pression de fin d’expiration est 0 cm H,O) et une valeur de Peip

donnée, la pression alvéolaire Palv peut étre calculée en fonction du volume de liquide expiré.
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Fig. 3.6 — Courbes PV expiratoires générées avec I’équation de Venegas pour différentes Peip.

3.2.2 Sections des voies respiratoires

Plus récemment, Lambert a démontré que les poumons d’un enfant ne sont pas simplement une
version réduite des poumons adultes. Il a donc proposé de nouvelles valeurs pour mieux
représenter la section des voies respiratoires chez I’enfant *. Gréce a ces valeurs, le diamétre de
la trachée chez ’enfant est estimé a 8.74 mm. Or, lors des expérimentations animales, un tube
endotrachéal ayant un diamétre extérieur de 7.5 mm (5.5 mm de diametre intérieur) s’insere de
fagon ajustée au niveau de la trachée (pour un agneau de ~4 kg). Cette valeur a donc été
sélectionnée comme diameétre pour la trachée d’un agneau. Donc, les sections proposées par
Lambert été mises a 1’échelle pour I’agneau, en utilisant un facteur de 0.736 (rapport des

diametres au carré).
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Finalement, la loi de tube pour chaque génération est calculée en utilisation 1’équation 3.1. Les
courbes résultantes sont tracées dans la figure 3.7. Dans ces relations, a. = 4./Am. et les valeurs

numériques sont indiquées dans le tableau 3.3.

Tableau 3.3- Dimensions relatives aux voies respiratoires chez I’agneau

Am (10*m» L'(10°m) o &, (mPa) n; n,

z

0 0.44 50.00 0.882 0.11 05 10
1 0.49 26.04 0.882 0.11 05 10
2 0.55 10.39 0.686 0.51 06 10
3 0.81 4.16 0.546 0.80 06 10
4 0.88 6.95 0.428 1.00 0.7 10
5 1.03 5.74 0.337 1.25 0.8 10
6 1.40 4.92 0.265 1.42 0.9 10
7 2.21 4.16 0.208 1.59 1.0 10
8 3.09 3.50 0.164 1.74 1.0 10
9 4.86 2.95 0.129 1.84 1.0 10
10 6.63 2.57 0.102 1.94 1.0 10
11 9.57 2.13 0.080 2.06 1.0 9

12 11.8 1.81 0.063 2.18 1.0 8

13 19.1 1.48 0.049 2.26 1.0 8

14 31.7 1.26 0.039 2.33 1.0 8

15 55.2 1.09 0.031 2.39 1.0 7

16 97.9 0.93 0.024 2.43 1.0 7
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Loi de tube pour les générations indiquées

Fig. 3.7 — Variation de la section des voies respiratoires (adimensionnées) en fonction de la pression

transmurale Ptm pour quelques générations z

3.2.3 Longueur des voies respiratoires

Pour la longueur des voies respiratoires chez ’enfant, Lambert * reprend I’équation 3.2 en
indiquant que le volume de tissu et la capacité pulmonaire totale est de 1200 ml et 4840 ml chez
I’adulte. Pour I’enfant, ces valeurs sont de 186 ml et 800 ml respectivement. Donc, le facteur de
mise a I’échelle de I’enfant a I’adulte est;

y3
F, = —20+800 17 _ 546 315
1200 + 4840

Grice a la courbe PV effectuée sur ’agneau, la capacité pulmonaire totale en VLT avec du
PFOB chez un agneau de 4kg est de 486 ml. Pour compléter 1’équation précédente pour
I’agneau, il manque le volume de tissu pulmonaire : une mise a I’échelle du tissu pulmonaire

chez I’enfant en fonction de la capacité pulmonaire a été effectuée pour déterminer une valeur
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approximative du tissu pulmonaire chez 1’agneau. Ainsi, le volume du tissu pulmonaire chez
I’agneau a été calculé a 112 ml. 11 est alors possible de reprendre 1’équation 3.2 pour obtenir le
facteur d’échelle 0.463

3
Fy=| 12986 14 463 3.16
1200 + 4840

La longueur de la trachée fait exception a cette reégle, car tous les agneaux en VLT sont intubés.
Ainsi, cette derniére a été fixée a 5 cm selon les observations faites durant les expérimentations

animales. La longueur des voies respiratoires pour chaque génération est listée dans le tableau

3.3.

3.2.4 Résolution du modéle

Les entrées initiales du mode¢le sont la pression alvéolaire Palv, le débit volumique expiratoire
désiré dans les voies respiratoires Ve, le volume pulmonaire expiratoire V., et les propriétés
physiques du PFC utilisé (voir le tableau 3.4). Le volume pulmonaire en fonction de la pression
alvéolaire a été déterminé a partir de la courbe PV, présentée a la section 3.2.1. Comme il a déja
été mentionné, pour simplifier I’analyse préliminaire des résultats, la courbe PV moyenne a été
employée avec I’intervalle d’erreur décrit pour tenir compte de I’hystérésis. Pour illustrer la
démarche de la résolution du modele, la figure 3.8 indique les équations a considérer au lieu

opportun.
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Py Cage thoracique Pa
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Fig. 3.8 — Démarches pour la résolution du modéle

Pour démarrer la résolution du modeéle, les équations 3.1 et 3.12 sont résolues itérativement pour
obtenir la pression transmurale Ptmy;s et la section A5 a I'entrée de la génération z = 16.

Mathématiquement, il s’agit de déterminer par itération la Ptmy;¢; propre aux deux équations.
> 2

Ptm, (0)=P,, —p (3.17)

240

—n2
A, 0)= Am, | 1-(1-a0,, {1 —fm;—é(o)j (3.18)

2

Une fois Ptm;«(0) et 4;64(0) déterminées, 1’intégration de 1’équation de Bernoulli (équation 3.6)
est effectuée sur la longueur de la voie respiratoire Lis. La méthode d’intégration Runge Kutta
d’ordre 4 a été¢ employée. Pour chaque pas d’intégration dx, la section 4.(x) est mise a jour avec
I’équation 3.1. Les critéres d’arrét de I’intégration numérique sont :
1) Si la vitesse de I’écoulement dans la voie respiratoire z atteint la vitesse de
propagation d’une onde de pression dans la voie respiration c:;
2) Si la pression dans la voie respiratbire a la génération z atteint la valeur de -500
cm H,0 (considéré comme étant -o0).
Pour les PFC les plus fréquemment employés, le modéle a été résolu en suivant la méme
démarche. Pour le PFOB et pour le PFDEC, les courbes PV moyennes respectives ont été

utilisées. Par contre, pour le FC77 et le Rimar 101 la courbe PV du PFOB a été reprise, car il n’y
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a pas eu de test expérimental sur agneau mort et la viscosité du PFOB s’apparente davantage au
autre PFC versus le PFDEC.

Tableau 3.4 — Propriétés physiques des perfluorocarbones utilisés en VLT a 25°C

Eau FC77° PFOB PFDEC* RM1013
p(kg/m’) 997 1780 1920 1917 1770
u(mPas) 090 128 211 5.10 1.45

tFluorinert FC-77, 3M "Perflubron, 4liance Pharmaceutical Corp. *Perfluorodecalin, F2 Chemical *Rimar 101, Miteni

3.3 Résultats numériques et discussions

3.3.1 LesIVPD

Les résultats de la simulation sont les courbes Isovolume Pression Débit (de 1’anglais IVPF pour
Isovolume Pressure Flow curve) présentées a la figure 3.9. Pour une valeur de pression

alvéolaire Palv fixe (ce qui fixe le volume pulmonaire, d’ou Isovolume et Pression) et un débit
volumique ¥, progressivement incrémenté, il est alors possible de regarder 1’évolution de la
pression dans les voies respiratoires Pva pour chaque génération z. Le résultat présenté a la
figure 3.9 est pour la trachée (z = 0). A un débit volumique nul (¥, =0), la pression alvéolaire
Palv peut étre directement lue sur ’abscisse. La ligne pointillée au dessus et en dessous de

chaque ligne continue, donne I’intervalle d’erreur possible sur le débit en fonction d’une erreur

sur le volume pulmonaire de + 15 ml/kg.
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Courbes IVPD pour le PFOB, Palv de 0-30 cm H,O
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Fig. 3.9 — Courbes IVPD pour le PFOB. Pour obtenir ces courbes, la pression alvéolaire (et le volume

pulmonaire) est fixe. Il suffit ensuite d’augmenter le débit expiratoire Ve jusqu’a Patteinte de la pression

limite (-500 cm H,O) ou de la vitesse de propagation d’une onde de pression c¢,. Lorsque Ve =0, on retrouve

la pression alvéolaire Palv. [— ] Débit expiratoire pour un volume pulmonaire moyen, [------ ] Intervalle de

confiance avec une erreur sur le volume pulmonaire de + 15 ml/kg

Comme il est possible d’observer sur la figure 3.9, le débit expiratoire maximal augmente
proportionnellement avec la pression alvéolaire. Par conséquent, une pression alvéolaire
importante permet un débit expiratoire plus important. Lorsque le débit volumique expiratoire
atteint une asymptote horizontale, cette valeur est considérée comme étant le débit expiratoire
maximal (de I’anglais MEF pour Maximum Expiratory Flow). En cas de collapsus expiratoire,
ces observations prennent toute leur importance : si pour un profil expiratoire défini, un
collapsus se développe, le clinicien a deux choix : il peut augmenter sensiblement le volume
pulmonaire (par le fait méme la pression alvéolaire) pour corriger le probleme et/ou modifier le

profil expiratoire pour ajuster le débit en cours d’expiration.
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Avec le débit expiratoire maximal et la pression alvéolaire Palv de départ a débit volumique nul
(V,=0), il est possible de tracer le débit expiratoire maximal en fonction de la pression

alvéolaire. La figure 3.10 présente cette courbe pour les différents PFC employés en VLT.

Débit expiratoire maximal versus la pression alvéolaire

| : —o— PFOB
o : : | ~—&— PFDEC
S | | FC77
7" 7777777 T v e RM101
< N : : : l
AV | | l
K [ o ] ER .\ . [ S . L 4
E 1 % S " ] | | i
@ i :..egna
\E/ ‘\ .t Sy » = = i 1
.k\) _150_7777777”7{ 777777777 ‘[ : , Q- 7 3 ' 7777777 ‘r 77777777777
1 : Se. | By, |
: : : e PE
200} - ,,,,,,,41 ,,,,,,,,, % ,,,,,,,,,, J: ,,,,,, . e = W
| 1 | | : %o
250 l . l j l
0 5 10 15 20 25 30
Palv (cmH20)

Fig. 3.10 — Débit expiratoire maximal (DEM) versus la Palv, pour les différents PFC employés en VLT

La viscosité du PFC explique en bonne partie 1’écart entre les différentes courbes. Plus le liquide
est visqueux plus ce dernier devra étre retiré des poumons lentement, pour une pression
alvéolaire Palv de départ identique. Donc, pour maintenir une fréquence ventilatoire identique
d’un PFC a Iautre, la pression alvéolaire sera plus élevée pour un PFC plus visqueux. A titre
comparatif, le rapport de réduction du débit expiratoire pour le FC77 versus I’air est d’environ 41
(médiane pour Palv de 1 a 30 cm H,0). Schoenfisch et Kylstra ont trouvé expérimentalement un
rapport de réduction du débit expiratoire de 50 " les propriétés du FC80 étant similaires a celles

du FC77. Quant au PFDEC, le rapport de réduction moyen est aux alentours de 50 (médiane pour

3-20



Chapitre 3 - Modg¢le stationnaire

Palv de 1 a 30 cm H;0). A basse pression (Palv=1 cm H;0), le PFDEC restreint beaucoup le
débit expiratoire maximal, avec un rapport de réduction de 198.

Les courbes sur la figure 3.10 changent de pente a deux endroits distincts. Pour le FC77, le
RM101 et le PFOB, les changements de pente sont aux alentours de 2 et 8 cm H,O. Quant au
PFDEC, ces valeurs se situent a environ 1 et 10 cm H,O. L’explication tient au fait que
I’écoulement au niveau de la trachée passe d’un état laminaire (le nombre de Reynolds a la
trachée (Rep) est inférieur a 2100) a turbulent (Rey > 4000), en passant par 1’état transitoire
(2100 < Rep < 4000). Donc, en fonction de 1’état initial des poumons, il est possible de rencontrer

un écoulement turbulent au niveau de la trachée.

3.3.2 Analyse du mécanisme limitatif

Sachant que I’écoulement peut devenir turbulent a la trachée, la question est de savoir si la
trachée est I’endroit limitatif au niveau du débit expiratoire maximal. La figure 3.11 répond en

bonne partie a cette question.

Dans les voies respiratoires centrales (z=0 a 2), le débit V, dans ces générations est encore tres

loin du débit critique Verit, (voir équation 3.8). Si on regarde 1’équation 3.6, le dénominateur

peut étre négligé, car dans ce cas la vitesse de I’écoulement U. est grandement inférieur a la
vitesse de propagation d’une onde de pression ¢. (U. << ¢.). Le débit maximal est alors déterminé
par un couplage entre les pertes de charge par friction visqueuse APv, et la section des voies
respiratoires 4. au carré (équation 3.9). La section 4. étant dépendante de la loi de tube (équation
3.1) qui définit 1’élasticité des voies respiratoires, il est possible d’affirmer que le débit
expiratoire maximal dans les voies centrales est régi par les pertes par friction visqueuse et par
I’élasticité des voies respiratoires. Ce mécanisme de limitation est indépendant de la pression

alvéolaire.
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Courbe IVPD et Vcrit pour les générations 0 a 2
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Fig. 3.11 — Courbes IVPD et de débit critique Verit . dans la voie respiratoire (voir relation 3.8) pour les

générations z =0 a 2. Lignes grasses : Débit critique Verit . . Lignes fines : IVPD i la pression alvéolaire (au

débit expiratoire nul, Ve =0 mls'm®).

Lorsqu’on se déplace en amont dans les poumons (génération 4 a 6), la situation est légerement

différente (figure 3.12). A une pression alvéolaire supérieure a 5 cm H,O, le débit volumique

expiratoire ¥, s’approche du débit critique Verit,. Ainsi, le dénominateur de 1’équation 3.6 ne

peut plus étre négligé, car la vitesse de 1’écoulement U. tend vers la vitesse de propagation d’une
onde de pression (U, — c,). Le débit maximal est alors déterminé par un couplage entre les
pertes de charge par friction visqueuse APv,, la section des voies respiratoires A. au carré
(équation 3.9) et la vitesse c.. A une pression alvéolaire basse (Palv <5 cm H,0), le débit est
limité par le méme mécanisme que pour les voies centrales soit, par les pertes visqueuses et

1’élasticité des voies respiratoires.
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Courbe IVPD et Perit pour les générations 3a 5
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Fig. 3.12 - Courbes IVPD et de débit critique Vcril‘: dans la voie respiratoire (voir relation 3.8) pour les
générations z=3 a 5. Lignes grasses : Débit critique Vcrit: . Lignes fines : IVPD a la pression alvéolaire au

débit expiratoire nul ( Ve =0 ml/s-m?).

3.3.3 Segment limitatif et point d’égale pression

Cette analyse met de 1’avant I’hypothése suivante : si un collapsus expiratoire se développe, il y
a de forte probabilité que le segment limitatif (de I’anglais, Flow limiting segment ou FLS) se
situe dans les voies respiratoires centrales (génération z = 0 a 2). Puisque la densité et la viscosité
des liquides utilisés en VLT sont considérables en comparaison avec 1’air, il est normal que
I’écoulement soit limité dans les voies respiratoires ou la vitesse de 1’écoulement U. est la plus
importante. Bull et coll. dans un récent article ont démontré expérimentalement la méme
conclusion : indépendamment du volume pulmonaire a la fin de ’inspiration (ou de la Peip), le

segment limitatif est la trachée ou les bronches °. Ce résultat est important en VLT, car il permet
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de démontrer que le collapsus expiratoire est mesurable. En insérant un capteur de pression dans
la trachée, il est possible de déceler le développement d’un collapsus expiratoire pour le prévenir.
Si I’on regarde I’emplacement des points d’égale pression (de 1’anglais Equal Pressure Point ou
EPP), ils sont localisés dans les voies respiratoires centrales pour une pression alvéolaire
supérieures a4 13 cm H,O. Peu apreés, le point d’égale pression migre dans les voies respiratoires
périphériques. Ces conclusions sont concordantes avec les résultats obtenues par Lambert, avec

la seule différence que les points d’égale pression sont toujours en amont des segments limitatifs
3

Position des points d’égale pression et des segments limitatifs versus Palv
160 T

T
—E— EPP

T
14 - oo - II» 777777777777 /[ g FLS

Generation z

Fig. 3.13 — Localisation des segments limitatifs et des points d’égale pression en VLT, en fonction de Ia

pression alvéolaire

3.3.4 Profil volumique expiratoire optimal

Sachant le débit expiratoire maximal permis par les voies respiratoires, il est possible d’en

déduire le profil expiratoire optimal qui permettrait de retirer le volume inspiré le plus

3-24



Chapitre 3 - Modéle stationnaire

rapidement possible. Tous les résultats démontrés précédemment étaient majoritairement en
relation avec la pression alvéolaire. Pour déterminer ce profil en volume optimal, il est essentiel
de décrire la relation entre le volume pulmonaire et la pression alvéolaire au moment de
I’expiration. Les courbes PV générées (présentées a la section 3.1.7) permettent de faire le pont

entre ces deux parametres.

3.34.1 Les DEMV

En utilisant les courbes PV générées il est possible de recalculer les courbes IVPD présentées a
la figure 3.9 pour une pression de fin d’inspiration Peip donnée. Comme il a été mentionné,
I’asymptote horizontale des nouvelles courbes IVPD fournissent le débit maximal expiratoire en
fonction du volume pulmonaire (de 1’anglais Maximum Expiratory Flow Volume curves ou
MEFV) pour I’état des poumons décrit par la courbe PV générée. Pour une Peip variant de 6 4 16

cm H,0, les DEMV résultantes sont présentées a la figure 3.14.

Courbe DEMV pour différentes Peip

T
[

T
/ Isobare

-0

-60

V. (ml/s-m?)
g

-100

: 8
-120 , - : ' ‘
w0l e
| | | | | | : Peip = 16 cmH,0
_160 1 1 | 1 | | | —
20 30 40 50 60 70 80 90 100

Ve (ml/kg)

Fig. 3.14 — Courbe de débit expiratoire maximale en fonction du volume pulmonaire (DEMV) pour les

différentes courbes PV générées a la figure 3.6, en VLT avec du PFOB,
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L’hystérésis présente sur les courbes PV générées explique ’écart entre les différentes DEMV,
prises a des Peip différentes. Ainsi, il existe une courbe DEMV unique pour chaque courbe PV
générée. Les isobares indiquent un niveau de pression alvéolaire Palv équivalent pour les
différentes courbes DEMV. On constate rapidement que dépendamment du niveau de Peip
sélectionnée, le volume pulmonaire ¥, varie pour une Palv constante. Ces courbes vont servir a

déterminer le profil expiratoire optimal.

3.3.4.2 Profil expiratoire optimal

En utilisant le résultat de la figure 3.14, chaque courbe DEMV décroit de fagon presque linéaire
et elles sont similaires & celles trouvées par Meinhardt ‘¢, Donc, lorsque le volume pulmonaire
diminue, le débit dans les voies respiratoires doit diminuer proportionnellement. Dans le cas
contraire, c’est le collapsus assuré. Pour retirer le liquide le plus rapidement possible, la solution
optimale consiste a appliquer la courbe DEMV en fonction du temps. L’intégration de cette
courbe nous donne alors le profil volumique optimal. Pour se faire, les courbes de la figure 3.14

peuvent étre approximées par une famille de droite ayant la relation 3.19.

V.=mV, +B, (3.19)

Les coefficients m, et B, sont extrait de la figure 3.14. Le coefficient m, est la pente négative de

la droite DEMV, tandis que le terme B, est déterminé a partir du débit volumique V, et du

volume pulmonaire V,. L’expiration débute au temps t=0, et la courbe DEMV est appliquée.
L’intégration dans le temps de cette équation différentielle linéaire de premier ordre a la solution

. . 1
analytique suivante 7

V,(t)=C,e™ — B, (3-20)
m

e

Le paramétre C, =V,(0)+ B,/m, est calculé en utilisant les termes m., B, et le volume

pulmonaire initial juste avant 1’expiration (soit au niveau de la Peip). Avec la relation 3.20, il est

possible de déduire le temps d’expiration 7e minimum pour retirer un volume courant a une Peip
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donnée. L’équation 3.21 en est I’expression mathématique et des détails supplémentaires sont
fournis en annexe A.

Te = ———l—ln(l - K’—J 3.21
C

e

On constate que le temps expiratoire minimum dépend de la constante de temps 1, = 1/m, et les
conditions en débit volumique au début et a la fin de I’expiration. Pour I’instant, il ne faut pas
confondre la constante de temps 7, avec la constante de temps expiratoire connue en ventilation
gazeuse, qui est fonction de la résistance des voies respiratoires R multipliée par la compliance
pulmonaire dynamique Cdyn. Cette nuance sera apportée dans la section 3.3.6.

En regardant de plus prés la relation 3.21, ’augmentation du volume courant entrainera
inévitablement 1’augmentation du temps expiratoire. En contrepartie, une augmentation du
volume pulmonaire V,(0) (par une augmentation de la Peip) aura I’effet inverse.

La figure 3.15 présente 1’évolution du volume pulmonaire expiratoire en fonction du temps V,.(f)
pour différentes valeurs de Peip. On remarque que le niveau de Peip modifie le temps expiratoire
pour un volume courant Ft constant. De plus, la valeur de la Peip choisie peut limiter le volume
disponible pour I’expiration. Par exemple, pour une Peip de 10 cm H,O, une modification du
volume courant ¥t de 25 a 30 ml/kg, provoque une augmentation du temps expiratoire Te de 6.5
a 8.5 secondes. En contrepartie, pour un Vt de 25 ml/kg, une augmentation de la Peip de 10 a 12
cm H,0, fait chuter le temps d’expiration de 6.5 a 5 secondes, mais le volume pulmonaire initial

V(0) sera plus important.
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0 Volume pulmonaire expiratoire pour différents niveaux de Peip
10 T T T T T

V, (mikg)

Temps (sec)

Fig. 3.15 — Courbe du volume pulmonaire expiratoire en fonction du temps.

En résumé, un profil exponentiel expiratoire semble la solution appropriée pour assurer une

expiration du volume courant en temps minimal.
3.3.5 Transposition en VLT

3.3.5.1 Choix de la limite du débit expiratoire

L’objectif premier de la stratégie de commande en VLT ne devrait pas étre de ventiler le patient
au débit expiratoire maximal. Cette approche est difficilement applicable en pratique, car le débit
maximal en fonction du volume pulmonaire n’est pas connu pour chaque patient au début de la
ventilation. Des collapsus expiratoires doivent étre rencontrés et/ou provoqués pour déterminer
les seuils de débit limite et 1’hystérésis sur la courbe PV vient compliquer la tiche. Une approche
plus raisonnable est de fixer un seuil de pression trachéale a ne pas dépasser, ou le risque de

développer un collapsus expiratoire est minimisé ou absent. Ainsi, il suffit de tracer une ligne
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verticale a la Py, sur la figure 3.9 et d’en déterminer le débit expiratoire. La figure 3.16 présente

cette approche pour une Peip initiale de 10 cm H,O.

Courbes IVPD pour une Palv de 0 a 10 cm H;O (Peip)

120

T T
t [
t |
| |
| |
| |

imite en pression (Pref)

100

80

60

(ml/s-m?)

7.

40

20

Pva[o] (cm H20)

Fig. 3.16 — La limite en pression reportée sur les courbes IVPD permet de déduire le débit expiratoire a la

Pref.

Cependant, I’imposition d’une limite en pression P,,ra -2 cm H;O aura une incidence sur le débit
expiratoire permis dans les voies respiratoires. Pour illustrer ce propos, la figure 3.15 est reprise
en y incluant la variation du volume pulmonaire en fonction du temps a la pression de référence
P On remarque alors sur la figure 3.17 que le volume pulmonaire expiratoire varie plus

lentement a la pression de référence. La conséquence directe est une augmentation du temps

expiratoire.
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Volume pulmonaire expiratoire pour différents niveaux de Peip

T T

- Pas de limite en pression

Pref a -2 cm H,O

V_ (ml/kg)

e

Temps (sec)

Fig. 3.17 - Courbe du volume pulmonaire expiratoire en fonction du temps pour une pression de référence de

-2 em H,0.

3.3.5.2 Ventilation minute

Avec les courbes de la figure 3.17, il est possible de déterminer le temps d’expiration minimum
pour différent volume courant ¥t et niveau de Peip. En connaissant le temps d’expiration et en
imposant un temps inspiratoire typique de 4 secondes, la ventilation minute (produit de la
fréquence respiratoire Fr par le volume courant Vi) peut étre calculée. En répétant cette
démarche avec les différents PFC, le tableau 3.5 présente les résultats.

La ventilation minute en ventilation liquidienne doit étre maintenue au dessus de 80 ml/kg/min,
pour assurer les échanges gazeux 8 par contre, d’autres études ont utilisé une ¥,,;, au dessus de
100 ml/kg/min ' %°, ce qui est aussi le cas pour I’équipe Inolivent. Donc pour les liquides
mentionnés dans le tableau 3.5, il est essentiel de maintenir une Peip d’au moins 10 cm H,O
pour garantir une V,,;, suffisante avec les liquides les plus visqueux (PFOB et PFDEC). On peut

aussi remarquer que 1’augmentation du volume courant ¥f ne garanti pas nécessairement une
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augmentation de la ventilation minute. Selon le niveau de pression choisi, un volume courant V¢
optimal semble apparaitre.

Cependant, il faut mentionner que la forme de la courbe PV est influencée par la tension de
surface du PFC employé (qui differe d’un PFC a I’autre) *' ou par la présence de surfactant
exogéne . Donc, I’hystérésis sera influencée et les résultats présentés dans le tableau peuvent
légerement changer (pour le FC77 et le Rimar101). Néanmoins, ils peuvent servir a établir une

bonne stratégie de ventilation.

Tableau 3.5 — Ventilation minute Vimin (ml/kg'min) en fonction de la Peip et du volume courant V¢ (ml/kg),

pour différents PFC utilisés en VLT. Les -- indiquent que le temps d’expiration est supérieur a 60 secondes.

PFOB PFDEC FC77 Rimar101
Peip Vt/[15 20 25 30|15 20 25 30|15 20 25 30|15 20 25 30
6 S R 81 - - - |80 - - -
8 100 99 8 - |- - - - 106 109 98 52 |106 108 97 51
10 112 121 120 112| 81 -- - - {118 128 129 122|117 128 129 121
12 121 134 139 139|100 94 51 -- {126 141 149 149|125 141 148 148
14 127 143 151 154|111 114 105 70|131 149 158 162|131 149 159 163
16 131 150 161 167|118 127 125 112]136 155 168 174|135 155 167 174

3.3.6 Résistance des voies respiratoires

Un paramétre important en ventilation mécanique est la résistance des voies respiratoires. En
ventilation mécanique gazeuse, la résistance R est calculée a la toute fin de I’inspiration en
divisant la variation de pression AP (qui consiste a soustraire la pression maximale durant
I’inspiration a la pression positive de fin d’inspiration Peip) par le débit a la fin de I’inspiration
V.(T,) (voir la section 2.2.6 de I’état des connaissances) **.

Une fois la résistance calculée, cette valeur est multipliée par la compliance pour obtenir une
valeur estimée de la constante de temps expiratoire. Cette constante de temps multipliée par un
facteur de 3 ou 4 nous indique le temps expiratoire nécessaire pour retirer tout le volume inspiré.
En effectuant ce calcul, la résistance est considérée constante tout au long de la phase
expiratoire.

En VLT, le paralléle est plus difficile a faire, car durant I’expiration la résistance peut changer de
fagon importante. Alors, il devient ambigu de définir la résistance ou le moment opportun pour

déterminer la résistance afin d’évaluer la constante de temps expiratoire. La figure 3.18 qui suit
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présente la variation de la résistance R indexée selon la surface corporelle en fonction du débit a
différent volume pulmonaire (pourcentage de la capacité pulmonaire totale CPT). Les ronds sur
cette figure indiquent la résistance des voies respiratoires lorsqu’on limite le débit expiratoire a

une pression de référence Prra -2 cm H;O.

Résistance des voies respiratoires versus le débit expiratoire

R (cm H,O-s/ml/m?)

250

V.| mUs/m*)

Fig. 3.18 — Résistance indexée des voies respiratoires en fonction du débit expiratoire et du volume
pulmonaire (pourcentage de la capacité pulmonaire totale CPT). Les ronds verts indiquent la résistance des

voies respiratoires lorsque le débit expiratoire est limitée a la pression de référence P, 4 -2 cm H,0.

On constate que la résistance des voies respiratoires, pour une pression de référence constante,
peut varier d’un facteur important entre le début et la fin de ’expiration. Par contre, il est
possible d’avoir une résistance constante si on fait varier le débit en fonction du volume
pulmonaire. Analytiquement, il est tres difficile de calculer la résistance globale des poumons a
un débit défini, car I’aspect fortement non-linéaire du modele complique la tache. Cependant, il
est possible de déterminer la résistance initiale des voies respiratoires a débit nul en utilisant

I’équation 3.22 (voir détails en annexe A).
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16 20+2) gaul .
R, = Z'—Az—'uL (3.22)

En conclusion, il n’y pas de moyen direct en VLT pour calculer la constante de temps expiratoire
du systéme respiratoire a partir de la résistance des voies respiratoires et de la compliance du

systéme respiratoire.

3.4 Validation expérimentale

Plusieurs essais expérimentaux ont été effectués in vivo sur des agneaux nouveau-né€s par
1’équipe Inolivent pour valider les avantages de la VLT. Dans un premier temps, la VLT a été
testée sur huit agneaux a terme a poumons sains avec du PFOB. Durant ces tests, le capteur de
pression au niveau de la trachée a dérivé pour des raisons toujours inconnues. C’est pourquoi, la
pression trachéale ne peut étre utilisée en valeur absolue. En valeur relative (i.e. variation de
pression entre la Peep et le Peip), les données peuvent étre exploitées pour calculer des valeurs
de compliance, de résistance, de débit expiratoire, etc. Par contre, il est impossible de relier ces
valeurs a leur niveau de pression alvéolaire, a cause de la dérive du capteur de pression.

La seconde phase d’essais expérimentaux a ¢té effectuée sur des agneaux a poumons
pathologiques. Pour reproduire une aspiration de liquide gastrique, les poumons ont été lavés (2-
4 fois) a I’acide chlorhydrique. Ce lavage a reproduit un syndrome de détresse respiratoire aigué
(SDRA) par agression directe des poumons (aspiration gastrique). En SDRA, 11 agneaux ont été
utilisés en VLT et séparés en deux groupes, soit 5 pour PFOB et le 6 pour le PFDEC. Le capteur
de pression trachéale a été remplacé pour éliminer les problémes de dérive. Ainsi, les valeurs
calculées peuvent étre référencées adéquatement par rapport a la pression alvéolaire Palv. Durant
la VLT, des collapsus expiratoires sont survenus (Pva <-30 cm H,0) et les résultats qui seront
présentés dans les figures en témoigneront.

Finalement, a I’aide de tous ces résultats expérimentaux, 1’objectif poursuivi est de faire ressortir
le débit volumique expiratoire maximal expérimental en fonction de la pression alvéolaire Palv.

Les sous-sections qui suivent décrivent la démarche en détail.
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3.4.1 Traitement préalable des signaux expérimentaux

Le traitement des résultats se fait en plusieurs étapes. D’abord, la présence d’un nombre binaire
au niveau des résultats expérimentaux bruts permet de séparer chaque cycle respiratoire en
quatre phases distinctes. Comme il est illustré sur la figure 3.19, ces phases sont I’inspiration, le
plateau de fin d’inspiration (PFI), I’expiration et le plateau de fin d’expiration (PFE). Grace a
I’identification de chaque phase, il est possible de traiter les signaux de chaque entrée analogique
(au niveau des cartes d’acquisition) au moment voulu. Les signaux qui seront utilisés pour la
validation du modéele théorique sont le signal volumique de la pompe inspiratoire et expiratoire
ainsi que le signal de pression trachéale.

L’étape suivante consiste a calculer la pression de fin d’inspiration (Peip) et la pression de fin
d’expiration (Peep). En moyennant les valeurs sur la durée totale de leur pause respective, ces
valeurs peuvent étre obtenues. Ensuite, I’analyse du signal volumique de la pompe expiratoire
permet de calculer le volume expiré pour chaque cycle V,[k]. La compliance dynamique pour la
phase expiratoire Cg,[k] peut alors étre déterminée en divisant le volume expiré par la variation
de pression entre les pauses de fin d’inspiration et d’expiration. Si on fait abstraction de
I’hystérésis en considérant la compliance constante, I’évolution de la pression alvéolaire au cours
de la phase expiratoire Palv(f) peut étre calculée en utilisant la relation 3.23.

Palv(t)= Peip[k]-C,, [k]x V. () (3.23)

Ou YV, (¢) est le volume expiré en fonction du temps, Peip[k] est la pression de fin d’inspiration au
cycle k et Cayn[k] est la compliance dynamique au cycle 4. Il faut maintenant déterminer le débit

expiratoire en fonction de la pression alvéolaire.
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Pression dans la trachée
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Fig. 3.19 — Signaux utilisés pour calculer la pression alvéolaire en fonction du temps. [agneau numéro 062806,

cycle 404, VLT PFOB]

La dérivée du signal volumique au niveau de la pompe expiratoire donne en sortie le débit

volumique et la figure 3.20 en présente le résultat. Comme on peut le constater, la dérivée d’un

signal analogique introduit du bruit et pour contrer ce probléme un filtrage a été appliqué sur les

résultats. Les coefficients du filtre passe-bas Butterworth d’ordre 4 ayant une fréquence de

coupure de 2.5 Hz ont été calculés a I’aide de la fonction butter.m de Matlab. Ces coefficients

ont été repris par la fonction filtfilt.m de Matlab, qui permet de filtrer le signal du débit

volumique expiratoire.
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Fig. 3.20 — Dérivée du volume dans la pompe d’expiration en fonction du temps pour obtenir le débit

volumique.

3.4.2 Extractions du débit versus la pression alvéolaire

Lors de la présentation des résultats numériques, les courbes ont été déterminées a des intervalles
réguliers de pression alvéolaire de 1 cm H,O. Pour faciliter la comparaison entre les courbes, la
méme démarche sera entreprise pour extraire les valeurs de débit expérimentales. De 0 a
30 cm H,O (par intervalle de 1 cm H,O), pour tous les cycles et pour tous les agneaux, le débit
expiratoire expérimental est enregistré dans un vecteur et tracé sur le méme graphique que les
IVPD théoriques (voir figure 3.9). La pression dans la trachée (Pvap) a la figure 3.9 a été
remplacée par la pression résistive dans les voies respiratoires Paw (qui consiste a retirer de la
pression trachéale Pvayg), la valeur de la pression alvéolaire Palv). De cette fagon, toutes les
IVPD débutent a zéro. Les nuages de points obtenus sont présentés dans les figures 3.22 a 3.27
pour le PFOB et le PFDEC pour 3 pressions alvéolaires distinctes. Toutes les valeurs de débit ont

été indexées par rapport a la surface corporelle (voir équation 3.14).
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Avec ces nuages de points, il n’est pas évident de valider le modéle avec les données
expérimentales. Pour déterminer la précision de la courbe IVPD théorique, 1’erreur entre chaque
point expérimental et 1a courbe théorique a été calculée (voir figure 3.21). De plus, la distribution
de I’erreur a été tracée sur les figures 3.22 a 3.27. Dans la majorité des cas, cette distribution est

gaussienne dong, il est possible d’appliquer les notions d’écart type et de moyenne.

Pression alvéolaire de 30 cmH20, PFC utilisé: PFDEC

200
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V. (ml/s-m?)

80

60

40

20

Paw (cm H,0)

Fig. 3.21 — Exemple pour illustrer le calcul de Perreur entre les points expérimentaux et la courbe IVPD,
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Pression alvéolaire de 25 cmH20, PFC utilisé: PFOB
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Fig. 3.22 — IVPD 2 une pression alvéolaire de 25 cm H,O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB.

Pression alvéolaire de 15 cmH20, PFC utilisé: PFOB
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Fig. 3.23 — TVPD i une pression alvéolaire de 15 cm H,O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB.
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Pression alvéolaire de 4 cmH20, PFC utilisé: PFOB
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Fig. 3.24 — IVPD a une pression alvéolaire de 4 cm H,O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB.

Pression alvéolaire de 25 cm H20, PFC utilisé: PFDEC
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Fig. 3.25 — IVPD 2 une pression alvéolaire de 25 cm H,O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFDEC.
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Pression alvéolaire de 13 cm H20, PFC utilisé: PFDEC
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Fig. 3.26 — IVPD 2 une pression alvéolaire de 15 cm H;O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFDEC.

Pression alvéolaire de 4 cm H20, PFC utilisé: PFDEC

150 T T T T T I T T I I

—_ | 1 | ! | | | | v 052306

«~ | | | i | [, | | P 053006
£ 00p 40 s Eaitie | o osot08]]
2 LA 082406 K
: 501 € wr™- 2 s 091106 4
; ; ; + 100506 1

! || w—\odele

0 1 1

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50
Paw (cm H.0)
Distribution de I'erreur, nombre d’échantillons: 4560
f T
Gaussienne

Nombre d'échantilions

0 LT
50 40 30 20 -10 0 10 20 30 40 50
Erreur (ml/s- m2)

Fig. 3.27 — IVPD 2 une pression alvéolaire de 4 cm H,O et points expérimentaux de débit expiratoire en

fonction de la Paw, en VLT avec du PFDEC..
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3.4.3 Résultats et discussion

La figure 3.28 et 3.29 présente les courbes de débit expiratoire maximal expérimentale et

théorique en fonction de la pression alvéolaire Palv (pour le PFOB et le PFDEC). Pour

déterminer cette courbe, la moyenne de 1’écart moyen entre la courbe IVPD théorique et

expérimentale a été calculée et ajoutée a la valeur du débit maximal expiratoire théorique (courbe

de la figure 3.10).

0 - T - - T - - T 1:777 L
1 ‘ . | —O— PFOB theorique
ol %}i - E 77777777777 L L= %— - PFOB expé‘rimentale ‘
RT) )0 | AP, .\ A O R [ S
&
3
& 50 b T ®g L e E—
E
'AN
200 R - X R
250k --- - :r ,,,,,,, L. " ' 7: T ]
-300 I | :‘ f | |
0 5 10 15 20 25 30 35

Courbes DEM théorique et expérimentale versus Palv

Palv (cm HZO)

Fig. 3.28 — Courbes DEM théorique et expérimentale en fonction la pression alvéolaire Palv pour le PFOB.

L’écart type calculé a partir des points expérimentaux est tracé sur cette figure.
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Courbes DEM théorique et expérimentale versus Palv
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Fig. 3.29 — Courbes DEM théorique et expérimentale en fonction la pression alvéolaire Palv pour le PFDEC.

L’écart type calculé a partir des points expérimentaux est tracé sur cette figure.

Avec ces résultats, on peut conclure que le modéle permet de déterminer adéquatement le débit

expiratoire maximal, pour une pression alvéolaire supérieure & 5 cm H,O. A une pression

inférieure, le modéle sous-estime le débit maximal pour le PFOB et le PFDEC.

Lors du choix de I’équation empirique pour corriger les pertes de charge par friction visqueuse

dans les voies respiratoires (voir la section 3.1.5), les coefficients trouvés par Reynolds étaient

les plus conservateurs et ont été utilisés pour cette raison dans le modele. Dans la figure 3.30, le

modele a été résolu de nouveau pour le PFOB, mais cette fois en utilisant les coefficients de

Collins et Elad.
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Courbes DEM théorique et expérimentale versus Palv
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Fig. 3.30 — Courbes DEM théorique et expérimentale en fonction la pression alvéolaire Palv pour le PFOB
avec les coefficients de Collins et Elad pour corriger les pertes de pression par friction visqueuse. L’écart type

calculé 3 partir des points expérimentaux est tracé sur cette figure.

Les courbes obtenues ne sont pas plus justes et le changement des coefficients pour corriger
I’équation (qui calcule les pertes de pression par friction visqueuse), ne modifient en rien 1’allure
du débit expiratoire maximal a basse pression. De plus, la courbe ne suit pas trés bien les
résultats expérimentaux. Alors, les coefficients proposés par Reynolds semblent appropriés en

VLT pour déterminer le débit expiratoire maximal en fonction de la pression alvéolaire.
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Chapitre 2 - Etats des connaissances

4 Systéme a commander

La figure 4.1 présente le schéma global du systeme a modéliser. Le moteur met en rotation le
pignon au niveau du réducteur de vitesse. Ce pignon, couplé a une crémaillére, met en translation
le piston & Iintérieur du cylindre de la pompe. A son tour, le liquide est poussé a travers le
circuit du respirateur pour finalement atteindre les poumons. L’ objectif de cette modélisation est
de déterminer la fonction de transfert entre la commande au moteur U et la position du piston y a

I’intérieur de la pompe (mesurée par un potentiométre).

Dans la premiere section de ce chapitre, le modele pulmonaire sera réduit pour déterminer une
expression analytique de la pression dans la trachée exercée sur le piston. Cette expression sera
fonction de la résistance des voies respiratoires, de 1’élastance ainsi que du débit. Ensuite,
I’expression des pertes de pression dans le circuit fluide du respirateur sera exposée. Ces pertes
dépendent du débit dans le tube ainsi que de la géométrie du circuit ventilatoire. Finalement les
équations pour le systéme moteur seront développées. Elles permettront de faire le lien entre la
pression exercée sur la surface du piston et le couple moteur nécessaire. En final, les équations

du circuit fluide seront combinées pour obtenir la fonction de transfert du systéme.
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Piston

Cremaillere

Moteur

Fig. 4.1 — Schéma générale pour le systéme & modéliser

4.1 Réduction du modéle des poumons
Dans ce chapitre, nous allons réduire le modéle présenté dans le chapitre 3 pour obtenir un

modele de comportement dynamique des poumons.
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4.1.1 Définition du modéle

Le modéle présenté dans le chapitre 3 ne fait aucune distinction entre le poumon droit et gauche.
De plus, la courbe pression-volume a été faite en tenant compte de la compliance globale des
poumonts. Il est donc possible de réduire le modele physiologique a un modéle de premier ordre,
mais en considérant la résistance non-linéaire Ry; des poumons (voir la figure 4.2). Comme

présenté dans 1’état des connaissances, ce modéle a comme équation la relation 4.1.

Pva(t) = Palv(t)+ R,, Ve(t) 4.1)

ou Palv est la pression alvéolaire, Ry est la résistance non-linéaire des poumons et VE (t) est le

débit volumique expiratoire en fonction du temps (7, (t)< 0). La pression alvéolaire se calcule
selon la relation 4.2.

Palv(t) = Peip— EVe(t) 4.2)

ou E est I’élastance, Peip est la pression de fin d’inspiration et V,(¢) est le volume expiré.

Pva RnL

-7

(4

Fig. 4.2 - Modéle pulmonaire du 1% ordre

Les sections suivantes présentent 1’estimation des termes d’élastance E et de résistance Ry a
partir des simulations réalisées avec le modéle numérique complet, calé sur les mesures

expérimentales (chapitre 3).
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4.1.2 Mesure de 1’élastance

La figure 4.3 présente la variation de 1’élastance statique en fonction de la pression alvéolaire
Palv pour différents volumes courants V7. Ces courbes ont été tracées a 1’aide des courbes PV du
chapitre 3. On observe une variation de 1’élastance de 0.45 a 0.25 cm H,0O-kg/ml sur I’intervalle
de pression présenté. La valeur de 1’élastance utilisée pour le modéle est la moyenne de
I’élastance, soit 0.30 cm H,Okg /ml. Cependant, les valeurs minimale et maximale serviront au

cours de la validation du contrdleur.

Elastance en fonction de la Palv, pour différents Vit
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Fig. 4.3 — Elastance statique calculée pour différents volumes courants et Peip. Ces valeurs ont été calculées a

I’aide de ’équation de Venegas et des courbes PV expérimentales du chapitre 3

4.1.3 Larésistance pulmonaire théorique

La résistance théorique des voies respiratoires R est calculée directement a partir des courbes
IVPD du modéle stationnaire (voir la chapitre 3 section 3.3). Ces courbes fournissent le débit

expiratoire maximal dans les voies respiratoires en fonction de la pression résistive Py, (Palv-
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Pva) et pour une pression alvéolaire fixe. La résistance en fonction du débit et de la pression
alvéolaire (ou de la capacité pulmonaire totale CPT) est présentée a la figure 4.4 et calculée selon
I’équation 4.3.
Palv — Pva
Re——F——

: 43
= “3)

e

ol Palv est la pression alvéolaire, Pva est la pression dans la trachée et ¥V, est le débit

expiratoire. Chacune des courbes obtenues peut étre divisée en trois parties distinctes.

R; - La premiére partie nous donne la résistance initiale quand le débit dans les voies
respiratoires est nul. Dans le chapitre 3, ce terme a été calculé analytiquement en
annexe A. Il varie en fonction de la pression alvéolaire (ou de la CPT), qui conditionne
la section et la longueur des voies respiratoires.

R, - La seconde partie montre un accroissement linéaire de la résistance en fonction du débit
expiratoire.

R; - La troisiéme partie correspond au collapsus expiratoire : la résistance tend alors vers
I’infinie quand le débit expiratoire s’approche du débit maximal permis. Cette

asymptote dépend de la pression alvéolaire (ou de la CPT). La figure 3.10 présentait la
courbe du débit expiratoire limite Ve,,, en fonction de la pression alvéolaire,
représenté dans ce chapitre par la relation 4.4.

Ve,,, =m,Palv+b, @d.4)

Pour le PFOB, la pente m, = -5.60 ml/(cm H,O's'm?) pour Palv > 8 ecm HO et -13.38
ml/(cm H,0-s'm?) pour Palv < 8 cm H,0. Le terme b, = -62 ml/(s'm?) pour Paly > 8 cm H,0 et
0 pour Palv <8 cm H,O.

Pour la modélisation, la résistance non-linéaire est définie en utilisant 1’équation 4.5. En omettant
le troisiéme terme (qui reproduit I’asymptote vertical), cette relation est identique a 1’équation de

Rohrer, présentée dans le chapitre 2 sur I’état des connaissances.

R3 I}e

+— “4.5)
Ve, —V.

e

Ry, =R +R,V,
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Résistance des voies respiratoire

R (cm H,0-s:m?*/ml)

Asymptote vérticale, Rs

160 120
\Ve' (ml/s -m?)

-
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o
-
oF---
o
N
[=]
o

Fig. 4.4 — Résistance des voies respiratoires en fonction du débit pour différent volume pulmonaire (en

pourcentage de la CPT)

Lors d’une ventilation mécanique, il est rare de ventiler le patient a un Peep inférieure a

5 cm H,O (CPT > 43%). Ce fait permet de fixer la valeur du terme R; au environ de 0.03, car la

majorité des courbes obtenues & une CPT > 43% se confondent a cette valeur. En premiére

approximation, le terme R est considéré constant pour I’ensemble des courbes sur la figure 4.4.

11 faut donc calculer la pente de la droite pour obtenir la valeur R,. La valeur du dernier terme a

été ajustée afin d’obtenir une bonne similitude entre I’équation 4.5 et I’ensemble des courbes de

la figure 4.4. Les parameétres de cette relation sont présentés dans le tableau 4.1.

Tableau 4.1 — Paramétres pour I’équation 4.5.

PFOB PFDEC  Unité

R, 0.03 0.06 (cm H,O s m’/ml)
Ry -1.0x10% -1.1x10% (cm H,0 s m*/ml®)
Ry  -1.1x10% -1.1x103 (cmH,0 s* m*/ml®)
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La figure 4.5 présente la courbe de la résistance des voies respiratoires en fonction du débit. Sur

ce graphique, la courbe tracée grace a ’équation 4.5 correspond bien au modéle du chapitre 3.

Résistance des woies respiratoires

0.5 . ;
i Modéle

0.45 : Equation 4.5 [1

0.4

0.35

0.3

0.25

0.2

2
RNL (cmH20- s.- m*“/ml)

0.15

0.1

0.05

Fig. 4.5 — Modéle et résultats de I’équation 4.5, pour le PFOB.

4.1.4 Résistance pulmonaire expérimentale

Afin d’identifier en ligne les paramétres de la Ry, ¢’est-a-dire au cours d’un cycle respiratoire, il
faut utiliser un algorithme pour identifier les paramétres R; et R,. L’algorithme RLS-A sera
utilisé pour effectuer cette tache. Cependant, avant d’utiliser les résultats expérimentaux sur

agneaux, un modéle Simulink avec des valeurs arbitraires s’impose pour valider théoriquement

cette approche.
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4.1.4.1 Validation théorique de la méthode

Le modele Simulink de la figure 4.6 a été utilisé pour générer les signaux avec et sans bruit blanc

(variance 0.5, moyenne 0 cm H,O). Différents tests ont été effectués et les valeurs utilisées sont

représentatives de ce qui a été trouvé dans la section précédente. Les valeurs sont indiquées dans

le tableau 4.2 pour les différents tests. Pour appliquer I’algorithme RLS-A, les étapes

préparatoires ont été complétées.

1. L’entrée du systéme est le débit volumique expiratoire ¥, ()

2. La sortie y(n) du systtme est la pression résistive au niveau des voies respiratoires

Paw(n) = Palv(n)- Pva(n)

3. Le modéle est défini par la relation Paw(n)= RV, (n)+ R V?(n);

4. Les variables explicatives sont x(n)=[V,(n) V?2(n)];

5. Les parameétres recherchés sont w(n) =[R; R>].

Step

White Noise
--—-—-—-D-Peip +
Pei
=] g g
> Y P Raw +
-
WVI—'MTJrt R1 > » ]
Repeating uRIpO! -—-> P +
Sequence Switch Scope
R2
» 1 »| k »
L B Vpul > »
Integrator E Add o
)
-
>
» data
—»
To Workspsce
_>

Fig. 4.6 — Schéma bloc du modéle pulmonaire du 1* ordre (sous Simulink) avec une résistance non-linéaire.

Tableau 4.2 — Paramétres utilisés pour la validation théorique du RLS. Les valeurs sont indexées par rapport

a la surface corporelle pour les résistances et par rapport au poids pour I’élastance.

Peip R] R2 R3 E
(cmH0) (cmHOsm%ml) (cmH0s m*/ml*)  (ecm H,0s*m*ml®)  (cm H,0 kg/ ml)
Test 1 10 0.015 0.0005 0 0.30
Test 2 10 0.030 0.0010 0 0.30
Test 3 10 0.060 0.0015 0 0.30
Test 4 10 0.030 0.0010 0.0011 0.30

*Test d’identification en présence d’un collapsus
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Collecte et préparation des signaux

Les signaux de la figure 4.7 et 4.8 ont été générés sans et avec bruit de mesure (bruit blanc).
L’évolution du volume expiré en fonction du temps est une exponentielle (volume courant ¥Vt =
30 ml/kg, temps expiratoire Te = 8 secondes, constante de temps 7, = 6 secondes). Ce profil
reproduit ce qui est typiquement utilisé lors des essais expérimentaux sur agneaux. Ainsi,
’efficacité de 1’algorithme RLS-A sera validée pour identifier la résistance Ry, (en omettant R3,

le troisiéme terme au niveau de la résistance non-linéaire) lorsque le débit n’est pas constant.

Pression trachéale (profil exponentiel Te=6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 mi/kg)

20 T T T T T T
Q) | | | | : Test1
T O i T Test2
& T ENIRARE s, [P Test3
CA Ok----- ;.---:"_’ ,,,, R A R S |
S i O : | : |
o " , | | | |
« i ’."’"\ | i | 1 |
g 100 A R R g R
o | | | l | | |
20 1 | : : ; : ;
0 1 2 3 4 5 6 7 8

Volume et débit (ml/kg et ml/s)

Temps (sec)

Fig. 4.7 — Signaux générés sans bruit de mesure, avec le profil volumique exponentiel.
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Pression trachéale (profil exponentiel 1,=6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 ml/kg)
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Fig. 4.8 — Signaux générés avec bruit de mesure, avec le profil volumique exponentiel.

Les signaux de la figure 4.9 ont été générés avec bruit de mesure et en utilisant la résistance non-
linéaire présentée a la section 4.1.3. Le profil volumique exponentiel a été utilisé et aux environs
de 3.5 secondes, le collapsus survient (la pression dans les voies respiratoires chute rapidement).

Avec ces tests, la convergence de 1’algorithme d’identification sera testée et une analyse suivra.
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Pression trachéale (profil exponentiel _=6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 ml/kg)
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Fig. 4.9 - Signaux générés avec bruit de mesure, avec le profil volumique exponentiel et en utilisant la

résistance pulmonaire non-linéaire présentée a la section 4.1.3.

Pour assurer une bonne immunité au bruit, le coefficient d’oubli A a été fixé a 0.99 pour tous les

tests.

Reésultats des simulations

La figure 4.10 présente le résultat de 1’identification sans bruit de mesure. Aprés moins de 0.5
seconde, I’algorithme RLS-A converge vers les valeurs exactes de R, et R..

La figure 4.11 présente la convergence de 1’algorithme en présence de bruit de mesure sur la
pression trachéale. Apres 2 secondes, les paramétres identifiés ont convergé vers les valeurs
exactes (voir le tableau 4.2). En ayant une fréquence d’échantillonnage de 50 Hz, les parametres

ont été identifiés en utilisant environ 100 échantillons.



Chapitre 3 - Modéle stationnaire

R1
0.1 i T I T I T T
| | | | | | Test1
0.05L- - - 3,,,;,-:‘1*:::‘t':*:'t":t';:t'f:':':I‘r:':':':':?‘,i"t:-:lt T Test2 [
:":.‘" --------- :. ------------ ‘A ------------- l\» ............ J‘ ............ JI.-- [ Test3
0 ¥y . . | | . i
0 1 2 3 4 5 6 7 8
x 10° R2
0 L I f f f f T
-1_77—777&.., ........... wl .......... 4‘ ............ ‘L ............ 4‘ ............ 4‘ ............. :.. .......... 4
Jpe— s [ (FT—— e [ RO -
2 ] : ! | : : ;
0 1 2 3 4 5 6 7 8
Erreur
2 I T T
D S e e
2 ! I ! L ; ! ]
0 1 2 3 4 5 6 7 8

Temps (sec)

Fig. 4.10 — Résultats de Pidentification avec I’algorithme RLS-i sans bruit de mesure, avec un profil

volumique exponentiel.

La figure 4.12 présente le résultat avec le test 4, soit I’identification avec bruit de mesure lors de
I’occurrence d’un collapsus expiratoire. Lors du développement de ce dernier (aux environs de
3.5 secondes), on remarque une divergence de ’erreur ainsi qu’une augmentation marquée des
paramétres R; et R.. Par conséquent, le RLS-A peut servir a détecter le collapsus expiratoire en

surveillant I’évolution de 1’erreur.
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Fig. 4.11 — Résultats de Pidentification avec I’algorithme RLS-A avec bruit de mesure, avec un profil

volumique exponentiel.
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Fig. 4.12 - Résultats de ’identification avec I’algorithme RLS-A avec bruit de mesure lors de I’occurrence

d’un collapsus expiratoire.
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4.1.4.2 Validation expérimentale in vivo

Les signaux expérimentaux utilisés pour tester le RLS-A sont présentés a la figure 4.13 (cas
typique). Lors des expérimentations animales, les signaux étaient enregistrés avec un mot binaire
permettant de distinguer les différentes phases du cycle respiratoire (phase inspiratoire, fin
d’inspiration, expiration et fin d’expiration). Griace a cette séquence, les signaux propres a
chaque phase expiratoire peuvent étre extraits et traités individuellement. Le signal volumique au
niveau de la pompe ainsi que le signal de pression trachéale ont été utilisés pour I’identification.
De nouveau, la pression résistive au niveau des voies respiratoires Paw et le débit expiratoire
(dérivation du signal volumique) ont été calculés avant I’identification par le RLS-A.

Les résultats de I’identification sont présentés a la figure 4.14. L’algorithme RLS-A converge
entre 100 et 150 échantillons vers les paramétres R; = 0.052 cm H,O s m’ /ml et R, = -5.3x10™
cm H,0 s* m* /ml’. La valeur du paramétre R; est légérement supérieure a ce qui a été calculée a
partir du modéle et le terme R est inférieur (voir le tableau 4.1).

La figure 4.15 présente un collapsus expiratoire obtenu lors des expérimentations animales.
Lorsqu’on identifie les paramétres a 1’aide du RLS-A (figure 4.16), on observe a partir de
I’échantillon 200 une divergence de ’erreur ainsi qu’une augmentation marquée des parametres
R; et R;. Comme il a été démontré lors de la validation théorique, le RLS-A peut donc servir a

détecter le collapsus expiratoire en surveillant 1’évolution de la moyenne de I’erreur.

En résumé, le RLS-A permet d’identifier adéquatement les termes de résistance R; et R, de
I’équation de Rohrer lorsqu’il n’y a pas de collapsus expiratoire. Pour déterminer les parametres
moyens pour R; et Rz, le RLS-A a été appliqué sur tous les cycles des 19 essais en VLT (sur
agneaux sains et malades avec le PFOB et le PFDEC). La technique employée est la méme qui a
été décrite au début de cette section. Les valeurs moyennes accompagnées de leur écart type sont

présentées dans le tableau 4.3.
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Pression trachéale
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Fig. 4.13 — Données expérimentales pour P’identification des paramétres recherchés. (cycle 150, agneau

numéro 071906, VLT avec PFOB]
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Fig. 4.14 — Résultat de Pidentification des paramétres R; et R,, pour les signaux de la figure 4.13.
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Pression trachéale

50 ¥ T T ¥ T
AN | | | | |
OF - “Sormvalmc o ansontia e T AT s oo 7
§ : i TN A |
c 1 1 1 1 N
Ay
N o ) S L. LN 4
& | | | | S
o | | | | |
100 ; : ; ; ;
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000
Volume et débit dans la pompe expiratoire
40 T T T T T
: : t ! Debit
20F-------9--—---—-—-- P S Volume H

...................
.....

Debit et volume (ml/s et ml/kg)

Fig. 4.15 - Données expérimentales pour I’identification des paramétres de résistance, lors d’un collapsus

expiratoire. [cycle 311, agneau numéro 071906, VLT avec PFOB]
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Fig. 4.16 — Résultat de ’identification des paramétres R, et R, pour les signaux de la figure 4.15. Lors du

collapsus, ’erreur diverge.
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Tableau 4.3 — Valeurs moyennes pour les termes de résistance R, et R; ainsi que le nombre de cycle pour

chaque agneau. L’écart type des valeurs est indiqué entre crochet [ ].

Date de Pessai R; R; (107) Cayn Nombre
Sains PFOB (cm H,O s m¥ml)  (cm H,O s> m*/ml®) (ml/em H,O kg)  de cycle
31 mars 2004 0.126 [0.104] -4.39[1.17] 1.30 [1.08] 803
16 novembre 2004  0.107 [0.203] -4.08 [2.27] 0.87 [5.58] 595
19 novembre 2004 0.037 [0.084] -1.01[0.77] 0.57 [0.90] 701
4 février 2005 0.042 [0.163] -1.29[1.42) 0.97 [1.67] 794
8 février 2005 0.122 [0.144] -3.12[1.54] 1.04 [0.81] 663
7 septembre 2005 0.050 [0.066] -0.72 [0.31] 1.07 [0.18] 618
15 septembre 2005  0.106 [0.238] 2.60 [2.20] 1.22 [0.67] 874
16 septembre 2005  0.101 [0.126] 2,92 [1.37] 1.21 [0.78] 967
Moyenne :  0086. [0.032] -2.55 [1.38] 1.20 [0.98]
Malades PFOB
20 avril 2006 0.099 [0.028] -3.64 [2.12] 1.16 [0.58] 954
25 mai 2006 0.014 [0.054] 0.07 [2.73] 1.38 [1.66] 1392
6 juin 2006 0.051 [0.023] -0.61 [0.64] 1.71 [0.58] 1581
28 juin 2006 0.087 [0.041] -1.65 [1.25] 1.93[1.19] 1479
19 juillet 2006 0.068 [0.028] -1.00 [0.92] 1.38 [0.83] 1250
Moyenne :  0.064 [0.035] -1.36 [1.53] 1.51[0.97]
Malades PFDEC
23 mai 2006 0.060 [0.009] -0.77 [0.24] 1.48 [0.76] 1337
30 mai 2006 0.111 [0.035] -1.96 [1.13] 1.61 [1.02] 1341
18 juillet 2006 0.048 [0.010] -0.60 [0.28] 0.99 [0.28] 1460
22 aoiit 2006 0.029 [0.014] 0.75 [0.55] 1.53[1.07] 1351
24 aoit 2006 0.044 [0.007] -0.53 [0.23] 1.12[0.33] 1362
10 octobre 2006 0.024 [0.005] 1.10 [0.18] 0.87 [0.33] 1682
Moyenne :  0.053 [0.013] -0.77 [0.24] 1.26 [0.63]
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4.2 Circuit fluide

Avant de définir les équations pour la mécanique des fluides, la figure 4.17 présente le chemin
parcouru par le PFC dans le circuit du respirateur. Les hypothéses suivantes ont été formulées
pour débuter les calculs :

1. Le liquide utilisé est supposé incompressible ;
L’écoulement dans les tubes est supposé turbulent;
La rugosité ¢ des sections circulaires est égale a zéro;
On néglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections;
L’écoulement est considéré stationnaire;

La hauteur entre le piston et la sortie du tube endotrachéal est considérée constante;

NS A

La paroi des tubes est rigide.

Pour déterminer la différence de pression entre les points 1 et 10, ’équation de Bernoulli
(relation 4.6) a été employée. Cette relation permet de calculer la pression Py exercée par le
liquide sur le piston. Pour plus de détails sur I’ensemble des calculs effectués, consultez 1’annexe
B.
1 10
Pf=P1—P10=5p(U120—U12)+pg(h10—hl)+ZAP” (4.6)

n=1

Dans I’équation de Bernoulli, P, est la pression au point n, U, est la vitesse de I’écoulement dans
le conduit n, A, est la hauteur au point n, g est I’accélération gravitationnelle, p est la densité du

fluide utilisé et AP, sont les pertes de charge singulieres et réguliéres.
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Fig. 4.17 — Description du parcours du PFC a travers les composantes du respirateur

4.2.1 Pertes de charge

La relation 4.7 permet de calculer les pertes de charge dans les différentes sections du circuit
fluide présenté a la figure 4.17.
1

AP, = 5 K, pU} (4.7)

Pour calculer les pertes de charge réguliéres dans les tubes (sections 2, 3, 6 et 8), le coefficient

K, est exprimé en fonction de la longueur du tube ¢, du diamétre D; et du coefficient de

friction f (équation 4.8).

A,
D

n

K,

4.8)

4-19



Chapitre 3 - Modéle stationnaire

Le coefficient de friction f est calculé a partir de 1’équation de Blasius (relation 4.9), pour un
nombre de Reynolds Re <1x10° '. Ce nombre de Reynolds n’est jamais atteint dans la plus
petite section du circuit fluide.

0.316
Re/!

f=

(4.9)

Quant aux changements de section qui génerent des pertes de charge singuliéres (points 2-5, 8 et
10), le coefficient des pertes de charge K; dépend du rapport des sections. La vitesse de

I’écoulement pour chaque section U, est calculée en utilisant la formule :

U,=V/4, (4.10)

4.2.2 Résultats

En effectuant la somme des pertes de charges (réguliéres et singuliéres), la relation 4.11 a été
déterminée (pour plus de détails, voir en annexe B). Cette équation permet de calculer les pertes
de change dans le circuit fluide uniquement. La valeur des résistances R, et R, est indiquée dans

le tableau 4.4 pour le PFOB et le PFDEC.
P, =R.V" +R,V}+pghh=R. ,V,+ pghh @.11)

Tableau 4.4 - Coefficients R, et R ; pour le PFOB, le PFDEC et I’eau (tube endotrachéal de 5.5 mm)

PFOB PFDEC Eau Unité
R, 143x10° 142x10"° 7.46x10° cmH,0 s*/m°
R, 261x10° 323x10° 129x10° cmH,0s " /m*>?

La pression exercée sur le piston en fonction du débit dans le circuit du respirateur est présentée
a la figure 4.18 pour différents diamétres de tube endotrachéal. Ces pertes sont non-linéaires et le
diametre du tube endotrachéal a une influence marquée sur les pertes de charge au niveau du
circuit du respirateur. Ces pertes de charge n’influencent pas la mesure de la pression au niveau
de la trachée, mais augmente le travail que doit fournir la pompe pour pousser le liquide a
I’intérieur des poumons. Lors des expérimentations animales, un tube de 5.5 mm a été utilisé sur
les agneaux de 4 kg. Pour des agneaux prématurés, il est possible que le tube utilisé soit un

4.5 mm.
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Fig. 4.18 — Résultats du calcul des pertes de charge, pour différents diamétres de tube endotrachéal et en
fonction du débit expiratoire volumique (PFOB).

4.3 Systéme moteur

4.3.1 Couples appliqués au moteur

Pour calculer la somme des couples au moteur C,, la somme des forces appliquées sur la

crémaillére F, se résume a la relation 4.12. Des détails supplémentaires sont disponibles en

annexe B.

SF, =M, + M)y, +(Re y + Ry, )A2p, + EAZy, +0.5pg4, + F, (4.12)
—_ —

Forces statiques

Le premier terme tient compte de l'inertie de la masse de liquide Mprc et des piéces en

mouvement M, en lien avec I’accélération du liquide y,. Le second terme fait intervenir les

pertes de charge dans le circuit du respirateur (Rc z) ainsi que dans les poumons (Ryz) en

fonction de la vitesse de déplacement du piston y,. Le troisiéme terme tient compte de

I’élastance E des poumons. Finalement, la différence de hauteur et la friction du joint du piston
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contre la paroi du cylindre, sont 2 forces statiques ajoutées a cette relation. Si on reporte cette
force en couple mécanique sur le moteur C,,., on obtient la relation 4.13 (pour plus de détails,

voir en annexe B).

D> Chree =af+a,0+a,0+C, 4.13)
2 2
AVCC, al - (Mp +MPFC)erg , a2 _ (RC_NL + RNL )AperH , a3 :% ) Dans cette
VALUD) X X

relation, 6 est I’accélération angulaire du moteur, 6 est la vitesse angulaire du moteur, € est la
position angulaire du moteur, #; est le rendement du groupe pignon-crémaillére, 7, est le

rendement de la boite d’engrenage et y est le ratio de la boite d’engrenage.

4.3.2 Modéle du moteur électrique

La pompe utilise un moteur DC pour mouvoir la crémaillére. La figure 4.19 présente le schéma

électrique du moteur DC avec le diagramme de corps libre des efforts sur le rotor.

L

- : -—J\/I}/\, N 2 s

Servo .
U(t) Amp. . ¢= Kfceme M
(Kn)

Fig. 4.19 — Schéma électrique du moteur DC, avec le diagramme de corps libre des efforts sur le rotor

Ce moteur DC est décrit par les équations 4.14 et 4.15.
Li,=K,U-KO-R,|1, (“.14)
Jo=KI,->C,,. (4.15)

4-22



Chapitre 3 - Modg¢le stationnaire

Ou,
- L, est I’inductance du moteur;

- I, est la courant au moteur et [ . est la variation du courant en fonction du temps;

- K., est le gain du servo-amplificateur;

- U est la consigne provenant de I’automate;

- Kzem est 1a constante de la force contre électromotrice;
- R, est la résistance électrique du rotor;

- K, est la constante de couple (égale a Kiem);

- J est ’inertie de rotation du rotor;

- O est la vitesse angulaire et § est I’accélération angulaire;

- ZCW est la somme des couples mécaniques appliquée sur le moteur.

4.4 Mod¢le linéaire

Dans la section 4.1 et 4.2, les résistances des voies respiratoires et du circuit fluide sont non-
linéaires. Pour obtenir la fonction de transfert linéaire du systéme a commander, les pertes de
pression associées aux résistances seront bornées dans la plage d’utilisation normale de la

pompe. Ainsi, lors d’une expiration, le débit expiratoire maximal moyen est de 30 ml/s.

4.4.1 Bornage des pertes de charge pulmonaires

La figure 4.20 présente la pression résistive des voies respiratoires Pva calculée en fonction des
parameétres R; et R, identifiés dans la section 4.1.4. Malgré le fait que le PFDEC soit plus
visqueux que le PFOB, la Paw pour le méme débit est inférieure avec le PFDEC. 1l est cependant
difficile de cibler la raison de cette différence. De plus, la variabilité de la résistance est plus
importante avec le PFOB. Donc, en tenant compte des écarts types sur les parametres R; et R», la
variation de la Paw avec le PFDEC est incluse dans la variabilit¢ du PFOB.

La droite sur ces figures (€équation 4.16) fournit la valeur des pertes de charge dans les poumons
en fonction des résistances moyennes. Le tableau 4.5 fournit la liste compléte des valeurs pour

les résistances linéaires expérimentales Rjneqire, pour le PFOB et le PEDEC.

Paw< R Ve pour Ve <30ml/s 4.16)

lineaire
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Fig. 4.20 — Pression résistive des voies respiratoires calculée en fonction des paramétres R; et R, identifiés
dans la section précédente. La ligne en pointillés indique 1’écart type possible et la droite fournit la valeur

bornée de la résistance.

Tableau 4.5 - Coefficient Ry, de la résistance linéaire identifiée expérimentale, pour le PFOB et le PFDEC,

pour un agneau typique de 4 kg.

Riineaire PFOB PFDEC Unité

Minimum 1.36x 10°  1.85x10° omH,0 s/m’
Moyenne 1.08x10° 4.74x10° cm H,0 s/m’
Maximum 2.03x10°  7.62x10° omH,0 s/m’

4.4.2 Bornage des pertes de charge dans le circuit du respirateur

Comme il est illustré a la figure 4.21, les pertes de pression dans le circuit fluide ne sont pas
linéaires. En bornant les pertes de charges au débit expiratoire maximal moyen est de 30 ml/s, on
peut écrire I’équation 4.17. La valeur de Rc umax pour le PFOB et le PFDEC est indiquée dans le
tableau 4.6. De nouveau, pour obtenir la force exercée sur le piston, il suffit de multiplier la

pression Py par la section du piston.

P, S Rq 4uV, pour ¥, <30ml/s @.17)
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Tableau 4.6 - Coefficients R¢ yg,. pour le PFOB, le PFDEC et I’eau (tube endotrachéal de 5.5 mm)

PFOB PFDEC Eau Unité
Re max 1.44x10° 1.69x10° 7.48x10° cmH,0 s/m’

80

0

60 -

5OF -

400

0

Pertes de charge (cmH20)

20f-

100

Débit (ml/s)

Fig. 4.21 — Pertes de charge dans le circuit fluide en fonction du débit et borne fixée a un débit expiratoire de

30 ml/s (PFOB).

Cette approximation sous-estime les pertes de pression a débit important et surestime légérement

les pertes a bas débit. Donc, elle est valable uniquement autour du point d’opération choisi.

4,43 Réduction du modéle

Une fois toutes les relations établies pour chaque partie de la figure 4.1, il est possible de les
regrouper pour obtenir la fonction de transfert du systéme entre la position du piston V. et la
commande au moteur U. Pour se faire, les équations 4.13 a 4.15 sont transposées dans le

domaine de Laplace en utilisant les relations linéaires pour les résistances du circuit fluide et
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pulmonaire. La fonction de transfert résultante est présentée en 4.18 (voir en annexe B pour plus
de détails). Le tableau 4.7 dresse la liste de tous les paramétres dans cette relation avec leur
valeur respective.

Ve (S) — K 3

U(s) Ds’+D,s* + D,s+ D,

(4.18)

Ou,

K, =(mmKK,r4,)

D, =[ynm,J + (M, +Mch)ere]La

D, =[ymn,J +(M p Mo b K, IR, +(Re s + R 427, K L,
D, = EA*r,K,L, +(Re o + Ripeare JA2r, K, R, + 27,77, K

D, = EAyr,K, R,

La fonction de transfert entre le volume de liquide dans la pompe et la commande a la pompe
(présentée a 1’équation 4.18) peut étre réécrite pour faire apparaitre les constantes de temps 1 a 3.
Ces constantes de temps font référence directement a la rapidité du systéme a réagir, suite a
I’imposition d’une commande. La partie électrique tient compte du moteur, tandis que la partie
mécanique inclut toutes les piéces mobiles. La constante de temps pulmonaire, quant a elle, tient
compte de la résistance et de 1’élastance pulmonaire.

Vls) _ 1
Uls) - (z,s + 1)(r2s + 1)(r3s +1)

4.19)

Pour le PFOB, Rc max = 1.44 x 10 cm H,O s/m’ et Riineaire = 1.08 X 10° ¢cm H,0O s/m°. Grace a
ces valeurs et en utilisant la fonction pole de Matlab, la constante 7; = 1.5 x 10™* sec (= R,/L, soit
la constante de temps électrique du moteur z.), 7, = 1.9 x 107 sec (= JRa/K,Z, soit la constante de
temps électromécanique du systéme 7.,) et 73 = 155 sec (associé au systeme fluide et
pulmonaire). La dynamique du moteur électrique est trés rapide, donc elle est négligeable par
rapport a la dynamique du systéme électromécanique. Exprimé différemment, le moteur réagit
presque d’instantanément a une commande, tandis que le systéme électromécanique et
pulmonaire demande une période plus longue. Les poumons, quant a eux, peuvent étre

considérés comme un intégrateur, car la constante de temps est trés lente. Donc, pour simplifier
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la fonction de transfert, il est possible de faire abstraction des constantes de temps électrique et

pulmonaire pour obtenir la fonction de transfert a la relation 4.20.

V. (s) 1
e — K .
U (s) (Tems + l)s (420)

Tableau 4.7 — Valeurs des paramétres utilisés

Description Valeur Unité
A, Section du piston 1.14x 107 m"
E Elastance 1/6 x 10°® cm H,O /m®
J Inertie de rotation du moteur 3x10°¢ kg m*
Ky Facteur de conversion entre la vitesse de 1.7 x 10 m/rad
déplacement et la vitesse angulaire du
moteur
Rc max  Coefficient de pertes de pression Selon le liquide cm H;O s/m’
K Gain du servo amplificateur 2.4 Adim.
K, Coefficient du couple moteur 0.0221 Nm/A
L, Inductance 500 pH
w, Masse des pieces mobiles de la pompe 0.600 Kg
Wprc  Masse du liquide (PFC) 0.403 Kg
ni Rendement du réducteur de vitesse 0.66 Adim.
12 Rendement du groupe pignon/crémaillere  0.90 Adim.
Rineaire Résistance des voies respiratoires Selon le liquide cm H,O s/m’
R, Résistance électrique du rotor 3.5 Q
p Rayon du pignon 0.012 m
K Gain statique Selon le liquide  adim

4.5 Validation in-vitro

4,51 Modéle Simulink non-linéaire

La premiére validation in vitro a été exécutée pour valider I’expression des pertes de pression
dans le circuit du respirateur et le modele du moteur électrique. Ainsi, pour I’instant, les
poumons ne sont pas couplés au systéme (Riincaire €t E sont mise a zéro). Du point de vue
théorique, le modéle Simulink de la figure 4.22 présente 1’ensemble des équations pour les pertes

de pression non-linéaires ainsi que pour le moteur.
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Chirp Signal  Gain2 |
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Fig. 4.22— Modéle simulink pour valider la modélisation du circuit fluide ainsi que du moteur.

Pour une commande utilisant un sinus glissant de 0.1 Hz a 100 Hz sur 15 secondes (Chirp Signal

dans Simulink), la réponse théorique du systeme non-linéaire est illustrée a la figure 4.23.
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Fig. 4.23— Réponse simulée du modéle non-linéaire avec Simulink

La dérive du volume s’explique par la présence des termes statiques au niveau du couple moteur
(voir la section 4.3.1) ou le terme pgh favorise la descente du piston, mais s’oppose a la remontée
de ce dernier. Comme en témoigne la figure 4.24, si on retire ce terme le volume cesse de

dériver. De plus, en retirant la force de fiction au niveau du joint, I’amplitude du mouvement du
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piston augmente. Donc, en négligeant ces termes lors de I’écriture de la fonction de transfert

globale, le gain statique K (voir équation 4.20) sera supérieur a celui de la fonction

expérimentale.
1 5 ! ! T T T T
- I I I |
21 t ' ' '
N i Termes de friction et pgh retirés \
[ T e o
AR : | I ! :
[ ( [ [ i 1
'l I 1 ]
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Fig. 4.24- Réponse du modéle non-linéaire dans Simulink lorsque les termes pgh et de friction au niveau du

joint du piston sont retirés

4.5.2 Validation théorique du modéle réduit

Pour valider le modéle global réduit, le modéle Simulink non-linéaire sera mis a profit. Les
signaux générés a la figure 4.23 par la modéle Simulink seront utilisés par les outils
d’identification de Matlab pour déterminer une fonction de transfert qui représentera le modele
non-linéaire. La fonction de transfert identifiée sera comparée a 1’équation 4.20. Dans le cas ou
des différences majeures surviennent, elle sera revue et corrigée.

Afin d’effectuer cette comparaison, la fonction de transfert 4.20 (exprimée en temps continu)

doit étre est discrétisée, car les signaux analogiques sont toujours échantillonnés a une fréquence
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donnée. Dans notre cas, les signaux de la figure 4.23 ont été échantillonnés a la fréquence de
1000 Hz, donc la fonction de transfert analytique doit étre transposée en temps discret a cette
fréquence. Pour se faire, la fonction c2d.m de Matlab a été utilisée et le résultat de cette
transformation est présenté a 1’équation 4.21.

v, (z) biz+b,

U(z) B 2’ +az+a, @20

Ou b; = -0.00049, b, = -0.00050, a; = -2.049 et a2 = 1.049. Les poles (les racines du
dénominateur) de cette fonction de transfert sont situés a 1.0 et 0.953. Un pdle a zéro en temps
discret indique la présence d’un intégrateur et le second péle (entre -1 et 1) correspond a la
constante de temps mécanique du systtme. En décomposant de nouveau la relation 4.21,

1’équation 4.22 peut étre déterminde.

V0)+V.0aq™ +V.(0ag™ =ulhg™ +ulthrg™ +elr) “22)

Cette derniére relation prend la forme d’un modéle paramétrique de type ARX d’ordre 2-2-1.
L’ordre du modéle ARX fait intervenir le nombre de parametres a et b. La forme générale
associée a ce modele paramétrique est représentée mathématiquement par la relation 4.23.

Alg)y(t) = Blglult — nk)+ e(t)

A(q) =l+aq” +a,q” +...+a,q

—na

4.23)

—nb+1

Blg)=b,+b,q" +b,q +...+b,q

Ou y(¢) est la sortie, u(?) est ’entrée, e(f) est ’erreur entre le modéle estimé et la sortie mesurée
du systéme, a et b sont les parametres a identifier. Dans le cas de notre systéme a commander,
I’entrée est la tension de commande U au servo-amplificateur et la sortie est le volume mesuré
dans la pompe V.. La comparaison entre les 2 fonctions de transfert (théorique versus identifiée)
sera faite en comparant les poles (qui consiste a calculer les racines du dénominateur de la
fonction de transfert ou les racines du polyndéme A(q)).

Pour débuter I’identification, la dérive du volume de la pompe a été retirée. De plus, I’amplitude
du mouvement du piston de la pompe est négligeable aprés 5 secondes. Par conséquent,
I’intervalle de temps 0-5 secondes sera employé. En utilisant la fonction arx.m de Matlab, les

poles identifiés pour le modéle ARX d’ordre 221 sont 1 et 0.961. En réduisant I’ordre du mod¢le
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ARX a 211, les poles identifiés sont 1 et 0.954. Le gain statique, quant a lui est de 16.7. La figure

4.25 présente la sortie des modéles ARX et Simulink (utilisant la méme commande au moteur).

T T T
Modéle non-linéaire
o — Modéele ARX221

Modéle ARX211

Volume (ml)

Temps (sec)

Fig. 4.25 — Sortie des modéles ARX et non-linéaire sous Simulink. Les traces sont pratiquement identiques.

Visuellement, il est difficile de faire la distinction entre les deux modéles ARX. Par contre,
I’analyse de la position des poles indique une meilleure approximation du modele ARX d’ordre
211. Quand a P’amplitude du mouvement, les 2 modéles sous-estiment légerement le gain
statique. Cette constatation est reflétée dans la figure 4.25. Néanmoins, on peut conclure que le
mode¢le linéaire peut étre réduit a une expression plus simple et identifiable. Reste maintenant a

valider le modele réduit avec des essais expérimentaux.

4.5.3 Validation expérimentale du modéle réduit

Pour valider expérimentalement le modele réduit, le tube endotrachéal a été inséré dans un ballon
de caoutchouc de bonne dimension (0.5 litre) qui n’exerce pas de pression sur le liquide durant
les tests. Cette approche permet de caractériser uniquement le circuit fluide du respirateur en

faisant abstraction des poumons. L’entrée du servo-amplificateur de la pompe expiratoire a été
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reliée au systéme d’acquisition DSpace. Le signal de commande U utilisé est un sinus glissant de
0.1 Hz a 100 Hz sur une échelle linéaire d’une durée de 15 secondes. La position de la pompe a
été mesurée a I’aide du potentiomeétre linéaire, installé sur la pompe.

La figure 4.26 présente la réponse expérimentale en volume de la pompe. De fagon similaire au
modele théorique, on remarque que la pompe n’a plus de mouvement visible aprés 5 secondes.
On observe aussi une dérive de la position du piston de la pompe, semblable au modéle

théorique, qui est causée par la force hydrostatique (pgAh) exercée sur le piston.

1 8 T T T T T T T T T

16

14}

12+

10+ -

Volume (ml)

1 1 L | 1 1 | 1

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Temps (sec)

Fig. 4.26 — Réponse expérimentale de la pompe en utilisant un sinus glissant comme consigne a la pompe.

Pour identifier la fonction de transfert expérimentale, on doit retrancher la dérive de la position.
La figure 4.27 nous donne le signal a traiter une fois la dérive retranchée. L’identification est
alors exécutée de la méme fagon que lors de la validation théorique avec le modele Simulink. On
pose I’hypothese que le modele recherché est de type ARX d’ordre 2-2-1 ou 2-1-1.

La fonction arx.m de Matlab permet d’identifier la présence de 2 poles égaux a 1 et 0.949 pour

modéle ARX d’ordre 221. Quant au modéle ARX d’ordre 211, les poles sont a 1 et 0.957.
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Indépendamment du modele, le gain statique est de 15.2. La figure 4.28 présente la sortie des
modéles ARX et la trace expérimentale.

Des modeles ARX identifiés, celui d’ordre 2-2-1 est plus précis. Cependant, tous deux indiquent
la présence d’un intégrateur, ce qui concorde avec le modéle théorique. Quand au second pole, la
valeur analytique de 0.953 est a mi-chemin entre les deux mod¢les, mais 1’intervalle d’erreur (
0.007) inclut la position du pdle analytique. On remarque aussi une bonne corrélation entre les
signaux.

En conclusion, le modele théorique réduit représente bien le systéme expérimental. Cette
fonction de transfert sera donc utilisée pour développer et valider théoriquement le systéme de

commande afin de mettre en place les nouveaux modes ventilatoires.
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Fig. 4.27 — Signal expérimental dont la tendance (la dérive) a été retranchée.

4-33



Chapitre 3 - Modé¢le stationnaire

Résultats expérimentaux

- Modéle ARX221
** Modeéle ARX211

(1w) swnjop

4.5

3.5

Temps (sec)

Fig. 4.28 — Sortie du modéle ARX et des résultats expérimentaux. Les traces sont de nouveau pratiquement

identiques.
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5 Systéme de commande

Dans ce chapitre, le nouveau systéme de commande du respirateur liquidien sera présenté. Avant
de débuter la description du contrdle en pression, les modes ventilatoires commandés en volume
seront décrits. Dans la seconde section, la structure de commande sera exposée. Dans la derniére

section, le contréleur en pression sera défini et une analyse s’en suivra.

5.1 Algorithmes de controle sur le respirateur liquidien

Dans cette section, un rappel du mode ventilatoire existant sur le respirateur liquidien de 1’équipe
Inolivent sera présenté. Par la suite, deux modes ventilatoires utilisés sur les respirateurs
mécaniques gazeux seront transposés en VLT. Le premier est le mode en pression contrdlée (PC)
pour I’expiration. Ainsi, la pression au niveau des voies respiratoires lors de I’expiration ne
pourra pas dépasser une pression de référence. Le seconde mode expiratoire sera en volume
contrdlé a régulation de pression, (VCRP). Pour les modes ventilatoires en VLT, les indices i et e

indiquent I’inspiration et I’expiration.

5.1.1 Mode ventilatoire existant VCi/VCe

Le premier mode ventilatoire qui a été implanté sur le respirateur liquidien est un contréle en
volume sur I’inspiration et sur 1’expiration. Pour chaque phase, le clinicien doit entrer sur

I’interface les paramétres suivants :
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- Le temps d’inspiration (77)
- Le temps d’expiration (7e)
- Le profil inspiratoire et expiratoire. Dans la majorité des VLT effectuées par 1’équipe
Inolivent, le profil inspiratoire est une rampe et le profil expiratoire est une exponentielle.
Pour chaque profil, les paramétres secondaires suivants sont a indiquer sur I’interface :
o Le temps de montée et de descente pour la rampe inspiratoire
o La constante de temps pour 1’exponentielle expiratoire
o Le temps de montée pour I’exponentielle
- Le volume courant (V7);
- Le temps de pause inspiratoire (7 pgy)
- Le temps de pause expiratoire (7 prg)
- Les limites en pression haute (en cas de surpression) et basse (en cas de collapsus)
La figure 5.1 présente un exemple des respirations que 1’on peut avoir durant une VLT en
VCi/VCe. Sur cette figure, la variation du volume dans les pompes est illustrée : la partie
ombragée indique I’endroit oul le volume de liquide déplacé par les pompes participe a la
variation du volume pulmonaire. La partie claire présente le remplissage (avant I’inspiration) ou
la vidange (avant 1’expiration) pour chaque pompe et ce changement de volume ne modifie pas
le volume pulmonaire.
Le profil volumique inspiratoire détermine la référence que devra suivre la pompe. Donc, dés le
départ de I’inspiration, le contr6leur poursuit la référence calculée. Comme il est illustré pour les
cas A et B, la pression trachéale varie selon la résistance des voies respiratoires et la compliance
du systéme respiratoire. 11 est donc important de bien fixer les limites en pression dans les voies
respiratoires pour éviter des surpressions.
L’expiration est aussi commandée en volume et le profil généré conditionne la pression mesurée
dans la trachée. Si les paramétres du profil ne sont pas bien déterminés en fonction de 1’intervalle
de pression a laquelle la VLT s’exécute, des collapsus expiratoires peuvent survenir (cas C).
Dans ce cas précis, la pompe expiratoire s’arréte avant 1’atteinte de son objectif en volume
courant et la différence est soustraite du volume a inspirer. De cette fagon, le volume pulmonaire
reste constant. Pour gérer ces variations de volume (inspiré et expiré) et I’occurrence des

collapsus, un superviseur a été développé. 1l est présenté en détail dans la section Superviseur.
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Pour corriger la situation, le clinicien peut décider d’augmenter le Peep (cas D). La pompe
inspiratoire insere alors un volume courant complet, mais la pompe expiratoire retire moins de
liquide, ce qui augmente le volume pulmonaire et la Peep. Ceci n’est qu’un exemple pour gérer
le collapsus, mais le clinicien aurait pu revoir :
- Le volume courant demandé : la diminution du V¢ permet de réduire le débit expiratoire
et d’éviter le développement de collapsus (voir chapitre 3).
- Le temps d’expiration Te : augmenter le temps d’expiration diminue proportionnellement

le débit (voir chapitre 3)
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Fig. 5.1 - Exemple de respirations en mode VCi/VCe lors d’une ventilation liquidienne totale
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5.1.1.1 Considérations importantes

Ce mode ventilatoire présente 1’avantage d’assurer une ventilation minute Vmin constante. Par
contre, la définition du profil expiratoire a une influence importante sur les pressions mesurées
dans la trachée. Si les débits expiratoires sont trop importants, des collapsus peuvent survenir et
compromettre 1’efficacité de la ventilation. Il est alors essentiel d’ajuster manuellement les

niveaux de pression et/ou le profil expiratoire pour éviter ce probleme.

5.1.2 Nouveau mode ventilatoire VCi/PCe

Le premier mode ventilatoire est repris pour contréler en volume I’inspiration. L’expiration est
maintenant controlée en pression. Pour I’inspiration et I’expiration, le clinicien doit maintenant
fournir sur I’interface les paramétres suivants :

- La fréquence respiratoire (Fr);

- Le temps d’inspiration (7%);

- Le temps de pause inspiratoire (0-50% du temps d’inspiration);

- Le temps de montée (0-50% du temps d’inspiration);

- Letemps de descente (0-50% du temps d’inspiration);

- Le volume courant Vt,

- Leniveau de la Peep.

- Les limites en pression haute (en cas de surpression) et basse (en cas de collapsus)
La figure 5.2 présente un exemple des respirations que 1’on peut avoir durant une ventilation
liquidienne totale en VCi/PCe. Sur cette figure, la variation du volume dans chaque pompe est
illustrée : la partie ombragée indique I’endroit ou le volume de liquide déplacé par les pompes
participe a la variation du volume pulmonaire. La partie claire présente le remplissage (avant
I’inspiration) ou la vidange (avant I’expiration) pour chaque pompe. Ce changement de volume
ne modifie pas le volume pulmonaire. La figure 5.3 présente 1’algorithme de décision pour ce
nouveau mode ventilatoire.
Les phases inspiratoires et expiratoires sont limitées en temps. La démarche est identique a ce
qui a été décrit précédemment. Le profil volumique inspiratoire détermine la référence que devra
suivre la pompe inspiratoire. Dés le départ de 1’inspiration, le contréleur poursuit la référence

calculée. Comme il est illustré pour les cas A et B, la pression a la trachée varie selon la
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résistance des voies respiratoires et la compliance du systeme respiratoire. Il est donc important
de bien fixer les limites en pression dans les voies respiratoires pour éviter des surpressions.

A I’expiration et contrairement 4 la ventilation gazeuse, la régulation de la pression ne se fait pas
au niveau de Peep. Ce choix est nécessaire pour réduire le temps d’expiration et maximiser la
fréquence respiratoire tout en évitant le collapsus. Ainsi, la pression dans la trachée est régulée a

un niveau de -2 cm H,O pour toute la durée de 1’expiration.

Pva (cm H,0)

Débit (L/min)

Vi (mi)

Ve (mf)

A ’ B k C D Temps

Fig. 5.2 - Exemple de respirations en mode VCi/PCe lors d’une ventilation liquidienne totale

Au cours d’une expiration en pression, différentes situations peuvent survenir. Le cas C sur la
figure 5.2 illustre la situation ou temps d’expiration est insuffisant pour extraire tout le volume
inspiré. Dans ce cas, 1’algorithme prolonge le temps d’expiration de 20%, pour permettre de
retirer les millilitres restants. Si une différence persiste entre le volume inspiré et expiré, le
superviseur viendra modifier le volume a inspirer pour conserver un volume pulmonaire

constant. Cette situation correspond en ventilation gazeuse au phénomeéne d’auto-Peep.
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Dans le cas contraire, si le volume a expirer est retiré sur une période de temps inférieure a ce qui
a ¢été prescrit par le clinicien, ce dernier devra modifier manuellement ses paramétres
ventilatoires (Peep et/ou temps). Dans ce cas, le respirateur passe directement a la phase suivante

du cycle respiratoire, ce qui augmente la fréquence respiratoire.

Départ de L . Départde
l'inspiration s 7 . lexpiration :

v A 4

Inspiration en volume
controlé, selon les
parameétres

Expiration controlée en]_Non
pression au niveau fixéJ‘

~Temps exp.

=
120% T,

CArrét de |’inspiration> CArrét de |’expiration>:

v v

Calcul de:
= Cdyn
EJK.

Fig. 5.3 — Algorithme de décision pour le mode VC/PCe

5.1.2.1 Considérations importantes

Puisque la régulation de la pression expiratoire ne se fait pas au niveau de la Peep demandée, le
débit a la fin de I’expiration ne sera pas nul. Ainsi, le clinicien ne pourra pas utiliser ce critére
pour valider le temps prescrit pour retirer tout le liquide inspiré. Par contre, dans le cas précis ou
le volume expiré est inférieur au volume inspiré, un phénomeéne d’auto-Peep s’installe.
L’interprétation de ce phénomene peut étre approchée de la méme fagon qu’en ventilation
gazeuse : le temps d’expiration est trop court et/ou le volume a expirer est trop grand. Donc, une

modification des paramétres s’impose pour rencontrer les objectifs.
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Inversement, si le temps nécessaire pour retirer le liquide inspiré est inférieur au temps
d’expiration fixé par le clinicien, ce dernier doit revoir ses paramétres ventilatoires. A ce
moment, plusieurs options s’offrent a lui, dont :
- La diminution de la Peep. Ceci aura une influence directe sur le débit expiratoire
maximal admissible dans les voies respiratoires.
- L’augmentation du ¥V#. Une augmentation du volume & expirer sur une échelle de temps
fixe augmente inévitablement le débit expiratoire.
- La diminution du temps expiratoire Te: automatiquement, le respirateur diminue le
temps d’expiration et poursuit son cycle respiratoire.
A Dexpiration, la régulation de la pression se fait 4 un niveau de pression inférieur & la Peep
(toujours a -2 cm H,O) pour toute la durée de la phase expiratoire. Ce parametre ne sera pas

accessible par le clinicien.

5.1.3 Nouveau mode ventilatoire VCi/VCRPe

Le premier mode ventilatoire est de nouveau repris pour controler en volume I’inspiration.
L’expiration est de nouveau régulée en pression et le niveau de Peep est modifié
automatiquement pour expirer le volume demandé. Pour I’inspiration et I’expiration, le clinicien
doit maintenant fournir sur I’interface les parametres suivants :

- La fréquence respiratoire (Fr);

- Le temps d’inspiration (77);

- Le temps de pause inspiratoire (0-50% du temps d’inspiration);

- Le temps de montée (0-50% du temps d’inspiration);

- Le temps de descente (0-50% du temps d’inspiration);

- Le volume courant ¥z,

- L’intervalle de la Peep.

- Les limites en pression haute (en cas de surpression) et basse (en cas de collapsus)
L’exemple de la figure 5.4 présente le fonctionnement de ce nouveau mode ventilatoire et son
algorithme de décision est illustré a la figure 5.5. Comme pour le mode VCi/PCe, les phases

inspiratoires et expiratoires sont limitées en temps.
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La démarche est presque identique a ce qui a été¢ décrit précédemment : le profil volumique
détermine la référence que devra suivre la pompe inspiratoire. Dés le départ de 1’inspiration, le
contréleur poursuit la référence calculée. Comme il est illustré pour les cas A et B, la pression a
la trachée varie selon la résistance des voies respiratoires et la compliance du systéme

respiratoire.

Insp. Exp

Pva (cm H0)

Débit (L/min)

WVt + AVepp

Vi (ml)

Ve (ml)

o
>

Temps

Fig. 5.4 - Exemple de respirations en mode VCi/VCRPe lors d’une ventilation liquidienne totale

La différence entre les modes PCe et VCRPe survient a 1’expiration (cas C) : si dans le temps
prescrit, le volume expiré est inférieur au volume demandé V,[k], le temps d’expiration T, n’est
pas prolongé. L’erreur E, et la compliance dynamique Cg, sont alors calculées et le volume a

inspirer au cycle suivant sera modifié par le Superviseur pour augmenter la Peep.
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Dans le cas contraire, si le volume expiré est supérieur a ce qui a été demandé par le clinicien
dans le temps d’expiration alloué, la Peep sera diminuée proportionnellement. Le Superviseur est

responsable de la gestion de la Peep a I’intérieur des limites permises.

Dépattde . = ‘ Départ de
linspiration +I'expiration

Inspiration en volume
controlé, selon les -
. _parametres.

Expiration en pression

contrélée au niveau fixe

Oui
(Arrét de I‘inspiration> (Arrét de I’expiration)
1 v
Calcul de; Calcul de:
I Cdyn B . b C(1yn
~EfK} : ~EdK
= Ve[A] i , :

(i A\
Pas de modification sur
la Peep
\. J
(- A

Modification de la Peep,
avec Cynet Es

\ ./

Fig. 5.5 - Algorithme de décision pour le mode VCi/VCRPe
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5.1.3.1 Considérations importantes

La régulation de la pression expiratoire ne se fait pas au niveau de la Peep demandée. Par
conséquent, le débit a la fin de I’expiration ne sera pas nul. Le clinicien ne pourra pas utiliser ce
critére pour vérifier la durée du temps expiratoire afin de retirer le liquide inspiré.

Contrairement au mode précédent (PCe), si le temps nécessaire pour retirer le liquide inspiré est
inférieur au temps d’expiration fixé par le clinicien, la Peep est ajustée pour rencontrer les
objectifs en volume.

L’augmentation constante de la Peep peut étre associée au phénomene d’auto-Peep, car le temps
d’expiration est insuffisant pour retirer le liquide inspiré. Il est donc important que le clinicien
fixe dans un intervalle raisonnable, la variation permise de la Peep. Si le clinicien constate que
1’algorithme maintient constamment des Peep élevées, il doit revoir 1’état général du patient pour
ajuster les paramétres en volume et/ou en temps.

L’avantage de ce mode est son autorégulation. Si le clinicien recherche la Peep minimale pour
rencontrer son critére en volume et en temps, ce mode permet de rechercher cette valeur. De
plus, si I’état du patient s’améliore (i.e. la compliance augmente et/ou la résistance diminue) la

Peep de cycle en cycle devrait diminuer, indiquant une amélioration possible de 1’état du patient.

5.2 Structure de commande sur le respirateur liquidien

Pour implanter ces nouveaux modes ventilatoires au niveau de l’expiration, de nouvelles
structures de commande s’imposent. Ainsi, 1’expiration est maintenant régulée en pression et le

Superviseur sera bonifié pour gérer les différents cas rencontrés.

5.2.1 Régulation en volume

La figure 5.6 présente le schéma bloc du systéme pour controler 1’inspiration et I’expiration en
volume. Le chemin ombragé décrit le parcours a suivre. La référence en volume est générée et
transmise au contréleur proportionnel (P) qui compare cette référence avec la position mesurée
du piston dans la pompe. Il transmet alors une consigne (proportionnel a la différence entre la

mesure et la référence) en vitesse au servo-amplificateur. Ainsi, on contréle indirectement la
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vitesse de rotation du moteur (et par conséquent le débit de la pompe) en fonction d’une
référence en position.

Le moteur est commandé en tension sur un intervalle de 0 a 24V, tandis que la consigne du
controleur P est sur un intervalle de tension de 0-10 V. Par conséquent, la consigne est mise a
I’échelle par un gain d’entrée (2.4), reliant la commande du controleur P a la tension aux bornes
du moteur. L’électronique interne du servo-amplificateur inclut une seconde boucle de contrdle

qui compare la consigne, a la tension interne mesurée aux bornes du moteur.

: Pompe
Capteur S I
P Inspiratoire/Expiratoire
Pression : Capteur de
(trachée) position Moteur

T T

Générateur Tersian
de (interne)
référence y

Tension
mesurée... f.

Vitesse
moteur.

Position
| mesurée.

Tension™
désirée
Servo-amplificateur

désirée

API

Fig. 5.6 - Schéma bloc du contrdle en débit lors de I’expiration et de I’inspiration sur le respirateur liquidien.

5.2.1.1 Les profils inspiratoire et expiratoire

Dans la littérature, le profil volumique inspiratoire couramment utilisé est la rampe. Au départ et
a la fin de Dinspiration, une phase d’accélération et de décélération de 20% et de 40%
respectivement sont utilisées pour limiter les variations de vitesse importantes 1. Une seconde
équipe a proposé une accélération et une décélération de type sinusoidale >. La référence
volumique inspiratoire Vrefi(f) utilisée par 1’équipe Inolivent, est définie par la fonction en
morceaux 5.1. La figure 5.7 présente le profil typique en volume et la variation de débit associée.

L’aire sous la courbe en débit est égale au volume a inspirer demandé.
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A

—t? si t<1,
2t
Vref,(t) =< At +C, sit, <t<t-t, (5.1)
A AT, .
— P -+ Cy sit—t, <T,
21, t,

Ou,
- tm, le temps de montee;
- t4, le temps de descente;
- A=-V,/T,~(t, +t,)/2, ’amplitude de la rampe
- T, le temps d’inspiration;
- Vi, le volume a inspirer (équivalent au V¢ demandé);

- (et C,, constantes d’intégration, fonction des conditions initiales.

Comme il a été présenté¢ dans le chapitre 3, le profil exponentiel permet de retirer plus
efficacement le volume inspiré, tout en diminuant le risque de développer un collapsus. Par
conséquent, 1’équipe Inolivent utilise ce profil pour effectuer les expérimentations animales.
Pour générer cette référence volumique exponentielle Vref(f) la fonction en morceaux 5.2 est
employée. La figure 5.8 présente le profil en volume et son profil en débit associé.

A 2 +C, sit<t,,

Vref,(t)=12t, (5.2)
— A, sit—t,, <T,

- 1me le temps de montée de 1’exponentielie;

- A4,=-V,/ (tm [2+ T(l —g el )) , ’amplitude de I’exponentielle;
- 1, est la constante de temps;

- T, le temps d’expiration;

- Ve, le volume a expirer (équivalent au V; inspiré);

- (Cjet Cy sont des constantes d’intégration, fonction des conditions initiales.
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vt
vh
-t tr—
....... /
WVt
Temps
= >

Fig. 5.7 — Profils en volume et en débit, utilisés pour I’inspiration durant une VLT

V.4
vt
Ve | Temps
Vi
S P A ..
f—tpe—
Te

Fig. 5.8 - Profil exponentielle, utilisé pour I’expiration durant une VLT
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5.2.2 Régulation en pression : expiration

La figure 5.9 présente le schéma bloc du systéme pour contrdler 1’expiration en pression. Le
chemin ombragé décrit le parcours a suivre. La référence en pression (dans notre cas c¢’est une
constante) est générée et transmise au controleur en pression. Ce dernier compare la référence
avec la mesure de la pression trachéale et transmet une consigne (proportionnelle a I’erreur entre
la mesure et la référence) en tension au servo-amplificateur. Cette consigne est traitée de la

méme facon par le servo-amplificateur que lors d’une régulation en volume.
¢on p p q g

Capteur Systéme contrdlé ; P_ompe S »
, ~Inspiratoire/Expiratoire
~ Pression Capteur de
(trachée) Position Moteur

T g I

Générateur Tension

de (interne)
référence

Tension
mesurée

Vitesse
moteur-:
ge

Pression
mesuree:

Tension
désirée
Servo-amplificateur

API

Fig. 5.9 - Schéma bloc du contrdle en pression lors de I’expiration

5.2.2.1 Remarque

Sur le respirateur mécanique gazeux, la mesure de la pression se fait au niveau du respirateur
(voir le chapitre 2 sur 1’état des connaissances, figure 2.21), car les pertes de pression dans la
tubulure sont presque négligeables et facilement compensables. De plus, la présence
d’expectorations au niveau de la trachée peut venir fausser la mesure de pression. Cependant, sur
le respirateur liquidien, les pertes de pression sont importantes dans le circuit du respirateur, ce
qui ne permet pas (pour 1’instant) de déplacer le capteur de pression de la trachée a la pompe. En
contre partie, I’insertion et le retrait de liquide lave convenablement les voies respiratoires

permettant ainsi d’obtenir une mesure de pression trachéale fiable.
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5.2.3 Superviseur

Sur le respirateur liquidien de I’équipe Inolivent décrit précédemment, une pompe est dédiée a
’inspiration et la seconde a I’expiration. Sachant qu’il peut y avoir des erreurs mesurables entre
les volumes inspiré et expiré, un superviseur a été développé pour gérer ces erreurs. De plus, le
clinicien peut varier le volume pulmonaire (AV), demandant alors aux pompes de modifier le

volume a insérer ou a retirer, pour influer sur le volume pulmonaire.

5.2.3.1 Modes VCi/VCe et PCe

La figure 5.10 présente le schéma de contrdle global pour le respirateur liquidien. Les indices &
indiquent le cycle respiratoire et les indices ¢ le temps. Par exemple, V,[k] signifie que le volume
a expirer est fixe pour le cycle respiratoire £, tandis que la commande U,(#) change au cours du
temps durant la phase expiratoire du cycle k. Sur I’interface, le clinicien indique :

- le volume courant V¢ souhaité;

- les limites en pression haute et basse (Ppn, Pmax);

- laforme du profil inspiratoire (f]k]);

- la forme du profil expiratoire (f[£], Te[£]);

- lavariation du volume pulmonaire AV (en cas de besoin).

Pour la phase inspiratoire le superviseur impose le volume courant demandé V[k] comme
volume a inspirer V;[k]. Si le clinicien demande une diminution de la CRF (-AV), le Vj[k] sera
diminué proportionnellement. Le groupe d’équations 5.3 résume ces actions.

Vi[k]z{V,[k] si. AV 20

Vikl+Av si AV <0 3

A la fin de la phase inspiratoire, le superviseur mesure le volume inspiré y{T;) et calcule I’erreur

inspiratoire pour le cycle &, e[ k], avec 1’équation 5.4.

e, [k]=V,[k]-».(T) (5.4)

Quand vient la phase expiratoire, le superviseur ajuste le volume a expirer V,[k] en tenant

compte de I’erreur sur le volume inspiré efk] et de ’erreur au cycle précédent lors de
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I’expiration e.[k-1] (au premier cycle I’erreur expiratoire e.[k] est zéro). De nouveau, si le
clinicien demande une augmentation du volume de la CRF (+AV), le volume a expirer sera
diminué en conséquence. Le groupe d’équation 5.5 résume le calcul du volume a expirer V,[k] au
cycle k.

V,[k]-elkl+e k-1] si AV <0

Ve[k]z{V,[k]—e,.[k]+ee[k—l]—AV si AV >0 &9

A la fin de I’expiration, le superviseur mesure le volume expiré yo(T,) et calcule I’erreur

expiratoire pour le cycle k, e.[k], avec 1’équation 5.6.

e, [k]=V,[k]-y.AT) (5.6)

—

API { )

et T ’wefe(t)' Control p
e | Generateur " Controleur ompe

‘‘‘‘‘‘ E”[i]j{ (exponentiel) (expiration) }Ue(t Ve (<
¢

AL NG
Générateur Vref; (t) Controleur Pompe
~'T; [k S Ui(t e i (t
N (rampe) “(inspiration) inspiratoire
—— , ; ;

Interface
Clinicien-ventilateur
L J

Fig. 5.10 — Schéma de controle global, incluant le Superviseur et les deux contréleurs en volume pour les

pompes inspiratoire et expiratoire.

Considérations importantes

Le superviseur corrige uniquement les erreurs mesurables : si une différence existe entre les
dimensions des cylindres des pompes, le volume éjecté par les valves et autres, le volume
pulmonaire peut varier, posant de nouveau un risque de collapsus des voies respiratoires ou de

surdistension pulmonaire. Ainsi, le clinicien responsable doit s’assurer que le niveau de Peep et
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de Peip est dans ’intervalle de pression souhaitée et qu’il corrige la situation dans le cas

contraire.

Convergence théorique

A la fin d’un cycle k inspiratoire, le volume inspiré v,[k] n’est pas égal au volume & inspirer
Vi[k], d’ou vi[k] # Vi[k]. Pour la suite, il sera assumé que le volume inspiré est une fonction
croissante monotone et qu’elle dépend du volume a inspirer V;[k] et du temps inspiratoire T},

v =g; (V. T;) &7

De plus, a la fin de D’expiration du cycle &, le volume expiré v [k] est considéré croissante
monotone et il est fonction du volume a expirer V,[£] et du temps expiratoire 7,

v.=g.(V,.T,) (5.8)

Les erreurs e sur le volume inspiratoire et expiratoire sont mesurables. Donc, les variables
stochastiques b;[k] et b.[k] sont ajoutées pour représenter le bruit ou les biais sur la mesure des
erreurs inspiratoire et expiratoire.

e;[k]=g,(Vi[k).T,[k]) -V, + b,[k] (5.9

e [k]=g. (V[KL.T,[k])-V, +b,[k] (5.10)

Pour démontrer la convergence du superviseur, le cas suivant est considéré : un volume courant
constant V[k] = V,, aucune compensation de la CRF (AV = 0), ainsi qu’un temps inspiratoire et
expiratoire constant. Parce que AV=0, le volume a inspirer (donné par la relation 5.3) est
Vi{k] = V¥, et le volume a expirer (donné par la relation 5.5) est égal a V [k] =V, — e[k] — e.[£-1].
En utilisant les relations 5.9 et 5.10, I’équation stochastique non-linéaire suivante est obtenue :

VIk|=v,- g, +g,(V[k-1])+b[k] (5.11)

avec b[k] = b [k —1]-b[k].
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Si le bruit de mesure est blanc, E{b[k]}=0, I’espérance mathématique de la valeur moyenne de

V[k] (V. = E{V,[k]}) est Ia solution a I’équation suivante :

EY}= 2. (EW )+V,~ g, s.12)

Prés du point d’équilibre, la dynamique peut étre approximée par :

5V [k]= % W)V, [k 1]+ b[k] 5.13

Ou, (S'Ve[k] = Ve[k] — V. est une petite perturbation, prés du point d’équilibre. Le point d’équilibre
. o . . dg, (,»
V. est attractif, si et seulement si, la pente de la courbe respecte la condition —1 < :1—1—(1/; )< 1.

dg,

Par définition, g.(V,) est une fonction croissante monotone, > 0. Dong, la condition de

e

stabilité implique la vérification que ﬁ(Ve) 1. En régime établi, la correction du volume

e
assure un volume inspiré et expiré égal, permettant de maintenir un volume pulmonaire (CRF)

constant.

Validation expérimentale

Le superviseur a été testé in vitro pour déterminer si 1’algorithme converge et corrige les erreurs
mesurables. Le systeme d’acquisition DSpace (DS1003 processor board, DS2201 I/O board) a
éte utilisé pour enregistrer précisément les signaux des potentiometres des pompes expiratoire et
inspiratoire. Quatre volumes courants ont été choisis pour refléter les conditions d’utilisation
expérimentales, soit de 75 a 150 ml. Sur une période de 2 heures, la différence entre le volume
inspiré et expiré (ACRF) a été additionnée. Les résultats sont présentés dans le tableau 5.1. Fait a
remarquer, 1’écart type sur le signal inspiratoire est trés réprésentatif de I’erreur de quantification
(conversion analogique/numérique) de 1’automate qui est de 0.14 ml. Donc, le superviseur

présenté en équation dans cette section démontre son efficacité a corriger les erreurs mesurables.
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Tableau 5.1 — Résultats du test de validation du superviseur. Les valeurs mesurées sont exprimées en ml,
accompagnées de leur écart type. La variable ACRF est la différence entre le volume inspiré et expiré,

additionnée sur une période de deux heures.

Vit V., inspiré V, expiré ACRF
75 75.06 £ 0.16 75.09 £0.16 -14.3
100 100.16 £ 0.15 100.19 + 0.43 -15.8
125 125.19+0.17 125.19+£0.34 1.0

150 150.22+0.15 150.31+0.28 -31.1

5.2.3.2 Mode VCI/VCRPe

Pour le mode VCRPe, ce qui est modifié par le Superviseur est en réalité le volume inspiré ou
expiré en ajustant le parametre AV. La conséquence sera une variation observable du niveau de la
Peep. Par mesure de sécurité, cette variation sera limitée a 1 cm H,O par cycle (Manuel de
service du Servo 300). En VLT (sur des agneaux) ceci représente une variation du volume
inspiré ou expiré d’environ 5 & 10% du volume courant. Donc, 1’équation 5.14 permet de
déterminer la variation de la Peep (APeep) en rapport avec I’erreur expiratoire calculée e [£] et la
compliance dynamique mesurée Cgy,,.

APeeplk +1]= % (5.14)
dyn

Si APeep est supérieure a 1 cm Hy0, la variation est fixée a 1 cm H,0 et I’erreur est ajustée en
conséquence (voir les équations 5.15 et 5.16). Dans le cas contraire, la variation du volume

pulmonaire AV est proportionnelle a I’erreur e.[£] et cette derniére est mise a zéro.

C, k| st AP 1cmH,O
AV[k+ 1]={ slt] S ATeep = oMt (5.15)
e, [k] si  APeep <1cmH,O
e [K]- {ee [£]-AV[k+1] si. APeep >1cmH,0 516
0 si  APeep<1cmH,O
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5.3 Régulateur en pression (mode expiratoire PCe et VCRPe)

5.3.1 Structure détaillée

La structure générale présentée a la figure 5.9 est détaillée a la figure 5.11 pour présenter
I’interaction entre les différents systémes. Dans le chapitre précédent, les systémes 3 commander
(incluant les poumons, le circuit du respirateur et le moteur) ont été décrits. Ce travail a permis
de déterminer la relation entre la commande U, et le déplacement du piston dans la pompe.

Dans I’optique de réguler la pression dans la trachée, le contréleur ajustera la commande U, en
fonction de la pression mesurée a la trachée Pva et de la référence demandée P,.. Les
perturbations indiquées sur cette figure viendront reproduire les bruits de mesure et les différents
phénoménes que 1’on pourra rencontrer expérimentalement. Un filtre passe-bas est présent pour

filtrer les bruits de mesure.

Perturbations

Systéme a commander -

Pref :g wx (,. . ? Ue E
——p_Contréleur —»- |

&

Fig. 5.11 — Structure détaillée de la régulation en pression.

5.3.2 Description du systéme a commander

Pour le contrdle en volume des pompes a piston sur le respirateur liquidien, la fonction de

transfert décrite dans le chapitre précédent, a été reprise dans ce chapitre a 1’équation 5.17.

AON 1

U(s) - (z'ms + l)s

(5.17)

Pour effectuer un contrdle en pression, I’équation 5.17 doit étre réécrite pour faire apparaitre en
sortie le terme de pression dans la trachée Pva. Pour se faire, il faut multiplier la fonction de
transfert 5.17 par I’expression analytique du systéme pulmonaire pour obtenir la relation 5.18. Le

tableau 5.2 donne la valeur et la signification des différents paramétres de cette relation.
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Pva(s) ReuireS + E
= K meaire F
o) Ky T

(5.18)

Avec le systtme présenté a 1’équation 5.18, on remarque la présence d’un zéro a E/R;
(typiquement au environ de 0.1 Hz) d’un pdle a zéro (intégrateur) et d’un pole qui dépend de la

constante de temps électromécanique du systéme (au environ de 8 Hz).

Tableau 5.2 — Valeur des différents paramétres

Parameétre Description Valeur Unité

K Gain -1.0x 107 -

Tmec Constante mécanique du moteur  1.81 x 102  Secondes
Riineaire Résistance pulmonaire bornée 1.08x 10° cm H;0 s/m>
E Elastance dynamique 1.67x10°  cm H,0O/m’

Le terme F(s) implique la présence de dynamiques supplémentaires, dont :

- La dynamique du moteur. Dans le chapitre précédent, le pole du moteur électrique a été retiré
du modele, car ce dernier est dans les hautes fréquences (>1 kHz)

- Les dynamiques non-modélisées au niveau pulmonaire. Le débit instationnaire dans les voies
respiratoires est un des aspects qui n’a pas été considéré.

- Les retards purs causés par ’électronique de commande. La fréquence d’échantillonnage f.
ajoute un déphase progressif qui mene inévitablement a -180 degrés a la fréquence f./2.

- Les résonnances dans le circuit fluide du respirateur. 11 a été observé que les propriétés des
tubes flexibles peuvent ajouter des résonnances dans le circuit fluide. Pour le circuit fluide,
une dynamique de tube a été observée en basse fréquence. La figure 5.12 présente

I’ oscillation suite a un arrét rapide de la consigne a la pompe.
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Oscillation du tube flexible en fonction de la commande a la pompe
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Fig. 5.12 Oscillation de Ia mesure de pression suite a I’arrét de la pompe 2 piston

Cette oscillation est caractéristique d’un systéme de 2°™ ordre, dont la fréquence de pulsation
wpw = 3.5 Hz, avec un amortissement ,,; d’environ 0.2. La fonction de transfert de cette
dynamique est présentée a la relation 5.19. Cette perturbation est additive, donc
F(s) = 1+Fpu(s).

K8

s2+ 2 @

F,(s)= (5.19)

+ o

pul pul

5.3.3 Analyse du systéme en boucle ouverte

5.3.3.1 Lieu de Bode

Le lieu de Bode permet de tracer la réponse fréquentielle d’une fonction de transfert (en
amplitude et en phase) en boucle ouverte. L’analyse du lieu de Bode permet de déterminer la
marge de gain et la marge de phase. La marge de gain est le gain nécessaire pour avoir un retour
en boucle fermée unitaire, lorsque la phase est égale a -180 degrés. Si le gain de boucle est
supérieur a cette marge, le systéme sera instable en boucle fermée. La marge de phase, quant a

elle, est la différence entre la phase et -180 degrés quand I’amplitude est 0 dB. Ces marges sont
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des indicateurs de la robustesse du systeéme. Pour assurer une bonne robustesse, une marge de
phase entre 30-60 degrés est suggérée et la marge de gain doit étre supérieure a 6 dB°>.

La figure 5.13 présente le tracé du lieu de Bode de la fonction de transfert du systéme en 5.18
(sans tenir compte de la dynamique du tube). On note 4 domaines distincts :

1. De 0 a 0.1 Hz (présence du zéro) comportement intégrateur. En basse fréquence,
I’intégrateur (1/s) introduit un déphase de -90 degrés et une pente sur le module de -20
dB/décade.

2. Du z€ro au pdle mécanique, soit de 0.1 Hz a 8 Hz, gain constant. Le systéme mécanique
vient moduler cette phase jusqu’a la fréquence associée a la constante de temps du
systeme ¢€lectromécanique, soit ~8 Hz.

3. 8 Hz et plus, comportement d’un systéme de 1¥ ordre. La phase est constante a -90
degrés et 1a pente sur le module est de -20 dB/décade.

4. 100 Hz et plus, toutes les dynamiques non-modélisées. A cause des différentes
dynamiques hautes fréquences qui n’ont pas été modélisées ou qui ont été simplifiées, la
phase devrait étre en dessus des -90 degrés. Ces derniéres réduisent la marge de phase et

donc la robustesse du controle.

Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.13 — Lieu de Bode de la fonction de transfert du systéme incluant les poumons
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Le lieu de Bode a la figure 5.14 présente différents cas selon le type de dynamique non-

modélisée.

L.

2.

3.

L’ajout d’un filtre passe-bas (Butterworth d’ordre 1, fréquence de coupure a 10 Hz)
introduit un déphasage de -180 degrés en haute fréquence. Si le filtre est d’un ordre
supérieur, la phase sera inférieure a — n-90 degrés, ou n est I’ordre du filtre.

L’ajout du pdle moteur a un léger impact sur le gain du systéme en boucle ouverte et il
diminue la phase en haute fréquence.

Finalement, 1’électronique de commande et d’acquisition numérique ajoute
inévitablement des retards purs. Selon la fréquence d’acquisition sélectionnée (f, =2 kHz,

dans le cas de la figure 5.14) un déphase de -180 degrés est atteint a £;/2.

Donc, la combinaison de ces différents cas peut amener rapidement la phase a -180 degrés et

provoquer I’instabilité.

Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.14 — Réponse en fréquence du systéme en fonction de différentes dynamiques non-modélisées.
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Modification de la résistance des voies respiratoires

Comme il a été décrit dans les chapitres précédents, I’expiration forcée en VLT peut entrainer
des limitations du débit expiratoire. Ces limitations se traduisent par une augmentation marquée
de la résistance des voies respiratoires menant dans le pire des cas, a un collapsus des voies
respiratoires. Dans le chapitre 4, la résistance des voies respiratoires minimale, moyenne et
maximale a été identifiée en VLT avec du PFOB et du PFDEC et le tableau 5.3 en présente les

valeurs, pour des agneaux de 2-9 kg.

Tableau 5.3 — Valeur des résistances minimale, moyenne et maximale pour le PFOB et le PFDEC, identifiées
dans le chapitre 4 pour des agneaux de 2 a2 9 kg. Les champs ombragés indiquent les valeurs de résistance

minimale et maximale.

Résistance Poids PFOB PFDEC Unité
20kg 216x10° 294x10° cmH0 s/m’
Rimeaire (min) ~ 4.0kg 1.36x10° 1.85x10° com HO s/m’
9.0kg 792x10° 1.08x10° cmH,0 s/m’
20kg 1.71x10° 2.76x10° cm H,0 s/m’
Rineaire(moy)  4.0kg 1.08x10° 4.74x10° omH,0 s/m’
90kg 629x10° 7.52x10° cm H,0 s/m’
20kg 322x10° 121x10° cmH,0s/m’
Rimeaire (max) 4.0kg 2.03x10° 7.62x10° cm H,O s/m’
90kg 1.18x10° 4.44x10° cm H,O s/m’

Si I’on compare la valeur minimale et moyenne de la résistance avec le PFOB pour un agneau de
4 kg, on remarque que cette dernicre varie d’un facteur 10. En contrepartie, les valeurs de
résistance pour le PFDEC varient au maximum d’un facteur 3. Cette différence provient d’un
écart type important au niveau de I’identification des paramétres de la résistance des voies
respiratoires sur les données expérimentales pour le PFOB.

La figure 5.15 présente la conséquence d’une variation de la résistance sur la réponse en
fréquence du systéeme. On observe une augmentation du gain lorsqu’il y a une augmentation de la
résistance. En référence a la fonction de transfert 5.18, ceci se traduit par une pression trachéale
Pva plus importante pour une méme consigne a la pompe U,. Donc, une augmentation de la
résistance des voies respiratoires agit comme une augmentation du gain de boucle. La littérature

. . ~ . 4
sur le sujet présente la méme conclusion .
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.15 — Lieu de Bode du systéme pour 3 valeurs de résistance (PFOB). R, 4ir.(moy) = 1.08 x 10° em H,O
S/m°, Rjieair{min) = 7.92 x 10* em H,O s/m’, Riiveaird(max) = 3.22 x 10° ecm H,O s/m’.

Modification de I’élastance du systéme respiratoire

Le lieu de Bode présenté a la figure 5.16 présente 1’effet d’une modification de 1’élastance du
systéme respiratoire. Dans le chapitre 4, le tableau 4.3 présente les valeurs de la compliance
dynamique calculée a partir des résultats expérimentaux. Ces valeurs sont de 6.0 £ 3.9 x 10°°
m’/cm H,O (PFOB)et 5.1 +£2.5x 10 m*/em H,O (PFDEC) pour un agneau de 4 kg. Donc, pour
tester I’impact d’un changement de la valeur moyenne de 1’élastance pour le PFOB, elle a été
divisée et multipliée par 2.

La phase et I’amplitude sont légérement modifiées en basse fréquence, mais sans conséquence
directe sur le gain et la phase en haute fréquence. Par conséquent, I’élastance aura peu d’impact

sur la stabilité du systeme.
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.16 — Lieu de Bode du systéme pour 3 valeurs d’élastance (PFOB). E(moy) = 1.67 X 10° em H,0/ m®,
E(min) = 0.83 X 10° cm H,0/ m®, E(max) = 3.33 X 10° cm H,0/ m’,
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5.3.4 Contr6leur proposé

5.3.4.1 Critéres de performances

Avant de définir le contrdleur, les critéres de performances souhaités seront énumérés. Ces
critéres permettent de définir un cadre de fonctionnement acceptable pour le mode ventilatoire
régulé en pression. ‘

- Temps de stabilisation #; < 1.0 secondes a 1 cm H,O de la pression de référence.

- Dépassement maximal, -1 cm H,O. Au départ de I’expiration, le modéle nous indique
une marge importante avant de rencontrer des problemes au niveau de I’expiration.
Expérimentalement, des pressions négatives relativement importantes dans la trachée (Pva
< -5 cm H,O) ont été rencontrées au début de I’expiration.

- Erreur en régime permanent +1 cm H,O.

- Consigne positive a P’expiration. Ce critére est une sécurité pour éviter de remplir les

poumons.

La figure 5.17 présente la zone de commande pour le contrdleur a mettre en place. La réponse du
systeme en boucle fermée devra étre a I'intérieur des limites prescrites par les critéres de
performance.

Paw

Prof

Fig. 5.17 — Zone de commande pour le contrdleur 4 mettre en place
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5.3.4.2 Controleur

Le systéme a commander pour effectuer un contrdle en pression, est un systéme stable (péle et
zéro a gauche de I’axe imaginaire) dont le pole du systéme mécanique est rapide, mais avec un

zéro tres lent.

R, .. s+E
P(S)= PVa(S) =K hnealreS F(S) (5'20)
Ufls) — sls+p,)
Par la suite, on considére le cas ou F(s) = 1 (sans les dynamiques non-modélisées). Pour

effectuer un placement de pdle, le contrdleur suivant doit étre mis en place °.

Cls)= %s::::‘] (5.21)

La multiplication de la fonction de transfert du contrdleur par le systéme a commander nous

donne la fonction de transfert du systéme en boucle ouverte L(s).

L(s) =C (s)P(s) (5.22)

Pour ce systéeme a minimum de phase, un pole en boucle fermée doit étre ajouté et ce dernier doit
étre 1égérement plus rapide que le zéro. Le systéme a commander avec son contréleur en boucle
fermée donne la fonction de sensibilité complémentaire suivante;

L(S) (Rh'neaires +EXS0S +S1)
T(s) = =
1+L(S) S(S+meS+r)+(R1ineaires+EXSOS+S1)

(5.23)

Les 3 poéles en boucle fermée peuvent étre placés selon les paramétres sy, s; et 7. Sans perte de
généralité, ces 3 poles seront un pole simple sur 1’axe réel a -1/aw,, et deux poles qui peuvent
étre réels ou complexes conjugués, d’amortissement et de pulsation naturelle wg. Pour spécifier
I’emplacement de ces 3 pdles en boucle fermée afin de rencontrer les criteres de performances
établis, la forme du dénominateur de la fonction de sensibilité complémentaire 7(s) est fixée par

le polynéme représenté par 1’équation 5.24.

(s + am, )(s2 +20w,s + & ) (5.24)
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Dans la relation 5.24, @y est la bande passante souhaitée du systéme en boucle fermée et { est
I’amortissement du systéeme. Afin de déterminer la valeur du péle et du zéro du contréleur,
I’égalité suivante doit étre résolue;

s(s+p, Xs+7)+ K(R,,ores + EXso5 +5,) = (s + am, )(s2 +2¢w,s + a)j) (5.25)

En isolant les termes r, s et s;, on trouve les relations 5.26 a 5.28 (plus de détails sont fournis en

annexe C).
r = ‘leneaireawg - RlineaireE(zé’a + l)a)(? + E2 (Zé’ + a)wo - Ezpm 526
B E(E - meIineaire) ( . )

- ‘Rlineaireaa)g + E(zé’a + l)mg - me(zé’ + a)a)o + priE

Sy = EE—p R ) (527)

m ™ lineaire

awm;

5, = (5.28)

Les parametres Rjineqire; E et le pole moteur p,, sont connus et le seul parametre a déterminer est la
variable a. Cette valeur est critique pour assurer un contrdleur stable. Si on réarrange les

équations 5.26 et 5.27, les relations suivantes sont obtenues.

a = RlineaireEa)g —2E2§0)0 +E2p"’ (5.29)
" R @0 —2R,.. B0} + Elo,

lineaire

lineaire
o - " Ew} +2Ep, 0, — p2E
*  2Elw] - Ep,o,-R

lineaire a)g (5.30)
Pour avoir un contréleur stable (pole dans le demi-plan gauche), le o sélectionné doit étre
inférieur au a, (¢ < @,). De plus, pour éviter d’avoir un zéro dans le demi-plan droit, le a doit étre
supérieur a g, (@ > a5)). Donc, le parameétre o doit €tre dans intervalle a;) < a < o, pour obtenir
un contréleur stable.

Dans la relation 5.25, wy est la bande passante du systéme souhaitée en boucle fermée et { est
I’amortissement du systéme. Sachant que les dépassements ne sont pas permis, la variable
d’amortissement { est fixée a 1. Ainsi, tous les poles de la fonction de transfert en boucle fermée
sont réels. La bande passante du systéme a commander (la pompe a piston) est aux environs de

8 Hz. Par conséquent, la bande passante du systeme en boucle fermée devrait étre inférieure a
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cette valeur pour éviter de solliciter inutilement I’actionneur. De plus, la pompe ne doit pas
réagir inutilement au bruit de mesure. Donc, la bande passante souhaitée du systéme en boucle
fermée a été fixée a 5 Hz (wy = 31.42 rad/s).

Pour le PFOB, la résistance des voies respiratoires moyenne chez un agneau de 4 Kg, Riineaire =
1.08 x 10° cm H,0 s/m® (voir le tableau 5.3) et E = 1.67 x 10° cm H,O/m’ (voir le tableau 4.3).
Le terme a doit étre dans I’intervalle 0.00232 < a < 0.00495 pour obtenir un contrdleur stable et
la valeur choisie pour a = 0.0049. Prendre cette valeur permet de positionner un péle preés du
zéro tres lent, ce qui annule I’effet du zéro.

Pour le PFDEC, la résistance moyenne des voies respiratoire Rypeqire = 4.75 X 10° cm H,0 s/m>
(voir le tableau 5.3) et E = 1.98 x 10° cm HO/m® (voir le tableau 4.3). Pour une bande passante
wp a 5 Hz, le terme a doit étre dans 1’intervalle 0.00636 < a < 0.0137 pour obtenir un controleur

stable et la valeur choisie est 0.0137.

5.3.4.3 Analyse de la stabilité

La figure 5.18 présente le lieu de Bode du systéme a commander P(s) et du systeme L(s)
(équation 5.22) en boucle ouverte. L’ajout du controleur modifie le gain de boucle du systéme,
qui est maintenant inférieur a 0 dB autour de 5 Hz (la bande passant du systeme). Cette
modification permet la présence d’un gain suffisant au niveau du contréleur pour obtenir de
bonne performance en boucle fermée. La phase est abaissée entre 0.1 Hz et 8 Hz (soit dans la
zone ou elle était initialement autour de 0 degré€), mais elle reste supérieure a -180 degrés, ce qui

ne modifie pas la robustesse du systeme.
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.18 — Lieu de Bode de P(s) et de L(s)

Lors d’une modification importante de la résistance des voies respiratoires, la figure 5.15
indiquait une modification du gain de boucle. La figure 5.19 présente I’impact de la modification
du gain de boucle sur le systéme. Une augmentation ou une diminution importante de la
résistance ne modifie pas beaucoup le gain de boucle du systeme. Par contre, lors d’une
diminution importante de la résistance le déphasage se rapproche de -180 degrés, mais en basse
fréquence seulement et la marge de phase n’est pas modifiée. Cette constatation est importante,
car le collapsus expiratoire se traduit par une augmentation marquée de la résistance, et ce
phénoméne ne semble pas affecter la marge de phase du systéme. Cependant, I’augmentation de
la résistance augmente le gain du systéme, ce qui peut venir affecter la marge de gain, lorsque les

dynamiques en haute fréquence entrent en jeu.
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.19 — Lieu de Bode du systéme en boucle ouverte, suite 2 un changement de résistance des voies

respiratoires.

Dans le cas ou I’élastance du systéme respiratoire est modifiée, 'impact sur le gain de boucle
pour le systéme a commander n’est pas significatif (voir la figure 5.16). La figure 5.20 présente
I’influence d’un changement de 1’élastance sur le systeme en boucle ouverte. De nouveau, le gain
de boucle n’est pas affecté par ce changement. Par contre, le déphasage est modifi€¢ en basse

fréquence, mais cela n’affecte pas la marge de phase disponible.
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Fig. 5.20 - Lieu de Bode du systéme en boucle ouverte, suite a2 un changement de I’élastance pulmonaire.

La figure 5.21 présente les effets cumulés d’une diminution de la résistance et d’une

augmentation de 1’élastance. Cette fois, la marge de phase est modifiée et s’approche de -180

degrés, mais elle reste néanmoins aux environs de 30 degrés. Par conséquent, le systeme en

boucle ouverte conserve sa robustesse.
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.21 — Lieu de Bode du systéme en boucle ouverte, suite 3 une augmentation de I’élastance et d’une

diminution de la résistance pulmonaire.

La figure 5.22 présente 1’ajout d’un mode flexible (tubes flexibles sur le respirateur), avec un

Kpu= 800 (voir relation 5.19). En premier lieu, on remarque une forte modification de la phase a

la fréquence de résonnance du tube flexible (dans notre cas, 3.5 Hz). De plus, le gain de la

fonction de transfert a été¢ modifié, en comparaison de la fonction L(s) (~10dB). Sachant que la

bande passante du contrdleur a été fixée autour de 5 Hz, il est a anticiper que le gain statique du

contrdleur soit trop important (d’un facteur minimum de 3).
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Lieu de Bode de la fonction de transfert
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Fig. 5.22 — Ajout de perturbations qui prend en considération le dynamique des tubes flexibles, pour un gain
K., = 800.

5.3.4.4 TFonction de sensibilité et sensibilité complémentaire

La figure 5.23 présente la sensibilité S(s) et la sensibilité complémentaire 7{(s) du systeme en

boucle fermée.

- La fonction de sensibilité en sortie S(s) indique la sensibilité de la sortie Pva aux perturbations
sur cette sortie (bruit de mesure ou autre).

- La sensibilité complémentaire 7{(s) détermine la relation entre la sortie du systéme Pva et la

consigne P,.rainsi que I’effet du bruit de mesure sur la sortie Pva.
Si on regarde de prés la fonction de sensibilité S(s), les perturbations en haute fréquence sur la

sortie Pva (> 3 Hz) affectent la sortie du systéme Pva (gain de 0 dB). Par contre, les

perturbations en basse fréquence au niveau des entrées (< 1 Hz) seront atténuées car le gain dans
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cette région est tres faible. La présence de I’intégrateur au niveau de la fonction de transfert du

systéme a commander, favorise ce gain trés faible.

La courbe de sensibilité complémentaire, quant a elle, diminue rapidement en dega de S Hz. Pour
des perturbations basses fréquences sur la sortie, le systéme sera en mesure de compenser, car la
bande passante du systeme en boucle fermée est inférieure a la bande passante de I’actionneur
(8 Hz). De plus, les perturbations en haute fréquence seront filtrées par la boucle
d’asservissement. Il n’est donc pas nécessaire d’ajouter un filtre supplémentaire pour retirer les

bruits de mesure. Finalement, la valeur de 7(s = 0) est égal a 0 dB, permettant I’obtention d’une

erreur nulle en position lorsque le temps ¢ — <.
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Fig. 5.23 — Sensibilité S(s) et sensibilité complémentaire 7(s) du systéme en boucle fermée
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5.3.4.5 Simulations numériques

Les simulations numériques ont été effectuées avec le modele linéaire. La figure 5.24 illustre la

réponse du systéme en boucle fermée suite & un échelon de consigne pour différentes valeurs de

résistance des voies respiratoires.

Résistance moyenne (Rjineqire moy) : Puisque les paramétres du controleur sont calculés
a partir de cette valeur, la réponse du systéeme est a I’intérieur des bornes définies par les
différents criteres établis.

Résistance maximale (Rjineaire max): Pour une augmentation significative de la
résistance, la réponse du systeme reste a I’intérieur des critéres de performance fixés. On
remarque au départ de I’expiration un petit dépassement de la pression de référence, mais
le comportement du systéme répond aux criteres établis.

Résistance minimale (Rjipeqire min) : Le controleur mis en place permet une diminution
de la résistance Rjpeqre d’un facteur 4 avant de rencontrer des dépassements de la
consigne et présenter des oscillations. Pour le PFOB, les résistances des voies
respiratoires minimale et moyenne identifiées présentent un écart de 13. De plus, pour la
valeur de la résistance minimale le débit expiratoire est supérieur a 60 ml/s, ce qui n’a
jamais été rencontré en expérimentation animale. Si on regarde de prés la variation de la
résistance pour le PFDEC, cette derniere varie d’un facteur 4 (entre la résistance
minimale et moyenne). Alors, il est plus réaliste d’utiliser cet écart pour le PFOB.

L’écart type important sur la valeur de la résistance est associ€ a la présence de collapsus
expiratoire, qui font grimper la valeur de la résistance initiale. Puisque tous les cycles
n’ont pas été analysés individuellement, les collapsus gonflent artificiellement la valeur

de I’écart type.

La figure 5.25 présente la réponse du systeme en boucle fermée suite a un échelon de consigne

pour différentes valeurs d’¢lastance. Une variation de 1’élastance ne présente pas de probléme

d’oscillation, rencontrée avec une modification importante de la résistance.
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Fig. 5.24 - Réponse du systéme en boucle fermée suite a un échelon de consigne pour différentes valeurs de

résistance des voies respiratoires.
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d’élastance.
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Dans le cas plus critique présenté a la figure 5.21 (Riineaire= Riineaire (M0y)/4 et E =3.33 x 10°
cm H,0/m*), 1a réponse du systéme en boucle fermée suite 4 un échelon de consigne est tracée a
la figure 5.26. Dans ce cas, on observe un dépassement de la consigne de ~4 cm H,O (au
environ de 2 secondes). Ce dépassement n’est pas souhaité, mais en début d’expiration il n’est
pas critique parce que la pression au niveau pulmonaire est suffisante pour conserver les voies
respiratoires ouvertes. De plus, il a été démontré dans le chapitre 3, qu’une pression négative
plus importante peut étre tolérée dans la trachée au début de 1’expiration lorsque la pression

alvéolaire est plus élevée (voir figure 3.9).
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Fig. 5.26 - Réponse du systéme en boucle fermée suite a2 un échelon de consigne pour le cas présenté a la
figure 5.21

Pour valider la réduction du bruit de mesure, un bruit blanc a été ajouté sur la mesure de la
pression dans les voies respiratoires (bruit blanc, variance = 0.5, Ts = 0.001 seconde). Le résultat
numérique de ce test est présenté a la figure 5.27. Malgré la présence de ce bruit, la commande

fournie par le contréleur C(s) est presque exempte de bruit. Donc, le systeme en boucle fermée
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filtre bien les bruits de mesure. Ce résultat est conforme a la réponse de 7(s) et des spécifications

o et L.

Pression a la trachée

Pression (cmH20)

T
Ihe

Commande (Volt)

(sec)

Fig. 5.27 — Réponse du systéme en boucle fermé, en ajoutant un bruit sur la mesure de la pression trachéale.

5.3.4.6 Simulation numérique du systéme non-linéaire

Les simulations ont été effectuées avec le modele non-linéaire, reproduisant le collapsus
expiratoire. Avant de présenter la réponse du systeme, la figure 5.28 présente le volume expiré
en fonction du temps pour les différentes pressions de référence. La variation du volume expiré
tend a suivre une décroissance exponentielle. Donc, la régulation en pression permet de générer
en temps réel le profil expiratoire, comme il a été démontré dans le chapitre 3, sans avoir besoin
au préalable de définir un profil (comme c’est le cas pour le contrdle en volume).

Pour une pression de référence entre 0 et -10 cm HyO, il n’y a pas de différence majeure au
niveau du volume expiré pour un temps d’expiratoire de 8 secondes. Cependant, si le volume a
expirer demandé est de 90 ml, il est possible de retrancher 1 seconde sur le temps expiratoire si
on fixe la pression de référence a -10 cm H>O en comparaison d’un consigne a 0 cm H,O. Si la
pression de référence est a 5 cm HyO, il sera alors impossible de retirer le volume courant

demandé€. Donc, la pression de référence a une incidence sur la durée de ’expiration pour un

5-41



Chapitre 5 - Systeme de commande

volume courant choisi, mais ce choix se fait au compromis du risque de rencontrer un collapsus

expiratoire.
Variation du volume en fonction du temps pour différentes valeurs de Pref
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Fig. 5.28 — Variation du volume expiré en fonction du temps pour différentes pressions de référence.

La figure 5.29-A, présente la réponse du systéme en boucle fermée suite & un échelon de
consigne, pour une pression de référence a 5 cmH,O. La réponse est conforme aux

spécifications de départ. Le plan de phase (figure 5.29-B) est le tracé du débit expiratoire imposé

V. dans les voies respiratoires en fonction du volume expiré V,. Le tracé commence

e

(T =1 seconde) (Ve , Vo) = (0 ml/s,100 ml) et se termine a T =9 secondes. De plus, le débit limite

expiratoire Ve,,, (voir la relation 4.4) calculé a partir du modele théorique est tracé sur cette

figure. On remarque que le débit expiratoire est largement supérieur au deébit limite. Par

conséquent, il y a peu de risque de rencontrer ou de provoquer un collapsus expiratoire.
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Pva a la trachée et Palv pour une Pref = 5 cm H,O
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Fig. 5.29 - Réponse du systéme en boucle fermée en utilisant le modéle pulmonaire non-linéaire de type

collapsus, La pression de référence est a 5§ cm H,O.

La figure 5.30-A présente la réponse du systéme en boucle fermée suite a un échelon de
consigne, pour une pression de référence a 0 cm H>O. De nouveau, la réponse du systéme est
conforme aux exigences définies. Le changement important se situe au niveau du plan de phase.
Dans la figure précédente, le débit expiratoire était a une bonne distance du débit limite. Sur la
figure 5.30-B, on remarque pour les 20 derniers millilitres de volume a expirer, que le débit
expiratoire est confondu avec la courbe du débit limite. En termes de pression alvéolaire, a une
P,y de 2.5 cm HyO, le risque de provoquer un collapsus est plus important. Cependant, en
simulation la régulation en pression ne montre pas de signe apparent de collapsus. Un autre
changement notable se situe au niveau du volume expiré : pour une pression de référence a 0
cm H,0, il est possible de retirer plus de liquide dans le méme laps de temps, comme le

démontre la figure 5.30-C.
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Fig. 5.30 - Réponse du systéme en boucle fermée en utilisant le modéle pulmonaire non-linéaire de type

collapsus. La pression de référence P,,,= 0 ecm H;O.

Si on impose une pression de référence P,,r=-10 cm H,O, la figure 5.31 présente la réponse du

systéme. L’élément important a regarder est le plan de phase : lorsque la pression de référence

est basse, le débit expiratoire est constamment a la limite de ce que les voies respiratoires

peuvent supporter. Donc, a D’expiration cette pression pose beaucoup de risque pour le

développement d’un collapsus. De plus, le volume expiré des poumons (figure 5.31-C) n’est pas

plus important, en comparaison d’une pression de référence a 0 cm H,O.
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Pva a la trachée et Palv pour une Pref = -10 cm H,O

Pression (cmH20)

100
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Fig. 5.31 - Réponse du systéme en boucle fermée en utilisant le modéle pulmonaire non-linéaire de type

collapsus. La pression de référence P,,= -10 cm H,0.

Si on fixe la pression de référence a -2 cm HO, la figure 5.32 présente la réponse du systéme.
Sur la figure 5.32-B, le débit expiratoire atteint le débit limite a un volume de 30 ml. Ce volume
correspond a une Palv de 5 cm H,O. En dega de cette valeur, le débit expiratoire est supérieur au
débit limite. En ventilation mécanique, une Palv aux environs de 5 cm H,O est couramment
maintenue dans les poumons pour maintenir les alvéoles ouvertes. Par conséquent, une P,

autour de -2 cm H,O semble un bon choix.
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Pva a la trachée et Palv pour une Pref = -2 cm H,O
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Fig. 5.32 - Réponse du systéme en boucle fermée en utilisant le modéle pulmonaire non-linéaire de type

collapsus. La pression de référence P, = -2 em Hy0.

La figure 5.33 présente I’influence du gain statique du controleur sur la réponse du systeme. Une
diminution du gain statique du tiers modifie le temps de stabilisation de la réponse. Sur le plan de
phase, ceci se traduit par une atteinte plus progressive du débit expiratoire. Donc, le gain statique
peut étre ajusté pour limiter les variations rapides de la commande au départ de 1’expiration et

ainsi éviter ’excitation du mode flexible du tube.
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Pva a la trachée et Palv pour une Pref = -2 ¢cm H,O
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Fig. 5.33 - Réponse du systéme en boucle fermée en utilisant le modéle pulmonaire non-linéaire de type

collapsus. La pression de référence P,.,= -2 cm H,O et le gain statique du controleur a été multiplié par 0.3.

Dans tous les cas présentés, la régulation en pression permet d’éviter le développement d’un
collapsus. Lorsque la pression commence a diminuer, le controleur compense immédiatement en
diminuant le débit. Par contre, le clinicien aura la responsabilité de s’assurer que le temps

expiratoire est suffisant pour retirer le volume demandé.

5.3.4.7 Validation in vitro

Pour valider le contréleur in vitro, le montage de la figure 5.34 a été assemblé pour représenter
les poumons. Le tube de latex fait office de voie respiratoire et le réservoir offre une compliance

constante, qui est égale a la section de ce dernier.
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Réservoir
fixe

Tube endotrachéal Tube de latex v

Capteur de pression

Fig. 5.34 — Montage in vitro pour tester le contréleur proposé

Pour I’eau, la résistance du circuit du respirateur sont Rc amax = 7.48 x 10° cm H20-s/m3 .
L’élastance du montage (la section du réservoir fixe) est E=8.55 x 10° m*/cm H,O et la
résistance du circuit de la figure 5.34 est Rjneaire = 7.50 X 10° cm H20-s/m3 (voir en annexe C
pour plus de détails). Avec ces valeurs, le terme a doit étre dans 1’intervalle 0.00178 < a <
0.00500 et la valeur choisie pour o = 0.00499. Le controleur C(s) suivant a donc été mis en
place;

0.018s +1.34

Cs)=K, —— .
(s) ¢ 5+0.050 3D

La pression de référence choisie est -2 cm H,O. Pour effectuer les tests in vitro, la plateforme de
prototypage rapide DSpace a été utilisée (DS1003 processor board, DS2201 1/O board). Les
entrées utilisées sont le signal de pression trachéale Pva et le volume dans la pompe V.. La sortie
est la commande U au servo-amplificateur du moteur de la pompe a piston. Un programme
Simulink a ensuite été développé pour mettre en place le contréleur et ce dernier contient la
fonction de transfert présentée en 5.31.

Le premier résultat du test in vitro est présenté a la figure 5.35. Dans un premier temps, le gain
statique du contréleur a été réduit d’un gain K. = 0.2. Cet ajustement est nécessaire pour assurer

la stabilité du systéme en boucle fermée. En référence a la figure 5.22, il avait été démontré que
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la dynamique de tube modifie le gain du systéme L(s) d’environ 10 dB (ou d’un facteur 3). Par
conséquent, la nécessité de diminuer le gain statique du contréleur peut s’expliquer par cette
dynamique non considérée dans le calcul des parameétres du controleur. Si cet ajustement n’est
pas fait, des oscillations sont présentes et ne permettent pas de faire un controle adéquat.

Pour une résistance du circuit importante (ajustement de la résistance variable sur le tube en
latex), le temps de stabilisation pour atteindre la consigne est trés court, soit en deca de 1
seconde. Parce que la consigne varie rapidement au départ de 1’expiration, la dynamique du tube
flexible est présente et on observe au départ une oscillation de la pression trachéale et de la
consigne a la pompe. Par la suite, la pression et la consigne se stabilisent. Malgré la présence
d’un bruit de mesure important, la consigne est presqu’exempte de bruit et le systéme réussit a

poursuivre la pression de référence.
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Fig. 5.35 — Résul¢at in vitro sur le montage expérimental pour une résistance R importante.

Si I’on diminue la résistance du tube en latex, la réponse de la figure 5.36 est obtenue. Le temps

de stabilisation est de nouveau respecté, car il est en dessous de 1 seconde. Cependant, I’atteinte
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de la pression de référence est plus progressive, comme 1’a montré les résultats numériques (voir
la figure 5.24). L’oscillation au départ de I’expiration est toujours présente, car la variation de la
consigne a la pompe est rapide. Par contre, elle est fortement amortie et la commande ne présente
pas d‘oscillations et de dépassement. Dans tous les cas, le profil généré ressemble a une

exponentielle.

Pression (cmH20)
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0 : 0 -

5 10 5 10

Temps (sec) Temps (sec)

Fig. 5.36 - Résultat in-vitro sur le montage expérimental pour une résistance R, faible.

Donc, le systéeme de régulation en pression s’avere fonctionnel, méme dans le cas d’une
dynamique de tube flexible importante. De plus, malgré la présence de bruit de mesure, le
contréleur poursuit adéquatement la pression de référence demandée. Selon la résistance des
voies respiratoires, la réponse du systéme varie de fagon observable, mais elle répond aux
critéres de performances établis au départ. Pour I’instant, il n’y a pas de résultat in vivo pour

valider le contrdleur proposé. Dans I’année 2007, ce contrdleur sera expérimenté in vivo.
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6 Conclusion

Depuis maintenant plusieurs années, la ventilation liquidienne totale (VLT) est a I’étude par
quelques équipes a travers le monde. Mais 1’un des freins a sa progression est 1’absence d’un
appareil (respirateur) permettant de ventiler efficacement les patients. Pour répondre a ce besoin,
I’équipe Inolivent a congu trois prototypes visant a permettre la recherche animale en VLT et a
transférer celle-ci dans les soins intensifs. Cependant, lors de ces essais une problématique a été
rencontrée : 1’expiration forcée en VLT peut mener au collapsus des voies respiratoires ce qui
compromet la ventilation minute et par le fait méme, la rémission du patient. Ainsi, 1’objectif de
cette these est de développer un algorithme de contréle qui minimise le risque de collapsus
expiratoire tout en maximisant la ventilation minute.

Le modéle stationnaire présenté au chapitre 3 démontre que le collapsus expiratoire se produit
dans la trachée. Cette information justifie la présence d’un capteur de pression a cet endroit pour
en surveiller le développement. De plus, ce modele indique que le profil volumique exponentiel
est une solution adéquate pour réduire le risque de développer un collapsus. Il a aussi mis en
évidence deux paramétres importants a considérer, dont le niveau de Peip et le volume courant
Vt. Selon la Peip souhaitée, il y a un V¢ idéal permettant 1’obtention d’une ventilation minute
optimale. Finalement, ce modéle nous a permis d’explorer les différentes avenues a prendre pour
résoudre les collapsus lors des expérimentations. Mais malgré toutes ces informations, les
parametres ventilatoires doivent étre ajustés manuellement selon le patient.

Suite au développement de ce modele, la recherche de nouveaux modes ventilatoires pour la

VLT a débuté, afin de simplifier I’ajustement des paramétres ventilatoires a 1’expiration. En
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ventilation mécanique gazeuse, il existe un nombre impressionnant de possibilités pour ventiler
adéquatement les patients en support ventilatoire. En explorant les types de contréle mis en
place, nous avons remarqué que 1’expiration est toujours régulée en pression et ce concept a été
retenu pour la VLT.

Pour développer ce régulateur en pression, la pompe a piston et les poumons du patient ont été
modélisés dans le chapitre 4. Pour les poumons, le modéle stationnaire du chapitre 3 a été réduit
a une fonction de transfert simple du premier ordre. Puisqu’'un nombre significatif
d’expérimentations in vivo ont été effectuées, les paramétres du modeéle pulmonaire ont été
identifiés et utilisés pour I’'implémentation du contréleur. Quant a la pompe, une modélisation
compléte du systéme mécanique a été effectuée afin d’en trouver la fonction de transfert.

Une fois les systemes modélisés, une analyse a été effectuée dans le chapitre 5 pour déterminer
les parameétres affectant la robustesse du systeme a commander. La résistance des voies
respiratoires ainsi que la dynamique des tubes flexibles viennent influencer ce systéme. Suite a
cette analyse, un contréleur a été proposé pour réguler la pression dans les voies respiratoires, a
un niveau de pression défini. En ventilation gazeuse, cette pression correspond a la Peep.
Cependant, pour optimiser le temps d’expiration et le volume expiré en VLT, cette limite a été
modifiée entre 5 et —10 cm H,O. Pour les cas simulés, les résultats numériques obtenus
répondaient bien aux critéres de performance établis. Cependant, lorsque la pression de référence
est fortement négative (-10 cm H,0), le débit expiratoire est a la limite de ce qui peut étre toléré
par les voies respiratoires. Cette information est disponible grice au modéle non-linéaire de type
collapsus.

Le profil expiratoire généré en temps réel par le suivi de la référence en pression, reproduit bien
la décroissance exponentielle identifiée au préalable par le mod¢ele stationnaire du chapitre 3.
Lors de la validation in vitro, le controleur en pression a démontré son potentiel, mais on peut

tout de méme observer de légeres oscillations dues a la dynamique des tubes.

Afin d’optimiser davantage le régulateur en pression, la dynamique des tubes flexibles devra étre
paramétrée avec plus de précision. Néanmoins, il est probable que le changement du matériel des
tubes ou I’ajout d’éléments mécaniques sur le circuit fluide puissent corriger cette dynamique.
De plus, le travail de modélisation qui a été effectué a mis en avant un nombre important de

relations non-linéaires. Ces relations forment une base utile pour le développement futur d’un
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algorithme de controle plus performant. Cependant, il faut prendre en compte les limitations
imposées par les organismes de certifications (FDA, Santé Canada, etc.) quant au type de
controleur que I’on peut mettre en place.

Il est clair que le contréleur devra étre validé in vivo en expérimentation animale.
L’expérimentation est la seule voie possible pour déterminer la robustesse et la performance
réelle du régulateur en pression. Différents mécanismes devront étre a la disposition des
opérateurs du respirateur, dont un ajustement manuel de la pression de référence et du gain
statique du contréleur. Lors des expérimentations in vitro, 1’accessibilité a ces paramétres était
nécessaire.

Finalement, le passage a ’humain devra étre franchi. Si le régulateur en pression démontre son
efficacité, I’étape suivante sera le développement de la plateforme logicielle conforme aux
exigences des organismes de certifications et I’établissement d’un protocole de recherche

clinique phase 1.

La mise en place de ce contrdleur devrait éliminer les collapsus expiratoires. Dans ’optique
d’offrir cette technologie a des cliniciens non-familiers avec la VLT, le régulateur en pression
facilitera la transition entre la ventilation gazeuse et la ventilation liquidienne totale.

Maintenant, la tache des ingénieurs et des cliniciens sur ce projet est de transformer la
connaissance et I’expertise acquise au cours de ces années de recherche en moyen concret, par le
développement d’un nouveau prototype, afin d’apporter plus d’espoir aux patients atteints de

problémes respiratoires séveres.



Annexe A Modéele stationnaire

A.1 Différentiation de I’équation de Bernoulli

Pour déterminer la relation de la pression transmurale Ptm en fonction de la distance dx pour la

génération z, I’équation de Bernoulli doit étre différenciée par dx.

1 |
Pim =P, ~~ pU” — [ APvds + pgh Al

Sachant que le terme hydrostatique pgh peut étre négligé, on obtient I’équation suivante,

P
dbim. Py 4Ys_apy, A2
d  dx D7 dx :

Si on remplace la vitesse de 1’écoulement U a la génération z par son équivalent, soit le débit
volumique V, divisé par la section 4 a la génération z (U, =V, / A_ ), on obtient la relation,

1

p, d%
dbim, =—-p— —% _ APy, A3
dx A, dx :

La section A. varie en fonction de la position dx, alors que le débit volumique reste constant. On

peut donc réécrire,

72 -1
apm, __ Vladl ., Ny
dx A, dx :
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Si on dérive cette relation, on obtient,

Pt V.}? dA
dd;”= =P i APy, AS

On regroupe ensuite les termes en dx a gauche de 1’égalité,

dPt, v,: dda
m: l_p e3i :_APv_ A6
dx A~ dxdPtm, -
Pour finalement obtenir la relation,
dPtm._ APv_
dx - V2 dA AT
1-p A:; sz;,

Sachant que 1’équation de la vitesse de propagation d’une onde de pression dans un tube flexible

est, ¢, = J A./pdA. [dPtm_ eten utilisant U, =V, /A_ , I’équation finale est trouvée.

dPtm_ APv

& 1-U/c

A8

A2 Equations du profil expiratoire optimal

Dans ce modéle, la variable contrdlée est le débit volumique ¥,. Pour éviter le collapsus

expiratoire, ce débit doit étre supérieur ou égal a la courbe DEMV sélectionnée. Cette courbe,
représentée ici par une fonction f{x;, x2,..., x»), dépend des conditions initiales des poumons, dont

le volume pulmonaire V, et la Peip. Mathématiquement,

V.> f(Ve,Peip) A9

Si objectif est de trouver le temps expiratoire minimal pour atteindre le volume expiratoire
désiré au temps V. (t = Te) a une Peip spécifique, la courbe DEMV doit étre suivie et la relation a

résoudre est la suivante :

v.=£(.) A10
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Des courbes DEMYV présentées dans le chapitre 3 et reportées a la figure A-1, la fonction V)

peut étre approximeée par 1’équation différentielle,

V,=m,JV,+ B,

Ou my, = dfldV., donc le terme m,, est associ€ a la pente de la courbe DEMV.

~V,(0)-"V,(Te) AV,
I __
‘ V,(0)-V.(Te) v

!

Le terme B, peut étre déterminé au temps =0 :

B, =—V,(0)—m,V,(0)

L’équation linéaire présentée en A.11 a la solution analytique suivante,

Ve(t)= Ceemzl - Be
m

(4

All

A2

A3

Al4

Le parametre C, =V (0)+ B,/m, est calculé en utilisant les termes m,, B, et le volume

pulmonaire initial juste avant le début de I’expiration (soit au niveau de la Peip). Le terme m,

dans cette derniére, est I’inverse de la constante de temps 7, d’ou,

A.l5
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Courbes DEMV pour différentes Peip

0 Isobare | ¥ : |
20L---- Lo T AP A ]
40|l B R
~ o ] IR\ RUSR S
£ |
I |
E |
-100-V(t= S N N R
RES S ; |
20 --- - -+- = = , ~ - -
‘ ! ‘, 2cmH,0 |
vil=t,)  v=0) N
T P NG o
160 ! : ! ! ! ! ! ! Peip = 16 cmH,0
20 30 40 50 60 70 80 90 100
V, (ml’kg)

Fig. A-1 — Courbe DEMYV ainsi que quelques indications pour trouver le profil optimal et le temps

d’expiration minimum.

A.3 Temps expiratoire minimum

Pour trouver le temps expiratoire minimum pour un volume courant V¢ et une Peip spécifique,

I’équation A.14 doit étre résolue au temps 7e recherché. Ainsi,

V. (Te)=C e™™ - B, A.16
me
Si on réarrange les termes,
[Ve (Te)+ - }i =e™ A17
m? CZ

On met tous les termes de gauche sur le méme dénominateur commun. On obtient,
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A.18

|:meVe (Te)+ B, } _ e

C,m,
Si on remplace B, dans cette derniére relation par I’équation A.13, on obtient,
vt V(0
[_ - _( )} =" A19

CE Ceme

De nouveau, si I’on remplace en partie C, par V,(0)+ B, /m, dans la relation précédente, on

[—Vi + 1} =" A20
C, |

La derniére simplification consiste a faire disparaitre 1’exponentielle, tout en isolant le temps

obtient,

expiratoire minimum 7e.

Te = L ln(l/t— + l] A21
m C

€ e

A.4 Résistance a débit nul

La résistance d’un tube est définie comme étant la variation de pression a ’intérieur de ce
dernier, divisé par le débit qui le travers. Appliquée au systtme pulmonaire, cette phrase est
traduite par I’expression suivante :
_ Palv— Pva,

- 14

e

R,

A22

Pour une génération z, plusieurs résistances R. se trouvent en parallele. Pour déterminer la
résistance équivalente, il suffit de diviser la résistance d’une voie respiratoire, par le nombre de

voies a la génération z. Donc,

Rq. =—= A23
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Pour trouver la résistance totale du systéme pulmonaire, il faut faire la somme des résistances

équivalentes Rq. mises en série. Ainsi,

R
R, = ZRq: = 2_:: A24

Lorsque le débit expiratoire est nul ¥, =0 dans les voies respiratoires, il est possible de

déterminer analytiquement la résistance initiale des voies respiratoires. En partant de 1’équation

de Bernoulli,

Pva, = Palv~ —;— pU? — IAPv:dx A25
0

Réutilisons I’équation A.22 et réécrivons 1’équation précédente en conséquence.

o 2

Palv—- Pva, 2A:2 AZ/N2 pATA [N,
R =— L= . A26
: V,/N. V,/N,

€ z

On effectue I’intégrale sur x (qui correspond a la longueur de la voie respiratoire a la génération

z, L.), et on effectue les simplifications pour obtenir,

g _Ftalv-Pva. pNF, 8wl [ 2o(V,/N.) 27
: V,/N. 2 A2  AX/N? A, /N
En appliquant Ve =0, les termes suivants restent,
2
R - Pal.v—Pva: _ 8amuN L. A28
i Ve /N: A:.z
Pour trouver la résistance équivalente, il faut reprendre 1’équation A.23,
Ry, - Ko _SamL.
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Finalement, on reprend 1’équation A.24 pour trouver la résistance totale a débit nul. Dans cette

relation, la section 4. dépend directement de la pression alvéolaire.

16 2(3+:)
R, = Z——AafﬁL—i A30
==0 -
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B.1 Algorithme d’identification (résistance expérimentale)
8 P

L’objectif recherché par les algorithmes d’identification est de déterminer a 1’aide des entrées et
des sorties, la valeur des paramétres recherchés pour avoir une erreur la plus petite possible entre
les sorties mesurées et estimées. Les algorithmes LMS (de I’anglais, Least-Mean-Square) et RLS
(de I’anglais, Recursive Least-Square), utilisent sensiblement la méme approche. Les paramétres
recherchés w(new) sont mis a jour en fonction des parameétres précédents w(old) et du gradient de

la fonction colt (8J/dw), pondéré par un facteur 4. L’équation B.1 exprime cette relation. Selon

I’algorithme d’identification utilisé, la fonction cotit (donc la forme du gradient) sera différente.

w(new) = w(old)— u % (old) ®.1)

Le RLS performe a chaque échantillonnage une minimisation exacte de la fonction coit (J) qui
est la somme des erreurs au carré, pondérée par une fonction d’oubli A"~'. Plus la valeur » est
élevée, plus les valeurs antérieures de l’erreur seront considérées dans le calcul. Ainsi,
I’algorithme prendra un certain temps pour réagir a une variation importante des paramétres,
mais sera moins sensible au bruit de mesure. Inversement, 1’algorithme régira plus rapidement
aux variations paramétriques si A est petit, mais sera sensible au bruit. La fonction coiit pour le
RLS est représentée mathématiquement par 1’équation B.2. L’indice » est utilisé pour indiquer

I’échantillon a laquelle I’algorithme est rendu, sur des données préenregistrées. Dans le cas ou
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I’algorithme calcule en temps réel (les données sont traitées au fur et a mesure de leur

enregistrement), ’indice » peut étre remplacé par ¢, pour signifier le temps.

n

J(n)= Z Ae?(n) ®8.2)

i=0

L’erreur e(n) est calculée a ’aide de 1’équation B.3.

e(n) = y(n)—w" (n)x(n) B.3)

Dans cette derniére relation, y(n) est la sortie mesurée et x(n) comprend toutes les variables
explicatives du systéme. Ces variables contiennent les sorties antérieures y(n-I, n-2,...) et

peuvent aussi contenir les entrées u(n, n-1, n-2,...) imposées au systéme. Par conséquent,

x(n) = [y(n - 1), y(n - 2),. .. ,u(n),u(n - 1), u(n - 2), .. ] B.9)

Lorsque la fonction cofit est développée en tenant compte de 1’équation de I’erreur, la relation

pour la mise a jour des parametres est la suivante :

w(n+1) = w(n) + a(n)4™ (n—1)x(ne(n) ou 4= x(n)x(n) (B.5)

Dans la relation B.5, la matrice d’auto-corrélation 4 doit étre inversée (4”). Pour éviter les
problémes d’inversion de matrice (e.g. singularité, ou explosion de matrice) et sauver du temps
de calcul, I’équation B.6 est utilisée. Le terme de pondération o(n) est calculé a partir de
I’équation B.7.

247 (n=x(n)x" ()47 (n-1)
1+ A% (n) A7 (n = 1x(n)

A ()= "4 (n-1)- (B.6)

1
a(n) - A+x"4™ (n - l)x(n) @D

Grice a cet algorithme, il n’est pas nécessaire de conserver toutes les données précédentes pour
identifier les paramétres recherchés. Il est donc simple a mettre en place et peu gourmand en
puissance de calcul. Pour utiliser 1’algorithme RLS, on doit appliquer les étapes préparatoires
suivantes :

1. Définir entrée du systeme;

B-2



Annexe B - Systéme a commander

Définir la sortie du systéme;
Ecrire le modéle du systéme;

Identifier les variables explicatives;

DA o N

Cibler les parameétres a évaluer.

B.2 Circuit fluide

La figure B.1 présente le parcours du liquide a I’intérieur du respirateur liquidien. Le diagramme
de corps libre présente toutes les sections qui seront a I’étude pour déterminer les pertes de
charge. Ces pertes de charge se traduisent par une pression exercée sur le piston, qui une fois
multipliée par la section de ce dernier, donne la force exercée par le mouvement du liquide sur le

piston.

1 - Piston
2 - Convergent (140 degrés)

3 - Coude (20 degrés)

4 - Entrée raccord

5 - Sortie raccord

6 - Rayon de courbure a la sortie de la pompe
7 - Tube expiratoire menant au Y

8 - Entrée au tube endotrachéal

9 - Tube endotrachéal

10 - Sortie du tube endotrachéal

Paint 4

Point 3

Point 1_ 1§

P LT T YL Y 14

Fig. B.1 - Description du parcours du PFC a travers les composantes du respirateur lors d’une expiration

Les hypotheses suivantes ont été exposées dans le chapitre 4:

8. Le liquide utilisé est supposé incompressible ;
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9. L’écoulement dans les tubes est supposé turbulent;

10. La rugosité ¢ des sections circulaires est égale a zéro;

11. On néglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections;
12. L’écoulement est considéré stationnaire;

13. La hauteur entre le piston et la sortie du tube endotrachéal est considérée constante;

14. La paroi des tubes est rigide.

Pour trouver les pertes de charge, 1’équation de Bernoulli sera employée. Elle est exprimée par la
relation mathématique suivante,

1 1 10
P1+5pU12 +pgh1 =})10+§pU120+10gh10+zAPn (B-8)

n=1

On regroupe les termes pour obtenir,

1 10
—p(Ulzo —U12)+ZAP" +,0g(h10 _hl) (B.9)

P.=P-P, =
f 1 10 2 L

Les équations de base pour le calcul des pertes de charge sont ',

14 &
AP, = Tt pV2 (B.10)
D, | 242
N L (B.11)
Ve '

Le coefficient de friction f est calculé a partir de 1’équation de Blasius (relation 4.9), pour un
nombre de Reynolds Re <1x10° ', Ce nombre de Reynolds n’est jamais atteint dans la plus
petite section du circuit fluide.

0.316

I Rl

(B.12)

Pour les sections identifiées a la figure B.1, les pertes de charge se calculent avec les équations
B.13 a B.24. Le nombre entre crochet indique le coefficient de perte de charge pour 1’inspiration

et ’expiration [inspiration expiration]. Le tableau B.1 résume les parameétres importants.
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=[o0.5 10] . =K, V?
3
AP, =[0.2 02] yid =K, J?
3
316 o, 0.3160,u°% p®"
AP3a = 0 31/4 £ pz Vi= 13;51 1712)
Rel! D, 24 2D 4}
=[0.24 024] o =K, V?
4
0-31664,“0‘25,00' 175 175
AP, = 2D‘1‘A25A‘1‘.75 4 "KL4aV

AP, =[0.093 01] =K, V?

4

=Jo.1 0.1]5% V2 =K, P>

p . .
AP, =[0.37 0‘444]27; Vi=K,V*

0.3 16€ 9/-[ 0425p0.75
2D91.25A91A75

A})g — V1.75 — KL9V1.75

= p(UIZO - U12 )=

p . _ o
¥ (0-72)=-k,,V?

AP, =[0.214 0.221]5‘;—3 P2

V175—K V175

L3a

(B.13)

(B.14)

(B.15)

(B.16)

(B.17)

(B.18)

(B.19)

(B.20)

(B.21)

(B.22)

(B.23)

(B.24)
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Tableau B.1 — Paramétres physiques du circuit fluide sur le respirateur liquidien

Valeurs Unité

D, 7.94x 10
D; 9.525x 107
Dy 4.02a6.0x10°

A; 1.14x 10° m’
A3 9.70 x 10° (7/167") m?
A4 4.95x 107 (5/16”%) m?
A7 7.13 x 107 (3/8”%) m?
Ay 2.38x 107 (5.5 mm) m?
‘5 0.071 m
‘, 0.032 m
‘, 0.78 m
l, 0.25 m
D;s 0.011 m

m

m

m

Si on fait la somme des variations de pression AP qui tiennent compte du débit volumique
expiratoire ¥, on obtient la relation B.25. La valeur des résistances associées aux pertes de
charge singuliéres R.; et aux réguliéres R, est indiquée dans le tableau B.2 pour le PFOB et le
PFDEC, avec un tube endotrachéal de 5.5 mm de diametre. Les résultats du calcul des pertes de

charge sont présentés a la figure B.2 pour différents diametres de tube endotrachéal, en fonction

du débit volumique. Le tableau B.2 donne les valeurs des coefficients pour les relations.

P, :(KL2—6 +K g+ Ko — Ky, )Ve2 + (KL3a + K+ Ky + K )Ve”s - pghh  (B.25)

P, =RV} +R,V,” - pghh=R; ,,V, - pghh (B.26)
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1200

1000

8

A
3

Pertes de charge (cmHZO)
[e)]
3

200

Débit (ml/s)

Fig. B.2 — Résultats du calcul des pertes de charge, pour différents diamétres de tube endotrachéal et en

fonction du débit volumique expiratoire (PFOB).

Tableau B.2 - Coefficients pour le PFOB, le PFDEC et I’eau pour les équations des pertes de charge dans le

circuit du respirateur (tube endotrachéal de 5.5 mm)

PFOB PFDEC Eau Unité
R.; 1.43 x 10%° 1.42 x 10'° 7.46 x 10° emH,0 s*/m®
R. 2.61x10° 3.23x 10° 1.29 x 10° emH,0 s'°/m*%
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B.3 Somme des couples au moteur

Pour calculer la somme des couples Cyy, la somme des forces appliquées sur la crémaillére se
résume a la relation B.27.

Y F, =mj

—(Pva+ P )4, —F, =my ®27
La pression Py exercée par le liquide sur le piston est décrite par la relation B.26. 11 suffit de
multiplier les pertes de charge par la section du piston 4, pour obtenir la force équivalente. En ce
qui a trait a la force exercée sur le piston par les poumons, la résistance des voies respiratoires
Ry et I’élastance du systeme respiratoire E permettent de déterminer cette force. L’équation
détaillée pour la résistance Ry; est présentée dans le chapitre 4. Si on développe la relation B.27,

on obtient,

~|(Re ¥, +050g)+ (RyV, + EV, A4, —F, =(M, + Mz} (B.28)

Sachant que débit volumique ¥, = y, 4 » (ou y, estla vitesse de déplacement du piston), on peut

réécrire la relation précédente pour obtenir,
~Re i A =Ry 3, A —Ey, 4> —0.5pgA, —F, =(M, + M. )y (B.29)
On peut ensuite regrouper les termes, pour obtenir la somme des forces suivante,

SF, =M, + Mpee )9, +(Re_y, + Ry )A2 5, + EA2y, + pgAbd, +F, (B.30)
| —

Forces statiques

Le premier terme tient compte de I’inertie de la masse de liquide et des piéces en mouvement en
lien avec I’accélération du liquide. Le second terme fait intervenir les pertes de pression dans le
circuit du respirateur (Rc yz) ainsi que dans les voies respiratoires (Ryz). Le troisiéme terme tient
compte de ’élastance E du systéme respiratoire. Finalement, la différence de hauteur et la
friction du joint du piston contre la paroi du cylindre, sont 2 forces statiques ajoutées a cette
relation. Pour transformer cette somme des forces en couple sur le pignon C,, il suffit de

multiplier la force sur la crémaillére par le rayon du pignon r,. On obtient alors,

S Fr,=Y C,=WM,+Mpyr,5, +(Re_y, +Ry)Ar, 3, +EAr,y, +Fr, (B.31)
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Le lien entre la vitesse de déplacement de la crémaillere et la rotation du moteur est exprimé par

I’équation B.32 ou r, est le diamétre du piston et y est le facteur de réduction de la boite

d’engrenage.
,
K, =lr- 0.472x 0.0254/2 “1.7%10~ (m - rad™) (B.32)
V4 35.36
On obtient,
SC, =M, +M ;) r,Ko0+(Re_y, +Ry )VAr, K0+ EAr,K,0+F,r, (B.33)

Ensuite, il est nécessaire de ramener le couple sur le pignon C, au niveau du moteur Ci,.. Pour
se faire, il faut diviser la relation précédente par le ratio y et le rendement mécanique du
réducteur de vitesse. Mathématiquement,

(M, + My ), K0+ (Re_y, + Ry ) AT, K, 0+ EAr,K,0+ F,r,

Z Cmec - (B.34)
A,

Ou,

- rp est le diametre du pignon (0.006 m);

- nl est le rendement du réducteur de vitesse (66 %);

- n2 est le rendement du groupe pignon-crémaillére (90 %);

- y estle ratio de réduction du réducteur de vitesse (35.36).

Ces valeurs ont été tirées directement de la documentation sur le réducteur de vitesse de la

compagnie Oriental Motor (2LF25N-2).

En regroupant,

> Cree =af+a,0+a0+C, (B.35)
2 2
Avec, a, = (Mp +MPFC)erH a,= (RC_NL + Ry, )Aperg Ja, = EA)r, K, '
YALUP VALUP! VALUP!
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B.4 Fonction de transfert globale

Pour trouver la fonction de transfert globale, on transpose les équations dans le domaine de
Laplace en utilisant les équations linéaires pour les résistances linéaires du circuit fluide Rc aux

et pulmonaire Rjjeqire.

> Chee = a0 +a,0+a,0+C, (B.36)
Lala (S)s::KmU(s)_Kfcemg(S)_RaIa (S) (B'37)
JO(s)=K,1,(s)-D.C,..(s) (B38)

En combinant les équations B.36 et B.38,

JO(s)=K,1,(s)-a,0 —a,0 —a,0-C, (B.39)

On réécrit cette relation en fonction de 6(s),

JO(s)s* =K, 1I,(s)— a,0(s)s* - a,6(s)s — a,0(s)- C, (B.40)
On regroupe les termes é(s) , ’
49(s)((J+a1)s2 +a2s+a3)=K,1a(s)—Cs (B.41)

Pour simplifier les équations, les couples statiques sont retirés de cette relation. La conséquence
de ce retrait peut étre explorée grice a la relation B.41. Le couple disponible (exprimé par
KiI(s)) sera supérieur permettant alors une plus grande accélération angulaire du moteur. Donc,
I’amplitude du mouvement de la pompe sera plus importante en omettant ces couples statiques.
On remplace ’expression de /,(s) dans 1’équation B.37,

QK(:Q[(J + al)s2 +a,s+a, ILas + Ra]: KmU(s)— K,H(s)s (B.42)

1]
On isole de nouveau H(S) ,

If(ls() ([(J + al)s2 Tasta, ILaS + Ra]+ szs)': U(s) (B.43)

B-10



Annexe B - Systéme a commander

Finalement on obtient,

O(s) KK,

= .44
U(s) I(J+a1)s2+a2s+a3[Las+Ra]+Kt2s B49
Si on retravaille le tout, on obtient,
6(s) _ xmn.K,K,
(B.45)

U(s) D,s’+D,s*+D,;s+D,

ou,

D, =(gmmJ + (M, + My, K, )L,

D, =(zmmd + (M, + My b Ko Ry + (R g + Rieais JA21, K L,
D, = EAr, KoLy +(Re ygor + Rimoare 4
D, = EAr,K,R,

K,R, ‘*'/%’771772Kr2

2
PrP

Si on mesure le volume (en ml) dans la pompe en fonction de la commande au moteur, la

fonction de transfert précédente se réécrit sous la forme,

V (S) _ 7717721<r1<mrp‘/4p

e

U(s) B D1s3 + D2s2 +Dys+ D,

(B.46)

Références

1. Munson BR, Young DF, Okiishi TH. Fundamentals of Fluid Mechanics. 3rd ed. John Wiley &
Sons; 1998.
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C.1 E’quations pour le placement des poles

La fonction de transfert du systéme & commander P(s) est,

R, s+ FE
P(S) - K Imealres (C.l)
s(s+ p,,)
La fonction de transfert du contréleur C(s) est :
C(s)= S8t 5 (C2)

s+r

La multiplication de la fonction de transfert du contréleur par le systtme a commander nous

donne la fonction de transfert du systéme en boucle ouverte L(s).

L(s) =C (s)P(s) (C.3)

Le systéme a commander avec son contrdleur en boucle fermée donne la relation suivante,

L(S) (Rlineaires + EXSOS + sl)
T(s) = =
1 + L(S) S(S + pm XS + r) + (Rlineaires + EXSOS + Sl)

(C.4)

Afin de déterminer la valeur du pdle et du zéro du contréleur C(s), 1’égalité suivante doit étre
résolue,
s(s+p, Xs+7)+ K(R s+E)(sos+sl)=(s+aa)0)(s2 +2ga)0s+a)§) (C.5)

lineaire
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Si I’on distribue les termes dans cette relation, on obtient,

3 2 3 2 2 2 3
s + (pm +r+ KR,,.,,M,.WSO)? + (KRI,.”E“WS] + KEs, + pmr)s +KEs =5+ (Zgwo + aa)o)r + (Zagwo + @, )s + aw,

(C.6)
On peut faire ressortir les trois égalités suivantes,
aw;}

s = XE (C.7)

(pm +r+ KRlineaireSO ) = (2g + a)a)o (C's)

(KRlineairesl + KESO + pmr) = (2ag + 1)(()3 (C'9)
Si on isole » dans la relation C.8,

- r= (2g + a)wo - pm - KRlineaireSO (C.10)
Si on combine les équations C.7 et C.10 dans C.9,
2 aa)g 2

KEs, = (2ag + l)wo — KR eive _KE — Py (2g + a)a)o + P+ KRypiireSo P (C.11)
On isole finalement sy,

. = B Rh’neaireaa)g + E(zag + 1)&)5 - Epm (2g + a)a)O + Epri (C 12)

0 - -
E(KE - KRlineaire pm )
On remplace s dans la relation C.10,
3 _ 2 _ 2
= (2g + a)a)o _ pm + KRhneaire[Rlineaireaa)O E(zag + l)0)0 + Epm (Zg + a)a)O i Epm J (C.13)
E(KE - KRlineairepm )

En simplifiant, on obtient,

o= KRI?neaireaa)g - (2ag + 1)1<1elineaireE'a)(? + (2g + a)KEZG)O - KEzpm (C.14)

E(KE - KRlineairepm )
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C.2 Présentation du calcul des a

Lorsque sy = 0, on peut faire ressortir le terme a a partir de la relation C.12,
= Rypore @04 + EQac + )0l - Ep,, (26 + @)oo, + Ep?

E(KE - KRIineaire pm )

lineaire

5, = =0 (C.15)

En distribuant, on obtient,

— Ry @0y + E20c0; + Ew — Ep, 2c0, — Ep, a0, + Ep], =0 (C.16)

lineaire

On isole ¢,

Ew} -2Eg 0, + Ep’
a, = o . P 20 P (C.17)
* R w, —2Ecw; + Ep,, 0,

lineaire

Lorsque » = 0, on peut faire ressortir le terme a a partir de la relation C.14,

KR’
lineaire

aa)g - (zag + 1)KRlineaire Ew()z + (2g + a)KEZO)O - KEzpm
E(KE - KRIineaire pm )

=0 (C.18)

En distribuant, on obtient,

KR2

P 000 —2KR, Ew}ac — KR,,...Eol + 2KE*w.c + aKE*w, — KE*p, =0

(C.19)

lineaire

On isole a

2 2 2
o = RlinenireEa)O —-2E ga)O +E p2,,, (C.ZO)
R} @ —2R, .. Ecol +E’o,

lineaire

lineaire

C.3 Calculs de la résistance du montage in vitro
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Pour les sections identifiées a la figure C.1, les pertes de charges se calculent avec les équations

C.21 a C.27. Le tableau C.1 résume les paramétres importants. Les hypothéses suivants ont été

posées;

15. Le liquide utilisé est supposé incompressible ;

16. L’écoulement dans les tubes est supposé turbulent;

17. La rugosité ¢ des sections circulaires est égale a zéro;

18. On néglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections;

19. L’écoulement est considéré stationnaire;
b

20. La paroi des tubes est rigide.

Tube endotrachéal Tube de latex

Réservoir
fixe

@

/

Capteur de pression

, , —
O o060 ®

Fig. C.1- Description du parcours du PFC au travers du montage expérimental servant a reproduire les

poumons.

_0316, p o, 0316,4°%p" o,

" Rel*D, 24> ¢ 2D A7 ¢

1

AP, = 0.20—22 V2 =KV}
3
_ 0.316€3#0425p0,75
2D;.25A;.75

5175 _ 7175
V,” =K, v,

e

AP,

7175
- KLlVe

(C21)

(C.22)

(C23)
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AP, =0.371 222 V:=K,V? (C.24)
3
0.316[ 0.25 .0.75 . .
AF; = 2D15A2‘LSIA1A7’50 e”5 = KLsVel‘75 (C.25)
5 5
AP, =1.0-Lp2 -k, p?
6_'22e_ L6" e (C-26)
5
AP, =1.0-L_p? =k, p?
7 . 2 2 e L7 e (C'27)

S

Tableau C.1 — Paramétres physiques du circuit fluide pour le montage in vitro.

Valeurs Unité
A 3.17x 107 m’
As 1.78 x 107 (3/16>%) m?
Aq 5.59x 107 (0.332”) m*
As 7.13x 107 (3/8”") m’
Aube 2.38x 10° (5.5 mm) m’
¢, 0.315 (Eau) m
‘, 0.0381 m
0, 0.0762 m
D, 6.35x 107 m
Ds 476 x 10™ m
D;s 8.43x 107 m

7
AP = ZAP, = (KLZ +K ,+ K, )Vez + (KLI +K+ K )V.Ve”5 = RszVez +R

i={

pLs (C.28)

visc2' e

Le résultat de cette modélisation est présenté a la figure C.2. On conserve le critére sur le point
d’opération du respirateur en débit expiratoire maximal moyen pour borner les pertes de charge a
30 ml/s. Ainsi, on peut écrire 1’équation C.29 et la valeur de Rjjpeqire pour I’eau est de 7.50 x 10°
cm H,O-s/m>. La longueur du tube en latex sur le montage expérimental a été choisie pour
reproduire la résistance des voies respiratoires lors d’une VLT avec du PFOB et du PFDEC.

Cette valeur est la moyenne calculée entre le PFOB et le PFDEC

AP = Rlineairere (C'29)
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(0%Hwo) abieyo ap seuay

Débit (mi/s)

Fig. C.2 - Résultats du calcul des pertes de charge avec les équations théoriques pour le montage in vitro

(figure C.1) avec de I’eau.
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