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Resume 

Le monde de la medecine recherche continuellement de nouveaux moyens pour repousser les 

limites de la pratique. Depuis plusieurs annees, la ventilation liquidienne totale (VLT) est etudiee 

pour aider le support respiratoire des patients en detresse respiratoire severe. Cette nouvelle 

technique de ventilation remplace le melange gazeux normalement inhale, par un liquide (PFC). 

En VLT, les poumons sont totalement remplis de PFC et un ventilateur liquidien assure 

1'insertion et le retrait d'un volume courant. L'equipe interdisciplinaire Inolivent developpe et 

experimente depuis 10 ans la VLT. Lors des essais, une problematique majeure a ete rencontree : 

le collapsus expiratoire. 

Contrairement a la ventilation gazeuse ou l'expiration est passive, l'expiration doit etre active 

pour forcer l'extraction du liquide. Le systeme de pompage cree alors une depression dans la 

trachee qui peut mener a l'ecrasement des voies respiratoires, c'est le collapsus expiratoire. Ce 

dernier peut etre evite en diminuant le volume et/ou la frequence respiratoire, mais au risque de 

compromettre la remission du patient. L'objectif de cette these est done la comprehension de ce 

phenomene, afin d'elaborer des solutions permettant d'optimiser la ventilation. La 

comprehension s'appuie sur la modelisation numerique des ecoulements fluides dans les 

poumons. Ce modele a ete valide in vivo sur le modele ovin du nouveau-ne. II a permis de 

demontrer que le collapsus se produit avant tout dans la trachee, ce qui justifie la presence d'un 

capteur de pression a cet endroit. De plus, il a mis en lumiere certains parametres importants a 

considerer, dont la pression de fin d'inspiration (Peip), qui influencent grandement la ventilation 

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

Le modele numerique demontre la pertinence de mettre en place une strategie de controle, basee 

sur une expiration regulee en pression. La conception du controleur est basee sur les modeles des 

poumons et du systeme de pompage. Le controle en pression est une approche couramment 

utilisee sur les ventilateurs gazeux et elle s'avere parfaitement applicable a la VLT. Ainsi, pour 

un clinicien, ce mode de controle permet l'elimination et la gestion des collapsus expiratoires. 
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1 Introduction 

1.1 Le SDRA 

Le syndrome de detresse respiratoire aigue' (SDRA) est une forme tres severe de defaillance 

pulmonaire aigue, ou la capacite d'echanges gazeux chute radicalement. Bien que connu depuis 

tres longtemps, sous des denominations differentes (wet lung, hypoxie refractaire, poumon blanc, 

etc.), le SDRA fut decrit pour la premiere fois en temps que tel par Ashbaugh en 1967 a partir de 

donnees histologiques d'adultes decedes. 

Malgre les recents progres realises pour optimiser la ventilation mecanique conventionnelle, la 

mortalite liee au SDRA reste elevee: 31% de mortalite, 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 precisent: il y aurait 

190,600 cas d'agression pulmonaire aigue (SDRA) par an aux Etats-Unis. Ces agressions 

pulmonaires entrainent 74,500 deces et demandent plus de 3,6 millions de jours 

d'hospitalisation . 

En ce qui a trait au syndrome de detresse respiratoire du nouveau ne (SDR), l'incidence est de 

5,6 cas/1000 naissances vivantes (25,000 cas/an aux Etats-Unis), dont la mortalite moyenne est 

de 20% 3. Au cours des deux dernieres decennies, les neonatologistes ont rivalise d'ingeniosite 

pour optimiser le traitement des depresses respiratoires chez le nouveau-ne et le premature. De 

nouvelles techniques de ventilation gazeuse, dont la ventilation a haute frequence, ont ete 

implantees avec un certain succes. En final, l'oxygenation extracorporelle par poumon artificiel 
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reste le dernier recours et est reservee a quelques centres ultra-specialises (un seul au Quebec). 

Malgre ces avancees, le pronostic des nouveau-nes atteints de detresse respiratoire severe reste 

tres sombre. Trois a cinq pourcent des nouveau-nes admis a l'unite des soins intensifs sont 

affectes d'une detresse respiratoire refractaire a une ventilation mecanique gazeuse optimale. De 

plus, 1' inflammation pulmonaire est aggravee par les ventilations artificielles conventionnelles. II 

en resulte une oxygenation tres insuffisante du sang arteriel et des differents organes, en 

particulier le cerveau. En consequence, la recherche d'une alternative a la ventilation mecanique 

gazeuse reste plus que jamais d'actualite. 

La ventilation liquide qui utilise les perfluorocarbones (PFC) pour realiser les echanges gazeux 

est une alternative des plus prometteuses 4. Parmi les PFC disponibles, le perfluorodecalin 

(PFDEC) de la compagnie F2-Chemical a ete reconnu d'interet pour usage medical en 1989, et le 

perfluorooctylbromide (PFOB) de la compagnie Alliance Pharmaceutical Corp. a ete approuve 

par la FDA pour evaluation medicale en 1993. 

1.2 La ventilation liquidienne 

1.2.1 Historique 

C'est en 1962 qu'il a ete demontre qu'un mammifere submerge dans du salin suroxygene 

(realisable a des pressions elevees) pouvait respirer du liquide et revenir a la ventilation gazeuse 

avec succes 5. Cependant, cette technique a ete abandonnee en raison des difficultes pour 

dissoudre une grande quantite d'02 dans le salin et parce que ce dernier retire le surfactant qui 

recouvre les alveoles. Ces problemes ont ete surmontes en 1966 par le Dr. Leland Clark qui a ete 

le premier a utiliser des perfluorocarbones oxygenes a la pression atmospherique pour supporter 

la respiration de souris, de chats et de chiens . De plus, les perfluorocarbones sont non toxiques, 

chimiquement stables et biocompatibles. lis sont identifies comme liquide "ideal", car ils ont une 

bonne diffusion dans les voies aeriennes, une faible tension de surface et une solubilite 

importante pour les gaz respiratoires, permettant ainsi d'assurer une oxygenation et une epuration 

efficace du CO2 5. A titre comparatif, les PFC peuvent contenir 50 ml d'CVdl de PFC 

comparativement a 3 ml d'CVdl de salin (voir tableau 1.1). Un premier PFC, le perflubron 

(PFOB), a ete approuve pour usage medical: d'autres, comme le Perfluorodecalin (PFDEC), ont 

une mention pour usage medical. 
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Tableau 1.1 - Proprietes physiques de certains flu ides utilises en ventilation gazeuse et liquidienne 

Densite (kg/m ) 
Viscosite dynamique (mPa-s) 
Solubilite O2 (ml de gaz/dl de liquide) 
Solubilite CO2 (ml de gaz/dl de liquide) 

Air 
1.13 
0.02 

Salin 
1000 
0.71 

3 
57 

PFOB 
1920 
2.11 
53 

210 

PFDEC 
1900 
5.11 
49 
140 

1.2.2 Avantages 

L'avantage considerable de la ventilation liquidienne par rapport a la ventilation gazeuse dans le 

traitement des defaillances respiratoires est la possibility, en annulant l'interface air-liquide et en 

ayant une basse tension de surface, de permettre l'expansion et le recrutement des alveoles 

pathologiques non-compliantes avec des pressions beaucoup plus basses. La ventilation 

alveolaire est done plus homogene, les atelectasies sont eliminees et les inegalites 

ventilation/perfusion diminuees, ce qui minimisent les risques de volo/barotraumatisme 7. Ces 

benefices ont ete retrouves dans toutes les etudes realisees sur des modeles animaux de detresse 

respiratoire " . Le seul inconvenient quand a l'utilisation des PFC est leur densite importante et 

leur grande viscosite comparativement a l'air. Cet aspect sera aborde a la section 1.3 de ce 

chapitre. 

1.2.3 Administration de la ventilation liquidienne 

La ventilation liquidienne peut etre realisee de plusieurs facons, soit en utilisant le PFC sous 

forme d'aerosol (VLA), en partielle (VLP) ou en totale (VLT). 

1. La mise en aerosol du PFC est assez simple. Le PFC est vaporise (sous forme de 

gouttelettes, vapeurs ou de gaz sature en PFC) dans les voies respiratoires a raison d'un 

certain volume par heure et un respirateur mecanique gazeux assure la respiration ' . 

Cette methode est utilisee notamment en imagerie medicale, ou le PFC est utilise comme 

agent de contraste. 

2. La VLP, quant a elle, consiste a remplir partiellement les poumons avec du PFC liquide 

et un respirateur mecanique gazeux supporte la respiration du patient. Cette technique est 

plus repandue et ne requiert pas de respirateur specialise. Elle a fait l'objet d'etudes 

depuis plusieurs annees 9'16"18 et semblait demontrer qu'elle peut etre benefique et utilisee 
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d'une maniere securitaire sur l'humain . Par contre, en mai 2001, Alliance 

Pharmaceutical Corporation annoncait les resultats preliminaires decevant de la VLP en 

etude clinique de phase 2-3. L'etude sur 311 adultes repartis dans 56 centres aux Etats-

Unis, en Europe et au Canada ne demontrait aucun avantage significatif a utiliser la VLP 
20. Depuis, on assiste a une reorientation des activites 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 mecanique insere et retire un volume de PFC (appele le volume 

courant ou Vt) des poumons, selon les parametres ventilatoires fournis par les 

intervenants. Cette technique demontre une superiorite face a la VLP, car elle assure une 

distribution plus homogene du PFC dans les poumons ' 21. Mais cette activite de 

recherche est plus difficile a mettre en place que la VLP et la VLA, car elle necessite un 

respirateur liquidien total dedie qui pour l'instant n'est pas disponible commercialement. 

1.2.4 Therapies possibles en utilisant la VLT 

La VLT permet de retirer des voies aeriennes les debris et molecules inflammatoires 22' 23. Le 

PFC ainsi insere et retire, fournit un support physique pour administrer des medicaments a visee 

locale comme des vaso-dilatateurs 24"27. De plus, elle permettrait de traiter certains cancers du 

poumon intraitables jusqu'a maintenant28 '29 et plusieurs brevets en font etat5 ' ' ' " . 

1.2.5 Historique de l 'equipe Inolivent 

A l'Universite de Sherbrooke, des resultats preliminaires avaient ete obtenus avec un circuit 

d'oxygenation extracorporelle modifie pour la VLT chez des agneaux, apres induction d'une 

detresse respiratoire 10. Ces premiers essais de VLT ont demontre notre capacite a controler les 

echanges gazeux de facon satisfaisante durant 6 heures, avec une bonne tolerance 

hemodynamique. L'interet suscite par ces resultats a provoquer la creation de l'equipe de 

recherche multidisciplinaire Inolivent. 

Apres plusieurs annees de recherches et developpement, la fabrication de trois prototypes, et 

l'analyse d'experimentations animales, l'equipe a developpe un nouveau concept de respirateur 

liquide qui repond aux besoins des cliniciens pratiquants en soins intensifs neonataux (pour des 
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enfants de 3 a 9 kg). Dans le chapitre 2 sur Petat des connaissances, une description detaillee du 

dernier prototype fonctionnel de l'equipe est fournie. 

1.3 Problemes inherents a la VLT 

Pour ventiler efficacement un patient en VLT, une ventilation minute (Vmin) minimale doit etre 

atteinte pour maintenir les echanges gazeux pulmonaires 35. Ce parametre est defini par le 

produit du volume courant par la frequence ventilatoire. L'objectif est done d'optimiser la Vmin 

en maximisant le volume courant ou la frequence respiratoire. La consequence directe est une 

augmentation des debits inspiratoire et expiratoire. 

Contrairement a la ventilation mecanique gazeuse ou 1'expiration est passive, la VLT necessite 

une phase expiratoire active, qui est executee par le respirateur. Independamment du systeme de 

pompage utilise, la pompe impose un debit volumique dans les voies respiratoires. Ce debit 

provoque une depression dans la trachee, qui est fonction des proprietes mecaniques du systeme 

pulmonaire. Dans le cas ou cette depression est trop importante, les voies respiratoires 

s'affaissent: on parle alors d'un collapsus expiratoire. Ce phenomene limite grandement le debit 

expiratoire et par consequent la ventilation minute. L'inspiration, quant a elle, ne pose pas de 

probleme, car elle s'execute toujours a pression positive. Le collapsus n'est done pas present lors 

de Pinspiration. 

En VLT, le collapsus expiratoire a ete decrit par l'equipe de Baba 36' 37 et explore de facon 

experimentale par quelques equipes. Les conclusions de ces etudes mentionnent que le debit, le 

type de pompe 38, les conditions initiales des poumons ainsi que les proprietes du liquide ont 

une influence sur le debit expiratoire maximal 40. 

En ventilation gazeuse, plusieurs modeles ont ete developpes pour decrire la mecanique 

respiratoire. Plus particulierement, le modele de Lambert permet de comprendre la limitation du 

debit expiratoire lors d'une expiration forcee. Ce dernier represente bien une expiration forcee en 

VLT, sachant que 1' effort expiratoire est fourni par le respirateur liquidien. 

Pour eviter le collapsus expiratoire, la majorite des equipes a impose des limites en pression 

haute (pour eviter les barotraumatismes) et basse 3 ' l' . Si la limite haute est atteinte, 

Pinspiration est interrompue. II en va de meme pour Pexpiration : si la limite basse est atteinte, 

Pexpiration est interrompue. 
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En pratique clinique, il n'est pas evident (pour le personnel soignant) de gerer continuellement 

ces situations. Pour amener la ventilation liquidienne en soins intensifs, il done est primordial de 

modifier la strategie de controle au niveau de 1'expiration pour rendre ces limitations 

transparentes a Putilisateur. Pour gerer en partie l'occurrence des collapsus expiratoires, l'equipe 

Inolivent a mis en place un superviseur qui ajuste le volume inspire au volume expire pour 

maintenir le volume pulmonaire constant. Ainsi, la ventilation est poursuivie, mais a un volume 

inspire inferieur au volume courant. Dans tous les cas, la resolution du collapsus doit se faire 

manuellement selon les observations des cliniciens. lis peuvent modifier la frequence respiratoire 

Fr, le volume courant Vt et/ou le volume pulmonaire de fin d'expiration (CRF). 

En general, la consequence des collapsus est une diminution de l'efficacite de la VLT, car le 

collapsus limite la frequence respiratoire Fr et/ou le volume courant Vt desire(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 negatives importantes ainsi que les apparitions 

frequentes et prolongees des collapsus pourraient entrainer des dommages au niveau des voies 

respiratoires, bien que ce fait n'ait pas ete demontre. 

1.4 Objectifs du projet de doctorat 

L'objectif poursuivi est de developper un algorithme de controle qui minimise le risque de 

developper un collapsus expiratoire tout en maximisant la ventilation minute. Pour atteindre cet 

objectif, plusieurs questions doivent etre abordees. 

1. Quelles sont les causes du collapsus expiratoire? 

La comprehension du phenomene de limitation est une etape cruciale dans la 

resolution du probleme. En identifiant les causes, il est alors possible de cibler les 

actions a prendre pour les eviter. 

2. Est-ce que le collapsus expiratoire est mesurable? 

Ce point est important, car si Ton desire eviter le collapsus on doit etre capable de 

mesurer l'effet du collapsus (la pression) a un endroit accessible physiquement et de 

la facon la moins invasive possible (dans l'optique d'une utilisation clinique). S'il ne 

Test pas, la tache peut s'averer impossible. 

3. Quel est le debit maximal expiratoire permis dans les voies respiratoires? 
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Ce debit maximal (sans rencontrer de collapsus expiratoire) permet de calculer la 

ventilation minute maximale et ainsi savoir s'il sera possible de maintenir 

adequatement les echanges gazeux pulmonaires dans le meilleur des cas. 

4. Quel est le controleur approprie? 

Une fois le systeme a commander connu et modelise, il est possible de proposer 

differents controleurs pour rencontrer l'objectif poursuivi. 

1.5 Plan de la these 

Le plan de la these reprend en detail chacune de ces questions. Le chapitre 2 sur l'etat des 

connaissances dresse un portrait general des respirateurs liquidiens developpes et publies dans la 

litterature scientifique et legale (brevet). Par la suite, plusieurs parametres respiratoires seront 

decrits et commentes ainsi que les modeles mathematiques pulmonaires disponibles en 

ventilation gazeuse et en VLT. Dans la derniere partie de l'etat des connaissances, les 

algorithrnes de controle disponibles commercialement sur les respirateurs mecaniques gazeux 

seront exposes et accompagnes de leur schema de decision. Cette section merite une attention 

particuliere, car elle expose des concepts importants qui seront repris pour Palgorithme de 

controle en VLT. 

Le chapitre 3 presente le modele pulmonaire adapte a la VLT pour comprendre les causes du 

collapsus expiratoire et de limitation du debit expiratoire. Cette partie permet de repondre a la 

question sur la possibilite de mesurer le collapsus expiratoire et aborde la notion de ventilation 

minute en VLT. 

Le chapitre 4 expose les differents systemes a modeliser pour obtenir le modele mathematique du 

systeme a commander. Pour fin d'analyse, ce modele sera reduit a une expression plus simple et 

valide experimentalement. 

Finalement le dernier chapitre propose les nouveaux modes ventilatoires en VLT (inspires des 

modes ventilatoires en ventilation gazeuse), accompagnes de leur algorithme de decision. Le 

regulateur necessaire pour mettre en place ces modes sera decrit. Une validation theorique et in 

vitro cloturera le chapitre. 
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2 Etats des connaissances 

2.1 Les respirateurs l iquidiens 

2.1.1 E ta tde l ' a r t 

Plusieurs types de respirateurs liquidiens ont ete brevetes 1_5 et rendus public dans la litterature 6" 
1 . Tous les respirateurs renferment sensiblement les memes composantes, soit: 

1. Un ou plusieurs systemes de pompage pour inserer et retirer un volume de liquide des 

poumons; 

2. un systeme d'oxygenation pour oxygener le PFC et eliminer le CO2 dissout dans ce 

dernier; 

3. un systeme de condensation pour recuperer les vapeurs de PFC; 

4. un systeme de chauffage pour maintenir le PFC a la temperature corporelle; 

5. un systeme de controle. 

1) La plupart des laboratoires de recherches ont initialement construit des respirateurs 

liquidiens a partir d'equipements existants d'oxygenation et de circulation extracorporelle 

couteux. Dans la plupart des cas, ils ont utilise un systeme de pompage complexe compose de 

plusieurs pompes peristaltiques, de reservoirs de liquide ainsi que de plusieurs valves avec des 

systemes de contournement. Dans le but de reduire la complexite mecanique des respirateurs, 

Pequipe de Shaffer a brevete un respirateur liquidien total qui utilise une pompe peristaltique 

pour forcer le PFC au travers d'une boucle de ventilation et de regeneration 2 '12. Cependant, ce 

2-1 



Chapitre 2 - Etats des connaissances 

type de pompe genere un ecoulement pulse, ce qui induit des oscillations sur les mesures de 
•3 n 11 n 

pression. Les respirateurs recemment developpes ' ' * utilisent une pompe a piston pour 

mouvoir le PFC. Dans la majorite des prototypes, une pompe est dediee a l'inspiration et une 

seconde a l'expiration et les pistons sont deplaces simultanement par une plateforme unique. 

2) L'echangeur gazeux est un element crucial dans l'efficacite de la VLT, car il doit extraire 

completement le CO2 contenu dans le PFC pour le remplacer par de l'Ch avant que le liquide ne 

soit reintroduit dans les poumons du patient. Pour etre en mesure d'effectuer efficacement 

l'echange gazeux, plusieurs respirateurs sont equipes d'un oxygenateur sanguin extracorporel ' 
13' 14. Cet equipement renferme une membrane de silicone a double parois, entre lesquelles un 

ecoulement d'02 pur circule (l'ecoulement de PFC s'effectuant a l'exterieur de celle-ci). 

L'inconvenient majeur est que le PFC extrait les huiles contenues dans la silicone et les effets sur 

le patient ne sont pas encore connus u . De plus, le liquide traverse la membrane et se retrouve 

dans l'ecoulement d'oxygene, augmentant alors les pertes de PFC. Dans d'autres applications, la 

combinaison d'un atomiseur avec un bulleur a ete developpee pour remplacer l'oxygenateur a 

membrane n . La colonne de cet oxygenateur est constituee principalement d'un tube ou le PFC 

est vaporise par une buse dans sa partie superieure et FO2 est injecte a la base par une pierre 

poreuse. L'echange gazeux est realise par contact direct entre le liquide et les bulles de gaz. La 

performance de cet oxygenateur est fortement dependante du debit d'oxygene. Lorsqu'il est 

insuffisant, la pierre poreuse ne genere pas uniformement les bulles. Dans le cas ou le debit de 

gaz est trop important, les bulles generees se joignent pour former un amas de bulles, ce qui 

diminue grandement la surface d'echange. De plus, la quantite de liquide pour remplir la colonne 

est elevee. Comme alternative aux systemes d'oxygenation a membrane et au bulleur avec 

atomiseur, Nugent 15 a brevete un nouveau type d'echangeur gazeux pour les liquides 

respirables, decoulant du brevet de Reichner 16. L'invention est constituee d'une unite de 

dispersion fluide qui projette le liquide sous forme d'un mince film, mis en contact avec un 

ecoulement d'oxygene. 

3) Quelque soit le systeme d'oxygenation, l'ecoulement d'oxygene introduit dans 

l'oxygenateur est evacue, entrainant avec lui le CO2 mais aussi des vapeurs de PFC occasionnant 

des pertes significatives de liquide. Pour eviter cette situation, un condenseur est generalement 

mis en place dans tous les prototypes pour recuperer les vapeurs de PFC s'echappant des 
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oxygenateurs, tout en permettant une circulation adequate des gaz. Differents concepts ont ete 

decrits dont un tube metallique dans un bain de glace 1? et un condenseur a ailettes n . 

Ces pertes de PFC doivent etre minimisees, d'abord par mesure d'economie, mais aussi pour 

eviter d'endommager le materiel medical qui n'est pas compatible avec les vapeurs de PFC 
18.Une analyse multifactorielle, portant sur l'efficacite des echangeurs gazeux et la conservation 

du liquide durant la VLT, a demontre que les pertes de PFC sont plus importantes sur un bulleur 

avec atomiseur que sur les oxygenateurs a membrane . Ceci s'explique en majeure partie par le 

fait que le PFC atomise est evacue sous forme de minuscules gouttelettes hors de l'oxygenateur 

par l'ecoulement gazeux, en plus des pertes presentes par evaporation. 

4) Le systeme de chauffage est un element essentiel present sur tous les prototypes de 

respirateur liquidien. II permet de maintenir le PFC a la temperature corporelle, sans quoi le 

patient serait refroidi tres rapidement. Sur les oxygenateurs a membrane, utilises par certaines 

equipes pour oxygener le PFC, l'echangeur de chaleur integre est utilise pour chauffer le PFC. 

Le systeme de chauffage de l'equipe de Shaffer est compose d'un element electrique chauffant 

sur lequel est depose un sac jetable dans lequel le PFC circule . 

5) En plus de contenir tous les systemes mecaniques pour effectuer la ventilation liquidienne 

totale, il est souhaitable que le respirateur apporte des renseignements sur la mecanique du 

systeme respiratoire du patient. Certaines equipes, 20 '21 ont brevete un precede de controle pour 

un respirateur liquidien, base sur la comparaison des conditions actuelles avec un intervalle de 

valeurs souhaitees qui determinent l'indication d'une alarme ou l'activation d'une servovalve sur 

le reseau de conduit. Neanmoins, la difficulte n'est pas de decider quand indiquer une alarme, 

mais d'ajuster la ventilation en consequence pour eviter cette alarme. 

Pour ajouter a la complexity de gerer la ventilation et les volumes inseres et retires des poumons 

lors d'une VLT, il est demontre qu'une certaine quantite de PFC migre dans le sang et finit par 

etre eliminee par transpiration au travers de la peau 22"24. L'equipe de Degraeuwe 17 a developpe 

un controleur qui compense le volume dans les poumons en fonction de la pression mesuree a la 

fin de chaque expiration. Cependant, cette technique demande de prolonger la phase inspiratoire 

pour caracteriser les poumons. De plus, lorsqu'un changement des proprietes pulmonaires 

s'opere, Palgorithme peut presenter un risque. 

Globalement, la problematique soulevee par les cliniciens est de concevoir un respirateur simple 

d'utilisation, efficace, securitaire et fiable pour amener la VLT dans les soins intensifs ' . Mon 
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memoire de maitrise abordait cette problematique et avait pour but roptimisation d'un 

equipement pour effectuer des ventilations liquides totales 5' . La section qui suit resume les 

travaux effectues. 

2.1.2 Le prototype fonctionnel de l'equipe Inolivent 

Le respirateur liquidien total developpe par l'equipe Inolivent en 2000 est presente a la figure 

2.1. II a fait l'objet d'un depot de brevet en 2003 27"29. II comprend 5 systemes dont, 2 pompes a 

piston, 2 oxygenateurs, 1 systeme de chauffage et de condensation ainsi qu'un filtre. 
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Fig. 2.1 - Photo du respirateur liquidien total avec les systemes principaux identifies 

Les pompes a piston sont controlees independamment, permettant ainsi l'ajustement instantane 

du debit a 1'inspiration et a 1'expiration. Une pompe est dediee au circuit inspiratoire et une 

seconde au circuit expiratoire. Comme il est illustre a la figure 2.2, chaque circuit comprend 2 

valves independantes, dont rouverture est commandee par l'automate durant le cycle 

respiratoire. Les circuits communiquent entre eux uniquement au niveau du « Y ». 
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Fig. 2.2 - Schema du circuit fluide du respirateur liquidien total 

Une pompe a piston est detaillee a la figure 2.3. Le moteur met en rotation les engrenages au 

niveau du reducteur de vitesse. A l'interieur du reducteur, un pignon entraine la cremaillere ce 

qui cree le mouvement de translation du piston. Ce dernier se detache de la cremaillere pour en 

faciliter le nettoyage. Le potentiometre mesure la position du piston a l'interieur du cylindre de la 

pompe. 
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Cylindre 

Piston 

Moteur 

1̂  i^rl 

Fig. 2.3 - Pompe a piston sur le respirateur liquidien 

L'oxygenateur, presente a la figure 2.4 est un bulleur compartimente servant a saturer le PFC en 

oxygene pour en extraire tout le CO2 (evacue dans l'ecoulement gazeux). Une membrane 

perforee a sa base genere les bulles d'oxygene pur. II est accompagne d'un reservoir auxiliaire 

duquel la quantite de PFC est mesuree et pompee. Un capteur de pression mesure le niveau du 

liquide dans le reservoir pour deduire le volume de PFC present. La variation du reservoir est 

proportionnelle au volume insere et retire des poumons. Une diminution du niveau de PFC dans 

ce reservoir signifie que le respirateur augmente le volume au niveau des poumons. Par contre, 

les pertes de PFC par evaporation au niveau des oxygenateurs viennent fausser cette mesure. II 

existe un systeme pour compenser ces pertes , mais le respirateur actuel n'en possede pas. 
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Modules thermoelectrique 

Fig. 2.4 — Dcssin des oxygenateurs compartimentes mis en serie avec le filtre et le condenseur. 

Pour minimiser le nombre de tubulures et le volume de remplissage, le systeme de chauffage et 

de condensation sont integres a l'oxygenateur. Enroule autour de sa base metallique, 1'element 

chauffant permet de rechauffer et de maintenir le liquide a la temperature desiree. Le condenseur 

est installe sur l'oxygenateur et recupere les vapeurs de PFC sous forme liquide pour les 

retourner directement dans l'oxygenateur. Le condenseur est un echangeur de chaleur a ailettes 

2-8 



Chapitre 2 - Etats des connaissances 

refroidies par deux modules thermoelectriques. L'automate programmable industriel module la 

tension au condenseur et a l'element chauffant en fonction de la temperature mesuree par des 

thermocouples. Une interface personne-machine (ecran tactile) permet de modifier les 

parametres en cours de VLT. Ainsi, on peut faire fonctionner le respirateur sans l'aide d'un 

ordinateur. 

Le cycle respiratoire en VLT suit la sequence d'action representee a la figure 2.5. Avant de 

debuter l'inspiration, la pompe inspiratoire retire du liquide (le volume courant Vt) du reservoir 

auxiliaire lorsque la valve 2 est ouverte et la valve 1 est fermee. Au demarrage de la phase 

inspiratoire, la valve 1 s'ouvre, les valves 2 et 3 sont fermees et le liquide est insere dans les 

poumons du patient selon le profil desire. Pendant ce temps, la valve 4 s'ouvre et la pompe 

d'expiration expulse son liquide dans le filtre du premier oxygenateur. Par gravite, le liquide 

tombe dans la section interieure de 1'oxygenateur et par trop plein, le liquide se retrouve 

finalement dans le reservoir auxiliaire. Lorsque l'inspiration est terminee, toutes les valves se 

ferment et la pression alveolaire Palv est mesuree a l'interieur de la trachee a l'aide d'un micro-

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

Inspiration 
Insere le PFC dans les poumons J 

Pause 
(fin-inspiration) 

X 

Expiration 

Mesure de la Palv 

Retire le PFC des poumons 

Mesure de la Palv 

Fig. 2.5 - Differentes phases lors d'un cycle respiratoire en VLT 

L'expiration debute lorsque la valve 3 s'ouvre pour permettre a la pompe expiratoire de retirer le 

volume de PFC des poumons. Vers la fin de l'expiration la valve 2 s'ouvre et la pompe 

inspiratoire prepare un nouveau volume courant Vt a inserer dans les poumons du patient. A la 

toute fin de l'expiration, une seconde pause est effectuee pour mesurer la Palv. 
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2.1.2.1 Les avantages du prototype Inolivent 

Notre respirateur actuel a ete dimensionne pour des nourrissons (poids inferieur a 9 Kg) et inclut 

plusieurs concepts originaux, dont les principaux sont l'oxygenateur modulaire, les 2 pompes 

independantes et le reservoir auxiliaire. 

1) La modularity des oxygenateurs permettra d'adapter aisement la plateforme de l'enfant vers 

l'adulte. Ainsi, il est possible de modifier aisement la section des oxygenateurs ou de mettre ces 

derniers en parallele pour accommoder des volumes de liquides plus importants. Chaque 

oxygenateur integre un element chauffant et un condenseur, ce qui minimise le volume de 

remplissage et facilite la mise en place des elements. 

2) L'independance des pompes permet de controler le volume pulmonaire (CRF), de specifier 

un profil expiratoire different du profil inspiratoire, et d'optimiser le temps de sejour du PFC 

dans les oxygenateurs. De nouveau, pour ventiler des patients adultes la section des pistons peut 

etre augmentee aisement. 

3) Le reservoir tampon permet d'estimer la quantite de PFC present dans la machine afin 

d'estimer la CRF (retention) ou les pertes dans les poumons (par transpiration, dans l'interstitium 

pulmonaire, etc.) La section du reservoir tampon peut etre ajustee selon le volume de PFC a 

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

2.2 Le systeme respiratoire 

2.2.1 Description du systeme pulmonaire 

Les poumons sont un organe essentiel qui a comme role principal de permettre les echanges 

gazeux avec l'atmosphere. lis sont situes dans deux cavites de chaque cote du cceur et proteges 

par la cage thoracique. Malgre leur apparence similaire, les poumons droit et gauche ne sont pas 

identiques. Comme en temoigne la figure 2.6, le poumon droit est divise en trois lobes 

(superieur, moyen et inferieur) tandis que le gauche contient deux lobes (superieur et inferieur). 

Les poumons sont enfermes separement dans une plevre, une enveloppe a deux feuillets. Le 

feuillet visceral de la plevre adhere fermement a l'exterieur des poumons et le feuillet parietal de 

la plevre, a la paroi de la cavite thoracique et a la face superieure du diaphragme. La plevre 

parietale separe aussi le poumon du mediastin situe entre les deux poumons, ou elle prend alors 
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le nom de plevre mediastinale. Les deux feuillets sont separes par un mince film de liquide et 

forment la cavite pleurale, cavite virtuelle dans laquelle regne une pression negative lors de la 

respiration au repos. Par la tension superficielle du liquide, les feuillets se comportent comme 

deux plaques de verre retenues l'une contre l'autre par une pellicule d'eau, assurant Padhesion et 

le glissement des poumons contre la cage thoracique. ' 

Fig. 2.6 - Poumons chez l'humain (source : http://wwvy.wikipedia.com) 

2.2.1.1 Arborescence des voies respiratoires 

L'air penetre d'abord par la cavite nasale et buccale pour atteindre le pharynx (le carrefour des 

conduits aerien et digestif), le larynx et la trachee. Cette derniere mene l'ecoulement d'air 

directement aux bronches souches, F entree des poumons droit et gauche (voir figure 2.7). Les 

subdivisions successives des bronches finissent par dormer naissance aux bronchioles terminales. 

Jusqu'a ce niveau, il n'y a aucun echange gazeux et toutes ces voies respiratoires ne font que 

conduire l'ecoulement d'air (cette partie est souvent referee comme partie conductrice des 

poumons). V epithelium, tapissant les principales voies respiratoires, est reconvert de cils 

vibratiles et d'une mince pellicule de mucus. Ce dernier emprisonne la poussiere, 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 

etre avale ou expectore, ce qui contribue a nettoyer le systeme respiratoire. ' 

Veine pulmonaire 

Fig. 2.7 - Voies respiratoires chez Phumain accompagnees d'une illustration plus detaillee des alveoles 

pulmonaires (source: http://www.wikipedia.com'> 

Les bronchioles terminales cedent leur place aux bronchioles respiratoires et aux conduits 

alveolaires. Ces conduits dirigent Pecoulement aux sacs alveolaires qui sont constitues de 

grappes d'alveoles. C'est dans cette partie de l'arbre pulmonaire que les echanges gazeux 

prennent place. Comme il est illustre dans l'encadre de la figure 2.7, chaque alveole est recouvert 

de capillaires sanguins permettant les echanges gazeux avec le sang. Le sang charge en CO2 est 

achemine par le cceur droit aux poumons par l'artere pulmonaire. L'oxygene diffuse de l'alveole 

au sang au travers de la membrane epitheliale tres mince (0,2 urn). A ce niveau, on retrouve les 

pneumocytes de type 2, qui secretent le surfactant. La presence 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 CO2, quant a lui, effecrue le chemin inverse et diffuse du sang a 

l'alveole au travers de la membrane epitheliale. Le sang ainsi oxygene retourne par les veines 

pulmonaires au coeur gauche, qui pompe alors le sang dans la circulation systemique. ' 
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2.2.1.2 Mecanisme de la respiration spontanee 

L'inspiration est generalement commandee par le muscle appele diaphragme, situe au bas de la 

cage thoracique. La contraction du diaphragme (deplacement vers le bas) entraine une 

augmentation du volume de la cavite thoracique, a l'interieur 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 effectuee par le 

diaphragme. L'augmentation de volume a l'interieur de la cage thoracique cree inevitablement 

une depression dans les poumons et Pair penetre alors par les cavites nasales et buccales pour 

atteindre en final les alveoles. Au repos, l'expiration est passive et ne requiert pas Taction des 

muscles respiratoires : Paccumulation des forces elastiques durant l'inspiration est suffisante 

pour expulser l'air. ' 

2.2.1.3 Transport des gaz 

Le transport de PO2 est effectue par des pigments respiratoires dans le sang, appele 

communement l'hemoglobine, une proteine qui contient du fer. C'est au fer que l'oxygene se 

fixe. Divers facteurs environnementaux influent sur la conformation de Phemoglobine. Une 

chute de pH, par exemple, diminue l'affinite de l'hemoglobine pour PO2, un phenomene appele 

l'effet Bohr. Etant donne que le C0 2 reagit avec Peau pour former de Pacide carbonique, un tissu 

en activite diminuera le pH de ses environs et incitera Phemoglobine a liberer plus d'02 pour les 

besoins de la respiration cellulaire. 

Environ 7% du CO2 libere par la respiration cellulaire est transports sous forme de CO2 dissous 

dans le plasma sanguin. Un autre 23 % se lie aux regroupements amines de l'hemoglobine. 

Cependant, la majeure partie du dioxyde de carbone, environ 70%, circule dans le sang sous 

forme d'ions bicarbonates (HCO3), qui diffuse dans le plasma sanguin et ensuite dans les 

erythrocytes (globules rouges). De cette facon, l'hemoglobine sert de substance tampon et le 

transport du CO2 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 arteriel. Lorsque le sang circule dans les poumons, le 

processus s'inverse. La diffusion du CO2 hors du sang deplace l'equilibre chimique dans les 

globules rouges en faveur de la conversion des ions bicarbonates en CO2. La figure qui suit 

illustre en detail le transport du CO2.31 
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Fig. 2.8 - Transport du C0 2 (source : 3 I ) 

2.2.2 Definition des volumes pulmonaires 

La figure 2.9 presente les differents volumes et capacites respiratoires. 33-35 
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Fig. 2.9 - Volumes et capacites pulmonaires (source : http://www.wikipedia.org ) 
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- La capacite residuelle fonctionnelle (CRF, de l'anglais Fonctionnal Residual Capacity ou 

FRC) est definie comme etant le volume des poumons a la fin d'une expiration 

normale. 

- La capacite pulmonaire totale (CPT, de l'anglais Total Lung Capacity ou TLC) est definie 

comme etant le volume de gaz dans les poumons a la fin d'une inspiration forcee. 

- La capacite vitale (CV, de l'anglais Vital Capacity ou VC) est definie comme etant le volume 

de gaz qui peut etre expulse hors des poumons lors d'une respiration forcee. 

- La capacite inspiratoire (CI, de l'anglais Inspiratory Capacity ou IC) est le volume 

disponible pour l'inspiration, suite a une expiration normale. 

- Le volume courant (de l'anglais Tidal volume ou Vt) est defini comme etant le volume que 

Ton inspire lors d'une inspiration au repos. 

- Le volume residuel (VR, de l'anglais Residual Volume oxxRV) est le volume de gaz qui reste 

dans les poumons suite a une expiration forcee. Ce volume d'air est toujours present 

dans les poumons et il ne peut etre expire. 

- Le volume de reserve expiratoire (VRE, de l'anglais Expiratory Reserve Volume ou ERV) est 

le volume additionnel disponible pour expirer suite a une expiration au repos. 

- Le volume de reserve inspiratoire (VRI, de l'anglais Inspiratory Reserve Volume ou IRV) est 

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

2.2.3 Definition des pressions 

Avant de definir les divers termes, une explication des differentes pressions au niveau du 

systeme respiratoire doit etre faite pour ensuite aborder les proprietes de l'appareil respiratoire. 

Les indices anglais sont utilises, mais ils sont accompagnes d'une traduction francaise. 

- Peip : Du terme anglais Positive End-Inspiratory Pressure, cette pression est mesuree dans 

la trachee 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 mesuree dans 

la trachee a la fin d'une expiration. Cette valeur sert dans le calcul de la compliance. 

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

pression elastique contenue dans les poumons a un volume pulmonaire quelconque. 
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- Ppi: La pression pleurale est la pression a l'interieur de la cavite pleurale, soit l'espace 

entre le feuillet parietal qui tapisse les parois internes de la cavite thoracique et le 

feuillet visceral applique sur la surface des poumons. La variation de cette pression 

peut etre mesuree en inserant dans l'oesophage un capteur de pression. 

- Pao : Du terme anglais Pressure at the Airway Opening, cette pression est souvent associee 

a la pression buccale, ou dans le cas de la ventilation liquidienne a la pression 

tracheale. 

- Palv: Pression au niveau de l'alveole. Elle est mesuree en effectuant une pause lors de 

l'inspiration ou de l'expiration. Elle est la somme de la pression pleurale et elastique 

de l'alveole. 

Palv = Pp,+Pe! (2.1) 

- Pbs '• Du terme anglais Body surface, cette pression est egale a la pression atmospherique, 

sauf pour quelques exceptions, comme dans l'utilisation de pleythysmographe. 

- Pva : du terme anglais Airway, cette pression decrit la pression a l'interieur de la voie 

aerienne ou respiratoire au sein de l'arbre pulmonaire ou Ton se trouve. 

- Paw : La pression resistive dans les voies respiratoire est la difference de pression entre les 

alveoles et la pression tracheale ou buccale. Dans la litterature, ce gradient de 

pression est aussi nomme Driving pressure (dr), ou pression motrice. 

- Ptm : La pression transmurale est la difference entre la pression a l'interieur de la voie 

respiratoire et la pression exercee sur sa paroi externe. 

P,m=Pva-Pp, (2-3) 

2.2.4 Compliance 

La compliance indique l'aisance du systeme respiratoire a se distendre, suite a l'application 

d'une pression definie. La compliance (equation 2.4) est definie comme le ratio entre le 

changement volumique du systeme respiratoire et les changements resultant de la pression (AP). 

Dans la majorite des cas, le changement volumique est egal au volume courant Vt et le 

changement de pression est la difference entre la pression de fin d'inspiration (Peip) et 

d'expiration (Peep). 
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V 
C = -L- (2.4) 

AP 

Dans le cas de la ventilation mecanique, la compliance statique du systeme respiratoire Cstat est 

obtenue selon l'equation 2.5 et elle est donnee en ml / cm H2O. Le volume courant Vt est une 

mesure accessible sur la plupart des respirateurs mecaniques. 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 . Grace a 

cette pause, il est possible d'obtenir une mesure fiable de la pression reelle a l'interieur des 

poumons, equivalente a la pression alveolaire Palv. 

Peip — Peep 

Lorsque la pause de 4 secondes ne peut etre assuree, il est tout de meme possible de calculer la 

compliance du systeme respiratoire. Le calcul est identique a ce qui est presente a l'equation 2.5. 

Dans ce cas on ne parle plus de compliance statique, mais de compliance dynamique Cdyn et les 

valeurs different l'une de l'autre. 

2.2.5 CourbePV 

La courbe PV met en contraste deux parametres importants, soit la pression a l'interieur des 

voies respiratoires et le volume des poumons en fonction du temps. La courbe PV qui en resulte 

est montree a la figure 2.10 et la pente de cette derniere nous donne la compliance. 
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o 
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• 

Fig. 2.10 - Courbe PV en ventilation gazeuse. 

Sur cette courbe, la presence d'une hysteresis explique l'ecart entre la courbe inspiratoire et 

expiratoire. La limite superieure en pression est fixee (dans la majorite des cas) a 30 cm H2O 36' 
37. A partir de cette pression, la courbe affiche un flechissement, indiquant la limite elastique des 

poumons. Lors d'une ventilation a un volume courant quelconque, la ventilation ne s'effectue 

pas sur l'ensemble de cette courbe, mais sur une portion de celle-ci comprise entre la Peep et la 

Peip. 

Pour representer mathematiquement la portion expiratoire de cette courbe, l'equation de Salasar 

.38 et Knowles est utilisee largement . Elle est presentee ici a l'equation 2.6. 

V = A-BekP (2.6) 

ou A est la capacite pulmonaire totale (CPT), B et k represented la rigidite relative des poumons. 

Pour que cette relation soit valable, le volume pulmonaire doit etre superieur a 50% de la CPT. 

Dans le cas contraire, la precision de cette relation est compromise. Dans le but de mieux 

representer l'ensemble de la courbe PV, Venegas a propose l'equation 2.7 

b 

• 3 9 

V{Palv) = a-
l + e -(Palv-c)/d (2.7) 
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La figure 2.11 presente la signification des differents parametres employes pour la partie 

expiratoire. Le coefficient a est Pasymptote volumique inferieure et b l'asymptote volumique 

superieure (ou la capacite vitale). Le terme c est le point d'inflexion de la courbe PV et le 

parametre d est proportionnel a l'intervalle de pression a l'interieur duquel la majorite du volume 

pulmonaire varie. 

f\ i i i - r r i i i r r i ' i i i i i i i i > i i > 
20 30 

Pressure (cmH20) 
Fig. 2.11 - Description de la signification des coefficients de ['equation de Venegas 

2.2.6 Resistance 

L'ecoulement d'un fluide dans un conduit est toujours sujet a une friction de ce dernier contre la 

paroi. L'ecoulement d'un gaz ou d'un liquide dans les voies respiratoires ne fait pas exception a 

cette regie. La chute de pression associee a la friction est proportionnelle au debit V et au facteur 

R, soit la resistance. En d'autres termes, la resistance d'un conduit peut etre determinee en 

sachant la chute de pression (AP) et le debit V du fluide qui le traverse. L'equation 2.8 est la 

definition mathematique de la resistance R. Les unites utilisees pour exprimer la resistance sont 

encmH20s/ml . 
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R = ^- (2.8) 
V 

En ventilation gazeuse, la resistance des voies respiratoires peut etre mesuree en utilisant la 

Rapid Interruption Method, regit par Pequation 2.9. Tout juste avant la fin de l'inspiration, il est 

necessaire de mesurer la pression {Pi) et le debit inspiratoire V(Tj)- Suite a l'occlusion, la 

pression P2 est mesuree. La difference de pression entre les instants 1 et 2 est divisee par le debit 

inspiratoire V{T^) pour obtenir la valeur de la resistance dite initiale 35. 

n Pi-Pi 

rfc) 

Cependant, si Ton prolonge la pause de fin d'inspiration, le volume dans les poumons va se 

redistribuer et on observe alors une diminution de la pression P2. Par consequent, Pequation 2.9 

nous donne la resistance initiale des voies respiratoires, sous-estimant ainsi la valeur de la 

resistance. 

2.2.7 Constante de temps expiratoire 

Lors de la ventilation mecanique gazeuse conventionnelle, il est important d'evaluer la constante 

de temps du systeme respiratoire. Si Ton considere le modele lineaire du poumon (C, R), le 

temps necessaire pour remplir ou vider 63% du volume est appele la constante de temps xe . La 

constante de temps permet de determiner le temps minimum a respecter lors de l'expiration, pour 

que le volume inspire puisse etre expulse des poumons. Elle est calculee directement a partir de 

la valeur de la compliance C et de la resistance R des voies respiratoires selon Pequation 2.10. 

En pratique, il faut multiplier par un minimum de 3 cette valeur pour assurer un temps 

expiratoire suffisamment long . 

r = RC (2.10) 
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2.2.8 Vitesse d'une onde dans un tube flexible (voie respiratoire) 

Par definition, la vitesse du son correspond a la vitesse de propagation d'une perturbation de 

pression dans un milieu compressible. En VLT, le liquide utilise est incompressible et la vitesse 

du son a l'interieur du liquide est tres importante. Dans le cas du tube flexible (voie respiratoire), 

la figure 2.12 presente le volume de controle a etudier. 

n 
p 
p 

su 

m 

P-SP 

p 

IVr SASA 

V. C. 

P: pression 
p: densite du liquide 
A: Section du tube 
c: vitesse de propagation 
de I'onde 

Fig. 2.12 - Volume de controle pour determiner la vitesse du son dans un tube flexible. 

Dans ce cas, il est important de considerer la difference de pression entre l'exterieur et l'interieur 

du tube (la pression transmurale). C'est cette difference qui pourrait provoquer l'ecrasement du 

tube. Ce phenomene est bien connu des physiologistes sous le nom de Resistance de Starling. Si 

l'ecoulement subit une legere augmentation de vitesse SU, la section diminue en consequence 

pour respecter l'equation de la conservation de la masse (2.11). 

ASU = cSA (2.11) 

Pour determiner l'equation de la vitesse de propagation de la pression c, il faut ensuite appliquer 

l'equation de la conservation de la quantite de mouvement pour obtenir : 

ASP = 2pc5UA-pc2dA (2.12) 

En combinant ces deux equations, on obtient la vitesse de propagation de la pression c dans un 

tube flexible. 

2-21 



Chapitre 2 - Etats des connaissances 

\SP_A_ 

'sAp 
(2.13) 

41 Cette relation est identique a celle definie par Dawson et Elliot . Done, la vitesse de l'onde de 

deformation du tube flexible est fonction de la section A, de la densite du liquide p et de 

l'elasticite du tube SP/8A. 

2.3 Modeles pulmonaires existants 

2.3.1 Modele a un compartiment lineaire 

Le modele pulmonaire le plus simple est presente a la figure 2.13 a gauche. La partie de droite 

presente la reponse de ce systeme suite a un echelon de consigne en debit. Les voies respiratoires 

sur le modele sont representees par un conduit uniforme ayant une resistance a l'ecoulement R. 

Les alveoles forment quant a elles, une cavite purement elastique ayant une pression interne Palv 

proportionnel a sa compliance C et au volume V qu'elles contiennent . En dynamique, la 

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

l'ecoulement V ajoutee a la pression alveolaire Palv. L'equation 2.14 expose ce modele. 

Pva = Palv + RV = — + RV 
C 

(2.14) 

rva 

i 

Pi f 

P2 

0 

i 

AP, 

i v 

t 

Fig. 2.13 - Modele a un compartiment lineaire (a gauche) et son comportement (a droite). 
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2.3.2 Modele a un compartiment non-lineaire 

Le modele non-lineaire part de l'equation 2.14 decrite precedemment, mais la resistance R et/ou 

la compliance C ne sont plus simplement proportionnels. En 1915, Rohrer propose l'equation 

2.15 pour modeliser la resistance R des voies respiratoires a volume pulmonaire constant 

Rrh = a + b\v\ (2.15) 

En 1950, Otis quantifie les termes a et b pour un cycle respiratoire complet a 3.5 cm F^O-secL"1 

et 1.5 cmH20sec2L"2 chez l'adulte en bonne sante 43. Ferris a refait un travail semblable pour 

trouver des constantes legerement differentes de 3.5 cmE^O-secL"1 et 0.41 cmH20sec2L~2 a 

l'inspiration et 3.79 cmtkOsecL"1 et 0.51 cmH20sec2L~ lors de l'expiration 44. Par la suite, 

differentes equations ont ete proposees, mais elles ont rarement ete utilisees en modelisation ' 
45 

En ce qui a trait a la compliance, cette derniere peut varier en fonction du volume pulmonaire. 

Par contre, lors de la ventilation il est souhaitable de se situer dans la partie lineaire de la courbe 

pression-volume. Ainsi, la compliance est generalement consideree comme constante. 

Finalement, le modele peut etre generalise par l'equation 2.16 42. 

Pva = ^ + RrhV (2.16) 

2.3.3 Modele a deux compartiments lineaires 

Dans ce modele, les voies respiratoires sont divisees en deux branches reliees a une cavite. 

Chaque bronche et cavite a une resistance 7?, constante et une compliance C, definie. La figure 

2.14 (a gauche) presente le modele a deux compartiments et son comportement (a droite) . 
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Fig. 2.14 - Modele a deux compartiments lineaires (a gauche) et son comportement (a droite). 

Le calcul de la resistance totale Rt tient compte de la resistance Ri et R2 selon l'equation 2.17. La 

compliance totale Ch quant a elle, revient a faire la somme des compliances C; et C2, comme 

presente a l'equation 2.18 47. Par la suite, il suffit de les jumeler avec Pequation 2.14 pour 

obtenir la pression dans les voies respiratoires. 

RXR2 
R, = • 

Rx+R2 

c,=cx+c2 

(2.17) 

(2.18) 

Les resistances et les compliances differentes sur ce modele font en sorte que les deux cavites ne 

se vident et ne se remplissent pas a la meme vitesse. Ainsi, lors de la mesure de pression dans les 

voies respiratoires, on remarque sur la figure 2.14 un equilibrage de la pression AP^ lors d'une 

occlusion instantanee en fin d'inspiration. Ce phenomene demontre qu'il y a un ecoulement entre 

les deux cavites pour equilibrer la pression alveolaire. 

Pour considerer le modele a deux compartiments non-lineaire, il est possible d'utiliser l'equation 

2.15 pour rendre la resistance des voies respiratoires non-lineaire. 
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2.3.4 Modeles physiologiques 

2.3.4.1 Generality 

Les systemes de ramification au niveau des systemes biologiques peuvent etre organises sous 

differentes structures. A chaque bifurcation, la branche primaire peut se diviser en deux 

(dichotomie), trois (trichotomie) ou meme plusieurs (polychotomie) branches secondaires 48. 

Lorsque le systeme est dit symetrique, chaque branche primaire se divise en deux branches 

secondaires identiques. En contrepartie, un systeme ou les branches secondaires sont de 

dimensions differentes, implique une asymetrie. Cette asymetrie peut varier au sein des poumons 

selon la zone dans laquelle la division prend place. 

2.3.4.2 Modele dichotomique symetrique 

Le modele dichotomique symetrique est une representation simplifiee de la realite. Pour ce 

modele, on ne fait aucune distinction entre le poumon droit et gauche ainsi que sur sa structure 

interne. II a ete decrit par Ewald R. Weibel en 1963 49. Ainsi, chaque branche primaire donne 

naissance a deux branches secondaires de diametre et de longueur egales. Le reseau de conduits 

qui en resulte ressemble a un arbre dont le tronc fait figure de trachee. Pour le modele 

symetrique, cet arbre est divise en 24 generations (z) differentes. Le nombre de branches a 

chaque generation est regi par l'equation 2.19, sachant que le numero de la generation pour la 

trachee est zero. 

N(z) = 2: (2.19) 

La figure 2.15 presente le modele dichotomique de Weibel avec les differentes generations. Lors 

de la modelisation des poumons, les generations 0-16 servent uniquement a conduire 

l'ecoulement vers les alveoles. 
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Fig. 2.15 - Generation pour le modele symetrique de Weibel . BR : bronches, BL : bronchioles, TBL : 

bronchioles terminates, RBL : bronchioles respiratoires, AD : conduits alveolaires, AS, sacs alveolaires. 

2.3.4.3 Modele dichotomique asymetrique 

Le modele dichotomique asymetrique tend a mieux representer l'arbre pulmonaire. Horsfield et 

coll. 51 furent les principaux auteurs de cette recherche et presentent deux modeles. Differents 

auteurs ont par la suite expose des versions plus conviviales du premier modele de Horsfield ' 
53 

Horsfield a defini deux modeles pour representer les poumons reels, le premier etant moins 

detaille que le second. lis sont batis a partir de mesures prises sur un moulage en resine d'un 

poumon adulte. II respecte done en plusieurs points la geometrie reelle de l'arbre pulmonaire. 

Ainsi, la trachee se divise en deux bronches qui menent respectivement au poumon droit et 

gauche. Le poumon droit est divise en 3 lobes, dont le lobe superieur, moyen et inferieur. Le 

poumon gauche contient 2 lobes, dont le superieur et 1'inferieur. Les branches menant a chaque 

lobe s'appellent bronches lobaires. Les lobes de chaque poumon sont divises en lobules qui sont 

alimentes par un segment broncho-pulmonaire (SBP). Dans les poumons, on denombre 20 SBP, 

soit 10 pour le poumon droit et 10 pour le poumon gauche . Or, Horsfield ne repertorie que 8 

SBP pour le poumon gauche et 9 SBP pour le poumon droit. Cependant, il mentionne que les 

lobules raccordes a ces SBP manquants sont alimentes par le segment adjacent. 

Les conduits a Finterieur des lobules sont appeles bronchioles. Les bronchioles distales 

s'appellent les bronchioles terminales et ces dernieres donnent naissance a environ 3 ordres 
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subsequents de bronchioles respiratoires. Finalement, les bronchioles respiratoires distales se 

divisent en conduits alveolaires menant aux alveoles 51. 

La complexity mathematique reliee au modele asymetrique compromet V interpretation, la 

comprehension et la resolution meme du modele. lis sont par consequent, peu employes. 

2.3.4.4 Analyse de I'ecoulement a la bifurcation 

Toujours dans l'objectif de pouvoir creer un modele mathematique de l'arbre pulmonaire, les 

dichotomies sont sujettes a un travail acharne depuis plusieurs annees. Avant de decrire les 

differentes etudes, Horsfield a illustre a la figure 2.16 le changement progressif de la section 

pour toute bifurcation M. 

O / CD 
o o 

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

En 1969, Schroter a ete un des premiers a mesurer experimentalement le profil de vitesse dans 

une bifurcation symetrique 55. L'angle de la bifurcation fut fixe a 70° selon les donnees 

anatomiques de Weibel et de Horsfield 54. Par la suite, Schroter a mesure le profil de vitesse lors 

de l'inspiration et de l'expiration pour differentes valeurs du nombre de Reynolds. Les 

conclusions de son etude sont que le profil de vitesse de I'ecoulement est fortement modifie a la 

sortie d'une bifurcation, comme en temoigne la figure 2.17. De plus, I'ecoulement n'est pas 

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

consequent, les pertes de charge a la bifurcation se trouvent modifiees. Ces travaux ont ete 
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confirmes par Douglass 56, par le modele theorique de Scherer 57 et par elements finis 58"61. Les 

resultats de Liu sont presentes dans la figure 2.17 pour illustrer plus clairement les propos 

mentionnes dans tous ces articles. 

Fig. 2.17 - Modelisation d'une bifurcation symetrique par Liu et coll 6I. La partie A presente la section de 

1'arbre pulmonaire qui a ete utilisee lors du maillage par elements finis en B. En C, on peut voir les profits 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 Xmsp-1-7 en remplacement de la valeur initiale de 1 (correspondant a un profil 
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parabolique) 62. Cette valeur est utilisee seulement a 1'inspiration. Pour 1'expiration, Collins et 

coll. propose la relation 2.20. 

A^ = 1.09 + 6.54 Re_1/2 (2.20) 

Pour tenir compte des pertes de charge supplementaires imposees par la bifurcation lors de 

l'inspiration, Pedley a defini une relation pour ajuster la difference de pression entre 

P ecoulement reel (duquel on a retire la pression associee a Penergie cinetique) et un ecoulement 

laminaire de Poisseuille. Analytiquement, la relation 2.21 vient moduler la perte de charge 

calculee a partir de Pequation de Poisseuille APpois pour obtenir la perte de pression par 

friction visqueuse APVl 

A/V = z =
L*5 

A/L, imp 4V2 pots 

Re— ou Z > 1 (2.21) 

Reynolds en 1982 a refait sensiblement le meme travail en modelisant la perte de charge dans un 

modele en latex contenant les huit premieres generations d'un poumon droit adulte . II a 

idealise son modele base sur ce que Weibel avait deja fait. II a demontre que Pequation de 

Rohrer permet d'estimer les pertes de charge APvisc reelles au niveau des voies respiratoires en 

fonction de Pequation de Poisseuille APp0jS pour un ecoulement laminaire. L'equation 2.22 

presente la relation, ou a = 1.5, b = 0.0035 et n = 1 chez Phumain. Cependant, il a considere le 

profil de vitesse comme etant presque parabolique en utilisant un X egal a 1. Collins a fait le 

meme travail pour Pexpiration. La relation empirique qu'il a trouve est la meme que Reynold, a 

Pexception que a = 0.556, b = 0.06 et n = 0.5 . 

AP 
— =Z^=a + bRe" (2.22) AP 
pots 

exp 

Grace a la geometrie pulmonaire et aux relations empiriques pour corriger les pertes de pression 

par friction visqueuse, differents auteurs ont decrit des modeles pour ameliorer la comprehension 

des phenomenes limitatifs dans les voies respiratoires (e.g. le collapsus expiratoire). Le modele 

decrit par Lambert en est un exemple. II sera repris et transpose a la VLT dans le chapitre sur le 

modele stationnaire. 
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2.3.5 Modele utilise en VLT 

A partir de la geometrie de Weibel, l'equipe de Costantino a etabli un modele pour evaluer la 

pression dans les voies respiratoires en VLT. La geometrie des voies respiratoires est presentee a 

la figure 2.18. Les generations sont representees par la lettre z. 

in in' out" 

Fig. 2.18 - Geometrie utilisee pour le modele de Costantino 

Le modele utilise l'equation 2.23 qui s'inspire de l'equation de Bernoulli. On y retrouve les 

pertes de pression par friction visqueuse APvisc, les pertes de pression associees a l'energie 

cinetique Pun,m et Pkm.out ainsi que les pertes associees a la variation du debit volumique dans les 

voies respiratoires Eu„. 

pin H - pout H = ^ s c W - (P^OU, b] - P*** bh 4 „ H (2-23) 

Ensuite, chaque terme de cette equation fait reference a des resultats empiriques presentes par 

Pedley et Collins (equations, 2.20 a 2.22). Les equations 2.24 et 2.26 resument les relations 

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

AP =ZAP =Z*^V 
vise pois A 2 

P«„ = * 
PU2 

^kin ~ *duct 

dV _ Apt dV 

dt TtD1 dt 

(2.24) 

(2.25) 

(2.26) 

Le modele considere les voies respiratoires comme des tubes rigides et qui ne changent pas de 

longueur en fonction du volume pulmonaire. Done, pour resoudre le modele il suffit d'appliquer 
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l'equation 2.23 pour chaque generation z entre les points in et out. Ensuite, il est necessaire de 

faire la sommation des pertes de pression pour determiner la chute de pression entre la trachee et 

les alveoles. Puisque les tubes sont rigides, la pression dans les voies respiratoires est surestimee 

lors de l'inspiration et sous-estimee a l'expiration. Le chapitre 3 sur le modele stationnaire 

apportera des explications sur cette constatation. 

2.4 Algorithmes de controle disponibles commercialement 

Les modes ventilatoires sur les respirateurs gazeux sont utilises d'abord pour controler la phase 

inspiratoire. La phase expiratoire est commandee en pression c.-a-d. que le respirateur maintient 

une pression minimale positive tout en permettant un debit expiratoire. Pour eviter differents 

phenomenes qui seront decrits au cours de cette section, il est important de bien surveiller ce qui 

s'y passe. De plus, par mesure de securite il est important de fixer adequatement 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 l'etat du patient. 

En ventilation gazeuse, plusieurs modes surveillent les efforts faits par le patient lors d'une 

ventilation mecanique assistee. Si le patient debute un effort inspiratoire, la pression mesuree a la 

bouche chute rapidement: si la pression ou le debit inspiratoire mesure depasse un seuil fixe sur 

le respirateur par le clinicien (communement appele trigger level), l'insufflation est declenchee 

par le respirateur. Cette insufflation va assurer au patient, qui n'a pas la capacite de faire tout le 

travail inspiratoire necessaire, une ventilation efficace. L'inspiration peut done est declenchee 

par les actions spontanees du patient sur le respirateur (en anglais, cette option est appeles 

patient-triggered; en francais, mode auto-declenche). En VLT, par la presence d'un liquide tres 

dense et visqueux dans les poumons, la respiration spontanee chez les patients ne pourra 

probablement pas etre observee. Par consequent, la description de cette option pour les differents 

modes ventilatoires sera omise. 

La section qui suit presente un court historique du controle applique a la ventilation mecanique, 

suivie par les modes de base. Les modes plus avances seront ensuite decrits. 
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2.4.1 Historique du controle de 1' echange gazeux 

Saxton et Myers en 1953 ont ete les premiers a developper un controleur a boucle fermee pour la 

ventilation. En utilisant le niveau du CO2 a la fin d'une respiration comme entree (PETCOZ), ils ont 

decrit l'ajustement automatique de la pression inspiratoire pour controler le PETco2. Par contre, les 

resultats de cette recherche ne furent jamais publies et aucune recherche sur des patients n'a ete 

rapportee. 

Vers la fin des annees 1950, Frumin a ete reconnu pour avoir developpe le premier controleur en 

boucle fermee fonctionnel. Grace a un respirateur de son propre design, Frumin a soutenu que 

durant l'anesthesie: 

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

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

more efficiently and accurately performed mechanically rather than manually. " 

Le controleur de Frumin ajustait le niveau de PETCOI en fonction de la pression dans les voies 

respiratoires (Pva). La mesure du PETco2 etait comparee a la consigne de respiration en respiration 

(ou de cycle en cycle). Une difference entre la consigne et la mesure, resulte en une variation de 

0.2 rnmHg de la Pva. Par consequent, le controleur utilisait un feed-back negatif (le controleur 

cherche a minimiser l'erreur entre la consigne et la mesure) «inter-respiration» (les 

modifications aux parametres ventilatoires etaient effectives au cycle suivant) pour atteindre la 

valeur cible du PETCO2 en ajustant la pression inspiratoire maximale dans les voies respiratoires. 

En 1971, Mitamura et coll. ont utilise le volume total de CO2 expire pour controler la ventilation 

durant l'anesthesie. Les gaz expires etaient collectes dans un reservoir ou le contenu etait 

echantillonne par un capteur de CO2 (par la methode infrarouge). Ils ont ete les premiers a 

controler le volume courant Vt ainsi que la frequence respiratoire Fr pour maintenir la valeur de 

la PETC02 au niveau desire 66. 

En 1973, Coles et coll. developpaient un systeme de controle pour la ventilation et l'anesthesie 

en utilisant la mesure du CO2 expire, la concentration d'C^ inspiree, la pression sanguine ainsi 

que le volume du sac d'anesthesiant. La valeur du PETco2 etait controlee en ajustant le Vt tout en 

maintenant la frequence respiratoire constante. L'efficacite de leur systeme de controle a ete 

demontree par des experimentations animales, mais il n'y a pas eu de publication subsequente. 
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Coon et coll. en 1978 a demontre avec succes le controle du pH sanguin en utilisant un capteur 

sous-cutane arteriel et un respirateur Siemens 900. Le systeme de commande ajustait le Vt pour 

maintenir le pH a la valeur desiree. Les experimentations animales ont demontre le bon 

fonctionnement du controleur a court terme, mais la degradation du capteur par des proteines 

complique son utilisation. 

Par la suite, plusieurs auteurs ont tente de controler en boucle fermee la pression positive de fin 

d'expiration {Peep), la fraction d'oxygene inspiree (Fi02) ainsi que la ventilation minute (Vmiri) 

durant une ventilation conventionnelle, en utilisant la PETCOI, la capacite residuelle fonctionnelle 

(CRF) et l'oxymetrie comme signaux d'entree. En 1989, Brunner et coll. ont decrit un systeme 

de ventilation experimental pour la station spatiale. Ce travail deviendra la base du « Adaptative 

Support Ventilation »(ASV). 

2.4.2 Modes ventilatoires usuels des respirateurs gazeux 

II existe 2 modes base qui sont disponibles sur la majorite des respirateurs gazeux. Le premier est 

la ventilation en volume controle (VC, de l'anglais Volume Controlled Ventilation) et le second 

est la ventilation en pression controlee (PC, de l'anglais Pressure Controlled Ventilation). A 

partir de la VC et de la PC, des modes avances de ventilation ont ete mis en place pour tirer 

avantage des ces deux modes. lis seront presentes dans la section suivante. 

2.4.2.1 Le mode PC 

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

sur le respirateur les parametres suivants : 

La frequence respiratoire (Fr); 

- La pression de fin d'expiration, (Peep); 

La pression de controle au dessus de la Peep; 

- La fraction du temps de cycle allouee a la phase inspiratoire. 

La figure 2.19 presente un exemple des respirations que Ton peut avoir durant une ventilation en 

pression controlee. Des le debut de l'inspiration, le controleur tente d'atteindre la pression de 

reference Pref (dans l'exemple de la figure 2.19, Pref est egal a 15 cmt^O) calculee a partir de 

Pequation 2.27. 
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Pref = Peep + Pression de controle au dessus de la Peep (2.27) 

Ce niveau de pression est maintenu dans les voies respiratoires jusqu'a la fin de l'inspiration (au 

temps Ti). Comme il est illustre pour les cas A a C, le Vt peut varier selon la compliance et la 

resistance des voies respiratoires. Durant l'expiration, les gaz contenus dans les poumons 

peuvent s'echapper a une pression controlee equivalente a la Peep. Si le temps d'expiration est 

insuffisant (cas D), la pression de fin d'expiration sera superieure a la Peep demandee et le debit 

expiratoire ne sera pas nul. Le clinicien doit alors revoir les parametres ventilatoires initiaux et 

corriger la situation (ex. augmenter le temps expiratoire, represente par le cas E). Ce mode 

respiratoire contraint la ventilation dans un intervalle de pression definie. 

o 
x E o 

15 - I - H 

5 H 

Insp. Exp 
Pref 

Peep 

10 

-4) 
Q 

g 

B C D 

Fig. 2.19 - Exemple de respirations en mode PC 

Temps 

2.4.2.2 VC 

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

entrer sur le respirateur les parametres suivants : 
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- La frequence respiratoire (Fr); 

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

- Le volume courant (T,); 

- La fraction du temps de cycle allouee a la phase inspiratoire; 

Le temps de monte (pourcentage du temps inspiratoire). 

La figure 2.20 presente un exemple des respirations que Ton peut avoir durant une ventilation en 

pression controlee. Contrairement au mode ventilatoire PC, le volume courant est fixe et la 

reference n'est plus une valeur de pression, mais un debit de reference Vref. L'equation 2.28 

presente la facon de calculer cette reference. 

Kef=— (2-28) 
Tt 

Des le debut l'inspiration, le controleur tente d'atteindre le debit de reference calcule. Lorsque ce 

niveau est atteint, le debit est maintenu dans les voies respiratoires jusqu'au temps d'inspiration 

77. Comme il est illustre pour les cas A a C, la pression varie selon la compliance et la resistance 

des voies respiratoires. II est done important de bien fixer les limites en pression dans les voies 

respiratoires pour eviter des surdistensions. Comme pour le mode PC, l'expiration s'execute a 

pression controlee au niveau de la Peep. Si le temps d'expiration est insuffisant (cas D), le debit 

a la fin de l'expiratoire ne sera pas nul et la pression mesuree sera superieure a la Peep 

demandee. On assiste alors au phenomene d'auto-peep : apres chaque cycle, une partie du 

volume inspire n'est pas expire ce qui fait augmenter de cycle en cycle la valeur de la Peep. II est 

done primordial que le clinicien modifie les parametres ventilatoires initiaux et corrige cette 

situation (ex. augmenter le temps d'expiration ou diminuer le V,). 
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B C D 

Fig. 2.20 - Exemple de respirations en mode VC 

Temps 

2.4.3 Modes ventilatoires avarices 

Les modes de ventilation recents permettent de controler la pression ou le volume, selon une 

boucle de feed-back. II est important de garder en tete que le respirateur controle seulement la 

pression ou le volume, mais jamais les deux simultanement. Les modes peuvent etre a double 

boucles de commande (pression et volume) intra-respiration, soit a Pinterieur d'une respiration 

ou inter-respiration soit de respiration en respiration. 

La double boucle de commande intra-respiration decrit un mode ou le respirateur bascule d'un 

controle en pression a un controle en volume au cours d'une respiration. Cette technique est 

connue sous le nom de volume assure pression supportee (VAPS, de l'anglais Volume-Assured 

Pressure Support) et pression augmentee (PA, de l'anglais Pressure Augmentation). 

La double boucle de commande inter-respiration est plus simple, car le respirateur opere soit en 

pression supportee ou en pression controlee au cours d'un cycle respiratoire. Quand la boucle de 

feed-back est en fonction, la limite en pression est ajustee pour rencontrer le Vt fixe 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 limitee (de Vanglais Pressure-Limited 

Time-Cycled). 

Certains modes ventilatoires avancees font intervenir une hierarchie de controle. Cette derniere 

est constituee principalement d'une serie de conditions logiques (si telle condition, alors telle 

action) qui selectionne le mode ventilatoire et/ou ajuste les parametres pour rencontrer les 

objectifs fournis par le clinicien. Pour les modes ventilatoires indiques dans cette section, la 

hierarchie de controle sera presentee. 

2.4.3.1 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 parametres suivants : 

Le temps d'inspiration Ti; 

Le niveau de pression-supportee. Cependant, aucune etude n'a propose une methode 

efficace pour determiner 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 

controle et au V, souhaite. 

Le debit maximal admissible durant Pinspiration. II doit etre ajuste pour permettre un 

temps d'inspiration adequat. 

Le volume courant Vt minimum. 

La pression de fin d'expiration (Peep); 

La fin du cycle sera determinee par differents criteres dont l'atteinte d'un seuil de debit 

inspiratoire (traduit de l'anglais set peak flow), le V, demande ou le temps d'inspiration prescrit 

Ti. Pour les respirateurs Bird et Bear, le seuil de debit est fixe a 25% du debit maximal 

inspiratoire. Conceptuellement, ce mode ventilatoire combine le debit inspiratoire initial eleve 

d'une respiration a pression controlee avec le debit constant d'une respiration controlee en 

volume. 

2-37 



Chapitre 2 - Etats des connaissances 

La figure 2.21 presente l'algorithme de decision de ce mode ventilatoire et la figure 2.22 dresse 

la gestion des differentes situations rencontrees. Des l'amorce de l'inspiration, le respirateur 

tente d'atteindre le parametre de pression supportee le plus rapidement possible. Cette portion de 

l'inspiration est limitee en pression et elle renferme des variations de debit importantes. Quand le 

niveau de pression supportee est atteint, le controleur compare en continu le V, desire au volume 

delivre (les respirateurs mesurent uniquement le volume delivre et non expire pour eviter les 

erreurs liees aux fuites potentielles). En reference au cas A de la figure 2.22, si le controleur 

determine que le volume mesure est equivalent au V, et que le debit a atteint le seuil de debit 

inspiratoire, alors l'inspiration est terminee et l'expiration peut avoir lieu. Par contre, si le 

volume delivre n'est pas equivalent au Vt demande et que le seuil de debit inspiratoire est atteint 

(cas B), le controleur bascule du mode pression controlee a volume controle. L'inspiration se 

poursuit en utilisant le seuil fixe de debit constant et la pression bouche depasse alors le niveau 

de pression supportee. Lorsque le volume delivre est egal au V, demande, l'inspiration est 

terminee. La limite superieure en pression prend toute son importance dans ce cas pour alerter le 

clinicien d'un niveau de pression anormalement eleve. 

Le cas C presente une diminution marquee de la compliance pulmonaire. Ainsi, si le seuil de 

debit inspiratoire est atteint rapidement, le controleur bascule de nouveau en volume-controle en 

utilisant un debit constant. Puisque l'objectif est d'atteindre un Vt minimum, le temps inspiratoire 

peut etre allonge jusqu'a 3 secondes pour inserer le volume demande. Depassee cette limite 

temporelle, l'inspiration est avortee et l'expiration est debutee. 

Dans le cas contraire (cas D), si la compliance pulmonaire s'ameliore le volume delivre peut etre 

superieur au Vt minimum. Alors, le controleur maintient le niveau de pression-supportee durant 

le temps d'inspiration et ne fait aucune modification pour les cycles respiratoires suivants. 

Done, il y a plusieurs regies qui dictent les actions du respirateur selon la relation entre le Vt 

delivre et le Vt demande. 

L'inspiration est controlee en pression si le volume delivre est superieur ou egal au Vt 

demande et que le seuil de debit est atteint. 

L'inspiration est controlee en volume si le volume delivre est inferieur au Vt demande et 

que le seuil de debit est atteint. Lorsque le volume delivre est egal au V, demande 

l'inspiration prend fin, mais le temps d'inspiration ne peut pas depasser 3 secondes. 
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Considerations 

Pour que ce mode soit efficace, les parametres de pression et de debit doivent etre selectionnes 

adequatement. Si les pressions sont trop importantes, toutes les respirations seront controlees en 

pression et le Vt minimal sera garanti. En contrepartie, si la limite en debit est fixee a une valeur 

trop elevee, toutes les respirations seront controlees en volume et le temps d'inspiration risque 

d'etre prolonge inutilement. Quand le clinicien observe des transitions frequentes entre le 

controle en pression et en volume, ce dernier doit tenter d'en identifier la cause (diminution des 

efforts du patient ou de la compliance pulmonaire, presence de secretion ou autres problemes au 

niveau des voies respiratoires). 

c Breath ON 
(Trigger) } 

Pressure Control at 
pressure support setting 

Yes 

No 

Yes 

Switch to flow control at 
peak flow setting 

Yes / ^ P a w < P r e s s u r e ^ s ' ^ o ^ ^ Delivered Vt ^ \ Yes 
support setting y? P ^ V ^ = s e t yt 

Fig. 2.21 - Algorithme de decision pour les modes VAPS et PA' 
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40 

o 
X 
E 

Cycle resp. 

Insp. Exp 

• /T JWL 
Pref 

Peep 

8 > 10 

Debit inspiratoire maximal 

i 

E. 

5 

Temps 

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 assiste (VA, de 1'anglais Volume-Support Ventilation) est 

disponible sur le Servo-i de la compagnie Maquet (anciennement Siemens Elema). Son 

equivalent, le mode de ventilation a pression supportee variable (PSV, de Panglais Variable 

Pressure Support) est present sur le respirateur Venturi de la compagnie Cardiopulmonary 

Corporation. Pour ces modes ventilatoires, le clinicien doit entrer sur le respirateur les 

parametres suivants : 

La frequence respiratoire (Fr); 

Le volume courant minimum (Vt); 
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- Le niveau de pression de fin d'expiration (Peep). 

La limite superieure en pression durant 1'inspiration 

Toutes les phases inspiratoires sont limitees en pression et la fin du cycle est determined par un 

critere en debit. Sur le Servo 300 (predecesseur du respirateur Servo-i), le seuil de debit (traduit 

de 1'anglais set peak flow) est fixe a 5% du debit inspiratoire maximal mesure au cours de 

l'inspiration. La figure 2.23 presente l'algorithme de decision pour ce mode de ventilation et la 

figure 2.24 presente revolution de la pression selon les donnees mesurees. 

Avec le respirateur Servo 300, le mode VA debute par une « respiration temoin » utilisant une 

pression de consigne (nomme Pin use) de 5 cm H2O au dessus de la Peep. La pression de reference 

est alors calculee selon l'equation 2.29. 

PrrfW=Peep + P»_»M(t) (2-29> 

Le volume delivre a la Pref est mesure et la compliance dynamique apparente du systeme 

respiratoire est calculee. Grace a ces donnees, il est possible de calculer la nouvelle pression de 

consigne (PCALC) selon l'equation 2.30. 

Vt 
*CALC(k) = "in_use(k) T7~ ( 2 . 3 0 ) 

Ou, 

Vtd - Volume courant demande 

Vtm = Volume courant mesure 

Les trois cycles respiratoires suivants sont effecrues a un niveau de Pref calcule a partir des 

equations 2.31 et 2.32. 

"diff(k) = "cALC(k) ~*w_itse{k) ( 2 - 3 1 ) 

Prefik+l)-PrefW+0J5xPdiJfw (2.32) 

De respiration en respiration, la variation maximale du niveau de pression de reference est de 

3 cm H2O. L'intervalle de P re/va de la Peep a 5 cm H2O sous la limite superieure en pression. La 

fin de la phase inspiratoire survient lorsque le debit est inferieur a 5% du debit maximal ou si le 

temps d'inspiration Tt est superieur ou egal a 80% du temps de cycle total. 
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c Breath ON: 
(Trigger);; > 

Pressure support 
unchanged 

Calculate new pressure 
support 

Pressure support set 
based on Vt/compliance 

Calculate system 
compliance 

M Cycled off inspiration 

Fig. 2.23 - Algorithme de decision pour la ventilation en mode VA. 
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Fig. 2.24 - Evolution des respirations au cours du mode ventilatoire VA. Le temps inspiratoire varie d'une 

respiration a l'autre. 
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Considerations 

Dans le cas d'un patient ayant les voies respiratoires obstruees, si les niveaux de pression 

augmentent pour maintenir un Vt constant un phenomene d'auto-peep peut en resulter : lorsque 

l'auto-peep augmente, le V, diminue pour un niveau de pression de reference constant. 

L'algorithme de decision augmente alors la reference ce qui augmente le V,, aggravant l'auto-

peep de l'air. Par consequent, il est primordial de bien fixer les alarmes (en pression et en 

volume minute Vmin), pour la securite 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. 

2.4.3.3 VCRP 

Le nom generique pour ce mode est une ventilation a double commande (en pression et en 

volume) limite en pression et en temps (de l'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 communement appele : 

Volume controle a regulation de pression ou VCRP (de l'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 

l'anglais Adaptative Pressure Ventilation); 

« Auto-Flow » sur le respirateur Evita 4 de Drdger Medical; 

- Ventilation en Volume Controle + sur le respirateur 840 de Puritan Bennett; 

Ventilation en Controle Variable de la Pression sur le respirateur Venturi de Viasys 

Healthcare (de l'anglais Variable Pressure Control). 

Ce mode ventilatoire exploite les points positifs de la ventilation en pression controlee en 

maintenant un Vt et une Vmin constants et une reduction automatique des limites en pressions 

lorsque le patient est en remission. L'algorithme de controle est presque identique a celui decrit 

dans le mode VA. 

Tous ces modes ventilatoires sont limites en pression et la fin de l'inspiration est determinee par 

un temps d'inspiration Ti, contrairement au mode VA dont l'inspiration est limitee par un seuil 

de debit inspiratoire. lis utilisent le volume inspire (les respirateurs mesurent uniquement le 

volume delivre et non expire pour eviter les erreurs liees 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 

temoin est effectuee et la compliance dynamique Cdyn apparente du systeme pulmonaire est 

calculee. En reutilisant les equations 2.30 a 2.32 la pression de reference pour les trois cycles 

suivants est calculee. Au cours des respirations suivantes, la pression de reference sera modifiee 

(corrections maximale de la pression < ±3 cmH20) pour rencontrer le Vt demande. La limite en 

pression peut fluctuer entre 5 cmEkO au dessus de la Peep et 5 cmE^O sous la limite de la 

pression inspiratoire maximale. 

c Breath ON 
(Trigger) 

Pressure limit 
unchanged 

Yes 

Calculate new pressure 
limit 

Pressure limit set based 
on Wcompliance 

Calculate system 
compliance 

Cycled off inspiration 0 

Fig. 2.25 - Algorithme de decision pour le mode ventilatoire volume controle a regulation de pression. 
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Fig. 2.26 - Evolution des respirations au cours du mode ventilatoire VCRP. Le temps pour la phase 

inspiratoire et expiratoire est fixe. 

Considerations 

Comme c'est le cas avec le mode VA, le mode VCRP fournit un V, constant et reduit 

automatiquement la limite en pression lorsque le patient est en remission. II permet aussi de 

maintenir un V, plus regulier lorsque la compliance pulmonaire change. L'avantage le plus 

important reside dans le fait que ce mode a l'habilete de changer le debit inspiratoire en fonction 

du patient tout en maintenant une Vmin constante. Fait a noter, le mode PC peut accomplir la 

meme tache. 

Neanmoins, ce mode ventilatoire modifie sa limite en pression en fonction du Vt mesure : une 

erreur sur le volume mesure va entrainer inevitablement des erreurs decisionnelles au niveau de 

l'algorithme. De plus, lorsque la limite en pression est diminuee, la pression moyenne dans les 

voies respiratoires diminue, ce qui peut potentiellement diminuer l'oxygenation. 
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2.4.3.4 Autres 

II existe d'autres modes ventilatoires qui ne seront pas passes en revue dans cette these. Ces 

modes ventilatoires sont utilises pour sevrer les patients d'un support ventilatoire ou ils ne sont 

pas tres repandus. Voici tout de meme 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 paralyse. Si le patient amorce 2 respirations spontanees 

consecutives le respirateur bascule en mode VA. Si ce dernier tombe en apnee pour 

plus de 12 secondes, le respirateur selectionne de nouveau le mode VCRP. 

Support ventilatoire adaptatif (ASV de l'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 souhaites pour quelques 

parametres ventilatoires. Par la suite, 1'algorithme determine la valeur des variables 

ventilatoires (Fr, Vh Ti, Te, etc.) selon differentes regies predefmies et les 

caracteristiques mecaniques mesurees des poumons. 

Ventilation minute obligatoire (MMV de l'anglais Mandatory Minute Ventilation). 

Mode ventilatoire utilise pour sevrer les patients en remission, ou le respirateur assure 

une Vmin minimale. Lors du sevrage, le patient est en mesure de respirer 

spontanement, mais dans les periodes d'apnee, le travail est assure par le respirateur a 

la Vmin prescrite par le clinicien. 
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2.4.4 Tableau recapitulatif 

Le tableau 2.1 presente un recapitulatif des modes presentes dans cette section avec les variables 

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

decision est present pour ajuster la ventilation . 

Tableau 2.1 - Recapitulatif des modes ventilatoires ainsi que des parametres de controle. Les variables de 

depart sont les parametres fixes par le clinicien et necessaire au lancement de la phase inspiratoire. 

Mode Variables Logique operatoire 
ventilatoire Depart Limite Cycle Alarmes 

PC 
vc 
VAPS, PA 

T,P,F 
T,P,F 
T,P 

P 
F,V 
P,F 

T 
T 
F,T 

P 
P 

VA, PSV P, F 

VCRP T,P,F 

n/a 
n/a 
Si le Vt n'est pas atteint quand le debit 
atteint le seuil, bascule du controle en 
pression pour le controle en volume. 

V, T Si le Vt n'est pas atteint, la limite en 
pression est ajustee. Le debit determine la 
fin du cycle 
Si le volume courant n'est pas atteint, 
ajustement des limites en pression 

T : temps, P : pression, V : volume, F, debit. 

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 majorite de modes avances s'inspirent. En ce qui a trait aux modes avances, le 

mode VCRP presente une autoregulation interessante pour atteindre les objectifs ventilatoires en 

temps et en volume demandes. De plus, 1'amelioration des niveaux de pression respiratoire peut 

etre un indicateur pour qualifier Pamelioration de l'etat du patient. 

Pour ce qui est des modes VAPS et VA, la fin de la phase inspiratoire et/ou expiratoire est 

determinee par l'atteinte d'un seuil de debit. En VLT (pour l'instant) ce type de controle n'a 

jamais ete mis en place et il est difficile de conclure sur l'utilite de cette approche. 

Cependant, chaque mode presente ses avantages et ses inconvenients qui doivent etre pris en 

consideration en fonction de la pathologie du patient. A ce niveau, le parallele 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 presente le detail interne du respirateur. Sur 

cette figure le patient est a gauche de l'appareil. Voici une description des differents points 

identifies : 
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Chapitre 2 - Etat des connaissances 

2.4.5.1 Inspiration : Regulation en debit 

La figure 2.28 presente le schema bloc du systeme pour controler l'inspiration en debit, lors de la 

selection du mode ventilatoire VC. Le chemin ombrage decrit le parcours a suivre. D'abord, la 

reference en debit est generee et transmise au melangeur (mixer) qui gere alors l'ouverture des 

valves inspiratoires pour avoir le melange air/02 voulu. Le debit de reference est alors separe en 

deux (gas flow ref,), soit 1 pour chaque gaz. Ces deux references sont comparees a leur mesure 

reelle en utilisant le capteur de debit present sur l'entree de chaque gaz et le controleur 

Proportionnel-Integrateur (boite Flow PI control) donne la position souhaite des valves 

inspiratoire (desiredposition value). De nouveau, la position souhaitee est comparee a la position 

reelle de la valve (insp. valve position). Grace au controleur Proportionnel-Derivateur (PD) une 

consigne en courant (desired current value) sera transmise au controleur des solenoi'des et 

comparee de nouveau a la valeur mesuree (actual current value). La sortie du controleur en 

courant des solenoides est de type modulation de largeur d'impulsion (PWM, de Panglais Pulse 

Width Modulation), ce qui commande l'ouverture des valves inspiratoires. L'element a 

l'exterieur du chemin ombrage est un pre-compensateur qui ajuste au prealable la position de la 

valve, permettant ainsi d'ameliorer les performances du systeme de commande. 

TUT 

REF. 

Fig. 2.28 - Schema bloc du controle en debit lors de l'inspiration pour le mode VCV. (Source : Manuel de 

service du Servo 300) 
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2.4.5.2 Inspiration : Regulation en pression 

La figure 2.29 presente le schema bloc du systeme pour controler l'inspiration en pression lors de 

la selection de tous les modes sauf le VC. La seule difference reside dans la generation de la 

reference. La valeur de la pression de reference {desired pressure value) est soustraite a la 

pression inspiratoire mesuree {actual pressure value). Le controleur Proportionnel-Integrateur-

Derivateur en pression {Press PID Contr) traduit cette difference en debit de reference {flow ref) 

pour le melangeur des gaz {Mixer). Tout ce qui est a l'interieur de la boite Flow control reste 

identique a la description precedente. 
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Fig. 2.29 - Schema bloc du controle en pression lors de l'inspiration pour le mode PC. (Source : Manuel de 

service du Servo 300) 

2.4.5.3 Expiration : Regulation en pression 

La figure 2.30 presente le schema bloc du systeme pour controler l'expiration en pression. La 

reference en pression {Peep) est comparee a leur mesure reelle en utilisant le capteur de pression 

et le controleur PID (boite Peep PID control) donne la position souhaitee de la valve expiratoire 

{desiredposition value). La position souhaitee est comparee a la position reelle de la valve {exp. 

valve position). Grace au controleur PD, une consigne en courant {desired current value) sera 

transmise au controleur du solenoi'de et comparee de nouveau a la valeur mesuree {actual current 

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

Done, l'expiration est controlee en pression, au niveau de Peep demandee par le clinicien. 
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Fig. 2.30 - Schema bloc du controle en debit lors de l'expiration pour tous les modes. (Source : Manuel de 

service du Servo 300) 

En fonction de ce qui vient d'etre presente, on remarque que les regulateurs mis en place utilisent 

des controleurs de type Proportionnel-Integrateur-Derivateur (PID). Ce type de controleur est 

approuve par la FDA et les autres organismes regisseurs, car ils ont fait leurs preuves par le 

passe. De plus, pour la regulation en volume et en pression, la presence de pre-compensateur 

semble etre une mesure acceptable pour les appareils medicaux. Ces observations seront 

considerees dans le choix du controleur pour la phase expiratoire sur le respirateur liquidien. 
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3 Modele stationnaire 

Dans ce chapitre, le modele utilise pour comprendre la limitation du debit expiratoire dans les 

voies respiratoires sera expose. La premiere section decrit la geometrie pulmonaire utilisee ainsi 

que les equations generates qui gouvernent le modele. La section suivante presente une mise a 

l'echelle de la geometrie pulmonaire humaine afin de mieux representer l'agneau nouveau-ne. 

Cette mise a l'echelle est necessaire, car pour l'instant il n 'y a pas de resultats experimentaux 

disponibles sur l'enfant pour valider le modele pulmonaire. 

En troisieme partie, les resultats numeriques sont illustres et commentes pour mieux comprendre 

les limitations du debit expiratoire en VLT et l'implication que cela peut avoir sur la strategie de 

ventilation. Finalement, la validation experimentale du modele sera presentee dans la derniere 

section. 

3.1 Modele mathematique 

3.1.1 Description de la geometrie pulmonaire 

La geometrie retenue pour modeliser l'arbre pulmonaire est le modele de Weibel, decrit a la 

section 2.3 de l'etat des connaissances . 
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3.1.2 Section des voies respiratoires 

Pour chaque generation du modele de Weibel, la section maximale des voies respiratoires Am: a 

ete mesuree a la capacite pulmonaire totale (CPT). Hyatt et coll. ont determine 

experimentalement une loi de tube pour les 3 premieres generations qui decrit la relation entre la 

section A: et la pression transmurale Ptmz au niveau de cette derniere 2. Lambert et coll. (1982) 

ont extrapole cette relation pour l'etendre aux autres generations du modele de Weibel 3. Dans 

les relations, a- est le ratio entre la section a la pression transmurale A: et la section maximale de 

la voie respiratoire Amz a la CPT. 

a, = 

a0\\- ou Px = nx 
an 

' i J 
z ff„ 

l-(l-a0jl- OU.P, (l-«o.) 

Si Pm. < 0 

si i V > 0 

(3.1) 

!2 J an 

3.1.3 Longueur des voies respiratoires 

La longueur des voies respiratoire L- a ete mesuree a 75 % de la CPT. En fonction du volume 

pulmonaire a l'expiration Ve, la longueur des voies respiratoires est adaptee selon l'equation 3.2. 

4(0=4(75%) V. +V 
msu e 

nV3 

Vlissu+0J5xCPT 
(3.2) 

ou Vtissu est le volume de tissu pulmonaire, CPT est la capacite pulmonaire totale et L:( Ve) est la 

longueur des voies respiratoires au volume pulmonaire a l'expiration Ve . 

3.1.4 Modelisation de 1' ecoulement 

Pour les besoins de la modelisation, le volume de controle est presente a la figure 3.1. Ce dernier 

englobe toutes les voies respiratoires de la generation z = 0 a 16. Les conditions initiales connues 

sont la pression alveolaire Palv et le volume pulmonaire a l'expiration Ve. Les hypotheses de 

depart sont: 

1) Le debit volumique expiratoire Ve est identique dans toutes les voies respiratoires 

lorsqu'impose au niveau du tube endotracheal (tube ET); 
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2) La vitesse de l'ecoulement U: dans l'alveole est nulle; 

3) La perte de charge (ou de pression) locale au niveau de l'entree du tube ET n'est pas prise en 

compte; 

4) L'ecoulement est stationnaire; 

5) Le liquide est incompressible. 

PPl 
Cage thoracique 

Volume de controle J-P5I 0 J-116] 0 

Trachee ?Pa*[i] 

rz=f*r -̂ z=1-

Fig. 3.1 - Volume de controle pour le modele 

Le point de depart pour modeliser l'ecoulement incompressible est l'equation de Bernoulli avec 

le terme des pertes de charge par friction visqueuse. Cette equation met en relation la pression 

dans les voies respiratoires Pva, la pression alveolaire Paiv, la vitesse de l'ecoulement U et les 

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

16 
respiratoires L = ̂  Lz . Sous une ecriture generate, 

z=0 

Pva = Palv pU2 - f APv dx + pgh (3.3) 

Dans cette relation, la Pva est definie comme etant la somme de la Ptm et de la pression pleurale 

Ppi. La pression alveolaire, quant a elle, est la somme de la pression elastique Pel et de la 

pression pleurale. Sachant que la Pva et la Paiv sont referencees par rapport a la pression pleurale 

Ppi, il est possible de reecrire la relation 3.3 pour obtenir l'equation 3.4. 
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Ptm = Pe, pU2 - f APv dx + pgh (3.4) 

Dans l'equation precedente, le tenne de pression hydrostatique pgh peut etre neglige si le patient 

est allonge sur le dos . Ensuite, cette equation est discretisee par rapport a z et differentiee par 

rapport a x pour obtenir la relation ci-dessous. 

dPtm, Pe! TT dU„ A „ 
- = -4--pU. ---APv. (3.5) 

dx dx dx 

Dans l'equation 3.5, la pression de rappel elastique Pe/ ne change pas en fonction de la distance 

x. En utilisant l'equation U, = VjA, et en effectuant quelques manipulations decrites en annexe 

A, l'equation a resoudre est la suivante, 

dPtm. APv. 

dx \-U2Jcl 
(3.6) 

Le terme c: fait reference a la vitesse de propagation d'une onde de pression dans un tube flexible 

(voir la section 2.2.8 de l'etat des connaissances). Applique a chaque generation, c- est decrite 

par l'equation 3.7. 

C-=J 7 <3-7) 
' \pdAjdPlmi 

Pour obtenir le debit volumique critique Vcrit,, on doit multiplier l'equation 3.7 par la section A:. 

Mathematiquement, 

Vcrit. = A. •- (3.8) 
\ pdAjdPimz 

3.1.5 Pertes de pression par friction visqueuse 

Dans le modele de Lambert, l'equation pour les pertes de charge par friction visqueuse AiV par 

unite de longueur s'inspire de l'equation de Poisseuille (equation 3.9). Cette relation suppose un 

ecoulement laminaire et non-rotatif. Lors d'une expiration forcee en ventilation gazeuse, ces 
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conditions ne sont pas respectees, car les bifurcations creent un ecoulement secondaire, 

6,7 phenomene demontre experimentalement ' et numeriquement . 

— - - = Ze: — ^ (3.9) 
ax A, 

Ainsi, quelques auteurs ont propose une relation Ze- pour corriger l'equation de Poisseuille. La 

solution proposee est basee sur la relation de Rohrer, exprimee mathematiquement par l'equation 

3.10. Pour cette derniere, Reynolds a propose a = 1.5, b = 0.0035 et n — 1 9. Elad a suggere que le 

b etait trop important et il a corrige cette valeur a 0.001310. Plus recemment, Collins a suggere 

a — 0.556, b = 0.060 et n = 0.5 . Par contre, Reynolds propose les valeurs les plus 

conservatrices et ce sera ces dernieres qui seront utilisees. 

Ze: =a + bRe:" (3.10) 

Pour Pinstant, il n'y a pas eu d'etude effectuee pour determiner une equation Ze propre a la VLT. 

Ainsi, l'equation 3.10 sera reprise pour le calcul du debit 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 l'equation de Bernoulli, il est possible 

d'ecrire de part et d'autre d'une bifurcation, la relation ci-dessous. 

V2 V2 

Pour simplifier ce calcul, Lambert a pose Phypothese que le changement de section s'effectue 

sur une tres courte distance, permettant ainsi de negliger les pertes de charge par friction 

visqueuse APv:. En retravaillant la relation precedente, l'equation 3.12 est obtenue. 

^ = + i ( 4 + i ) - ^ a s ( 0 ) = ^ 
>2f 3 2 ^ I •+i 

M°T 4+1(4+1) 
(3.12) 
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Dans son modele, Lambert stipule que la difference de pression est zero sur ^ :(0) > A:+i(L:+i). 

Ainsi, il n'est pas possible de recuperer la pression suite a une bifurcation si la section de la 

generation qui suit est superieure a la generation precedente. Toujours dans l'equation 3.12, 

Reynolds a determine que le facteur de forme pour le profil de vitesse de l'ecoulement dans les 

voies respiratoires est 1. Par contre, Collins et coll. ont propose l'equation 3.13 . Puisque nous 

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

6 54 
A. =1.09 + - 7 = (3.13) 

3.1.7 Courbe Pression-Volume 

Pour determiner le profil volumique expiratoire optimal (decrit dans la section 3.3.4), il est alors 

primordial de faire le lien entre la pression alveolaire Palv et le volume pulmonaire expiratoire 

Ve, en fonction de differente valeur de Peip. Pour ce faire, des courbes pression-volume (PV) ont 

ete determinees experimentalement (voir la section 3.2.1) et l'equation de Venegas a ete utilisee 

(voir la section 2.2.5) pour parametrer ces courbes. Un fois parametree, il est possible de 

reproduire de nouvelle courbe selon le volume pulmonaire ou la pression alveolaire demandee. 

3.1.8 Equation d' indexation 

Dans le but de comparer les valeurs du modele avec les resultats experimentaux, la surface 

corporelle (de l'anglais Body Surface Area ou BSA) a ete utilise pour indexer certaines valeurs. 

L'equation 3.14 a ete employee pour calculer la SC chez l'agneau. 

SC = 0.084 x poids2'3 (3.14) 

3.2 Application du modele a l'agneau 

Pour valider le modele il n'y pas de donnees experimentales disponibles dans la litterature sur 

des enfants ou des nouveau-nes, car la VLT est encore au niveau de la recherche animale. En 

contrepartie, l'agneau peut servir de modele animal pour representer la physiologie de l'enfant. 

Done, la geometrie de l'enfant sera legerement adaptee. 
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En premiere partie, des courbes pression-volume (PV) ont ete effectuees sur des agneaux morts 

pour determiner la capacite pulmonaire totale (CPT) en VLT. 

3.2.1 CourbePV 

3.2.1.1 Courbe PV experimentale 

Dans la litterature, il n'y a pas de courbe PV complete pour l'agneau. Par consequent, une courbe 

PV a ete mesuree sur un agneau a poumons sains. Pour reproduire adequatement les conditions 

en VLT, les poumons n'ont pas ete excises et le thorax n'a pas ete ouvert. Le test a ete fait a la 

temperature ambiante. L'agneau a ete tue avec une dose letale de pentobarbital 90 mg/kg sous 

intraveineuse. Avant de remplir les poumons avec du PFOB, un tube endotracheal (tube ET) de 

5.5 mm avec ballonnet a ete insere dans la trachee, dont l'extremite proximale a ete branchee sur 

une valve. L'agneau a ete mis sur le dos et un micro tube en acier inoxydable a ete glisse dans le 

tube ET, ou son extrernite depasse de 1 cm la sortie du tube ET. Ce micro tube a ete relie a un 

capteur de pression (Model 1620, Measurements Specialities, Hampton, VA) positionne a la 

meme hauteur que la trachee afin de mesurer la pression dans les voies respiratoires (Pvct). Le 

signal a ete enregistre en continu a l'aide d'une carte Signal Ranger (Soft dB, Quebec, Canada). 

Juste avant le premier remplissage des poumons avec du PFOB, la cage thoracique a ete 

comprimee manuellement pour forcer Fair a l'exterieur des poumons. Par la suite, les poumons 

ont ete remplis avec du PFOB en utilisant une pompe du respirateur. Durant le premier 

remplissage, la cage thoracique a ete manipulee pour favoriser l'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 stabilite du signal de pression. Chacun de ces 

points de pression statique correspond a la pression alveolaire Palv . Lorsque cette pression 

atteint un plateau ou lorsque la Palv va au-dela de 30 cm EfcO, ce point est defini comme etant la 

capacite pulmonaire totale de l'agneau (CPTL)
 13. La vidange des poumons est alors amorcee : 

par pas de 10 ml, le liquide est retire des poumons. Lorsque la pression tracheale atteint de forte 

pression negative, les poumons sont considered comme vide. On obtient ainsi la courbe PV pour 

le remplissage (inspiration) et la vidange (expiration) des poumons. 

Pour valider l'equation de Venegas (reecrite ici-bas a titre de rappel), differents volumes de 

remplissage pulmonaire (inferieur a la CPT) ont ete utilises pour determiner des courbes PV 
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secondaires. La demarche experimentale decrite precedemment a ete utilisee (en omettant la 

compression manuelle de la cage thoracique). Les courbes PV resultantes sont presentees sur la 

figure 3.2. En final, le thorax a ete ouvert pour verifier l'integrite des poumons. Ces derniers 

n'avaient pas de lesions apparentes et aucun volume de PFC n'a ete retrouve dans les deux 

cavites pleurales. 

V(Palv) = a+i + e_(Palv_c)/d 

Cette demarche a ete reprise de nouveau pour determiner la capacite pulmonaire totale (CPT) des 

poumons de l'agneau en VLT avec du PFDEC et la figure 3.3 en presente la trace. Les courbes 

presentent plus de variabilite, done la courbe moyenne (en gras) a ete tracee pour mieux illustrer 

l'hysteresis. 
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Courve PV sur agneau sains (avec PFOB) 

-20 -15 -10 0 5 10 15 20 25 30 35 
Palv (cmH20) 

Fig. 3.2 - Courbes PV sur l'agneau a poumons sains avec du PFOB. 

Courbe PV moyenne 

-20 0 10 20 
Palv(cmH20) 

Fig. 3.3 - Courbes PV sur l'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 resolution du modele et l'analyse des resultats, la 

courbe PV moyenne a ete calculee. Elle est affichee sur la figure 3.4. Pour le PFOB et le PFDEC, 

les parametres de l'equation de Venegas (voir la section 2.2.5 de l'etat des connaissances) pour 

les courbes PV inspiratoire et expiratoire ont ete determines en utilisant les resultats 

experimentaux presentes dans les figures 3.2 et 3.3. Ensuite, la moyenne de ces parametres a ete 

utilisee pour tracer la courbe PV moyenne de la figure 3.4. Les coefficients sont enumeres dans 

le tableau 3.1 pour le PFOB et le PFDEC. 

Tableau 3.1 - Parametres de ('equation de Venegas pour les courbes PV moyennes pour le PFOB et le 

PFDEC 

PFOB 
PFDEC 

(ml/kg) 
3.47 
7.14 

(ml/kg) 
118 
91 

Cm 

(cmH20) 
6.8 
7.4 

dm 

(cmH20) 
4.9 
6.0 

Pour illustrer l'effet de l'hysteresis sur les resultats du modele, cette derniere est abordee comme 

une erreur possible sur le volume pulmonaire. La region ombragee sur la figure 3.5 illustre cette 

zone d'erreur pour l'ensemble de la courbe PV moyenne. Par exemple, pour une pression 

alveolaire de lOcmFbO, le volume pulmonaire moyen est d'environ 83 ± 15 ml/kg. L'erreur 

maximale sur le volume pulmonaire a ete fixee a ±15 ml/kg. 
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Fig. 3.4 - Courbes PV inspiratoire, expiratoire et moyenne pour le PFOB, tracers grace a 1'equation de 

Venegas, en fonction des resultats experimentaux. 
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Fig. 3.5 - Courbes PV moyennes sur 1'agneau a poumons sains avec du PFOB. 
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3.2.1.3 Courbes PV secondaires generees 

La generation de courbes PV secondaires est necessaire pour calculer le profil expiratoire 

optimal (section 3.3.4). La figure 3.6 presente les resultats typiques en comparaison des courbes 

experimentales. 

Concretement en VLT comme en ventilation gazeuse, seule une portion de la courbe PV est 

employee, car il n'est pas souhaitable de ventiler les poumons a la CPT. Avec les resultats 

experimentaux presentes ci-haut et Pequation decrite par Venegas, la partie expiratoire de la 

courbe PV peut etre generee pour differentes valeurs de Palv = Peip. Les coefficients presentes 

dans le tableau 3.2 ont ete utilises pour generer les courbes sur la figure 3.6. 

Tableau 3.2 - Parametres pour generer les courbes PV expiratoires pour le PFOB et le PFDEC 

PFOB 
PFDEC 

ae 

(ml/kg) 
6.94 
14.29 

Ce 

(cmH20) 
4.5 
3.8 

de 

(cmH20) 
4.7 
5.0 

Pour une valeur desiree de Palv = Peip, le volume pulmonaire Ve doit etre determine a l'aide des 

valeurs experimentales de la courbe PV inspiratoire. Avec cette donnee, le coefficient be peut 

ensuite etre calcule. En final, pour un volume courant Vt ou une pression de fin d'expiration 

donnee (sur la figure 3.6 la pression de fin d'expiration est 0 cm H2O) et une valeur de Peip 

donnee, la pression alveolaire Palv peut etre calculee en fonction du volume de liquide expire. 
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Courbe PV 

-5 0 5 10 15 20 25 30 35 40 
Pah/ (cmH20) 

Fig. 3.6 - Courbes PV expiratoires generees avec P equation de Venegas pour differentes Peip. 

3.2.2 Sections des voies respiratoires 

Plus recemment, Lambert a demontre que les poumons d'un enfant ne sont pas simplement une 

version reduite des poumons adultes. II a done propose de nouvelles valeurs pour mieux 

representer la section des voies respiratoires chez l'enfant 4. Grace a ces valeurs, le diametre de 

la trachee chez l'enfant est estime a 8.74 mm. Or, lors des experimentations animales, un tube 

endotracheal ayant un diametre exterieur de 7.5 mm (5.5 mm de diametre interieur) s'insere de 

facon ajustee au niveau de la trachee (pour un agneau de ~4 kg). Cette valeur a done ete 

selectionnee comme diametre pour la trachee d'un agneau. Done, les sections proposees par 

Lambert ete mises a l'echelle pour l'agneau, en utilisant un facteur de 0.736 (rapport des 

diametres au carre). 
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Finalement, la loi de tube pour chaque generation est calculee en utilisation l'equation 3.1. Les 

courbes resultantes sont tracees dans la figure 3.7. Dans ces relations, a: = AJAmz et les valeurs 

numeriques sont indiquees dans le tableau 3.3. 

Tableau 3.3- Dimensions relatives aux voies respiratoires chez 1'agneau 

z 
0 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
11 
12 
13 
14 
15 
16 

Am*(104m2) 

0.44 

0.49 

0.55 

0.81 
0.88 

1.03 

1.40 

2.21 

3.09 

4.86 
6.63 

9.57 
11.8 
19.1 

31.7 

55.2 

97.9 

V{W*m) 
50.00 
26.04 

10.39 
4.16 

6.95 

5.74 

4.92 

4.16 

3.50 

2.95 

2.57 

2.13 
1.81 

1.48 
1.26 

1.09 

0.93 

ao 
0.882 
0.882 

0.686 

0.546 
0.428 

0.337 

0.265 

0.208 

0.164 

0.129 
0.102 

0.080 
0.063 
0.049 

0.039 

0.031 

0.024 

d0 (mPa"
1) 

0.11 

0.11 

0.51 
0.80 

1.00 

1.25 

1.42 

1.59 
1.74 

1.84 
1.94 

2.06 
2.18 

2.26 
2.33 

2.39 

2.43 

Dl 

0.5 
0.5 
0.6 
0.6 
0.7 
0.8 
0.9 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 
1.0 

n2 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
10 
9 
8 
8 
8 
7 
7 
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Loi de tube pour les generations indiquees 

Fig. 3.7 - Variation de la section des voies respiratoires (adimensionnees) en fonction de la pression 

transmurale Ptm pour quelques generations z 

3.2.3 Longueur des voies respiratoires 

Pour la longueur des voies respiratoires chez l'enfant, Lambert reprend l'equation 3.2 en 

indiquant que le volume de tissu et la capacite pulmonaire totale est de 1200 ml et 4840 ml chez 

l'adulte. Pour l'enfant, ces valeurs sont de 186 ml et 800 ml respectivement. Done, le facteur de 

mise a l'echelle de l'enfant a l'adulte est; 

FL = 

186 + 800 ' 
1200 + 4840 

1/3 

= 0.546 3.15 

Grace a la courbe PV effectuee sur l'agneau, la capacite pulmonaire totale en VLT avec du 

PFOB chez un agneau de 4 kg est de 486 ml. Pour completer l'equation precedente pour 

l'agneau, il manque le volume de tissu pulmonaire : une mise a l'echelle du tissu pulmonaire 

chez l'enfant en fonction de la capacite pulmonaire a ete effectuee pour determiner une valeur 
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approximative du tissu pulmonaire chez l'agneau. Ainsi, le volume du tissu pulmonaire chez 

l'agneau a ete calcule a 112 ml. II est alors possible de reprendre l'equation 3.2 pour obtenir le 

facteur d'echelle 0.463 

lV3 

FL 

112 + 486 

1200 + 4840 
0.463 3.16 

La longueur de la trachee fait exception a cette regie, car tous les agneaux en VLT sont intubes. 

Ainsi, cette derniere a ete fixee a 5 cm selon les observations faites durant les experimentations 

animales. La longueur des voies respiratoires pour chaque generation est listee dans le tableau 

3.3. 

3.2.4 Resolution du modele 

Les entrees initiales du modele sont la pression alveolaire Palv, le debit volumique expiratoire 

desire dans les voies respiratoires Ve, le volume pulmonaire expiratoire Ve et les proprietes 

physiques du PFC utilise (voir le tableau 3.4). Le volume pulmonaire en fonction de la pression 

alveolaire a ete determine a partir de la courbe PV, presentee a la section 3.2.1. Comme il a deja 

ete mentionne, pour simplifier l'analyse preliminaire des resultats, la courbe PV moyenne a ete 

employee avec l'intervalle d'erreur decrit pour tenir compte de l'hysteresis. Pour illustrer la 

demarche de la resolution du modele, la figure 3.8 indique les equations a considerer au lieu 

opportun. 
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Tube ET 
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Cage thoracique 

Volume de controte (eq. 3.3) 

Bifurcation ^ N 

(eq. 3.12) ) 

Fig. 3.8 - Demarches pour la resolution du modele 

Pour demarrer la resolution du modele, les equations 3.1 et 3.12 sont resolues iterativement pour 

obtenir la pression transmurale Ptm[i6] et la section Ap6j a Pentree de la generation z= 16. 

Mathematiquement, il s'agit de determiner par iteration la Ptmpy propre aux deux equations. 

Ptml6(o)=Pa!v-p 
2A:(of 

A16(o)=Am16 i-(i-«o1 6; \ PtmxM 
\-»2, ( 

(3.17) 

(3.18) 

Une fois Ptnti6(0) et AidO) determinees, l'integration de l'equation de Bernoulli (equation 3.6) 

est effectuee sur la longueur de la voie respiratoire Lis. La methode d'integration Runge Kutta 

d'ordre 4 a ete employee. Pour chaque pas d'integration dx, la section Az{x) est mise a jour avec 

l'equation 3.1. Les criteres d'arret de l'integration numerique sont: 

1) Si la vitesse de l'ecoulement 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 respiratoire a la generation z atteint la valeur de -500 

cm H2O (considere comme etant -00). 

Pour les PFC les plus frequemment employes, le modele a ete resolu en suivant la meme 

demarche. Pour le PFOB et pour le PFDEC, les courbes PV moyennes respectives ont ete 

utilisees. Par contre, pour le FC77 et le Rimar 101 la courbe PV du PFOB a ete reprise, car il n'y 
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a pas eu de test experimental sur agneau mort et la viscosite du PFOB s'apparente davantage au 

autre PFC versus le PFDEC. 

Tableau 3.4 - Proprietes physiques des perfluorocarbones utilises en VLT a 25°C 

Eall F C 7 7 t PFOB* PFDEC1 RM101§ 

p (kg/m3) 997 1780 1920 1917 1770 
^(mPa-s) 0.90 1.28 2.11 5.10 1.45 

^Fluorinert FC-77, 3M 'Perflubron, Alliance Pharmaceutical Corp. *Perfluorodecalin, F2 Chemical 8Rimar 101, Miteni 

3.3 Resultats numeriques et discussions 

3.3.1 LesIVPD 

Les resultats de la simulation sont les courbes Isovolume Pression Debit (de 1'anglais rVPF pour 

Isovolume Pressure Flow curve) presentees a la figure 3.9. Pour une valeur de pression 

alveolaire Pah fixe (ce qui fixe le volume pulmonaire, d'ou Isovolume et Pression) et un debit 

volumique Ve progressivement increments, il est alors possible de regarder revolution de la 

pression dans les voies respiratoires Pva pour chaque generation z. Le resultat presente a la 

figure 3.9 est pour la trachee (z = 0). A un debit volumique nul (Ve = 0 ), la pression alveolaire 

Pah peut etre directement lue sur l'abscisse. La ligne pointillee au dessus et en dessous de 

chaque ligne continue, donne l'intervalle d'erreur possible sur le debit 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 H20 

-40 -30 -10 0 
Pva[0] (cm H20) 

Fig. 3.9 - Courbes IVPD pour le PFOB. Pour obtenir ces courbes, la pression alveolaire (et le volume 

pulmonaire) est fixe. II suffit ensuite d'augmenter le debit expiratoire Ve jusqu'a 1'atteinte de la pression 

liniite (-500 cm H20) ou de la vitesse de propagation d'une onde de pression cz. Lorsque Ve = 0 , on retrouve 

la pression alveolaire Palv. [ ] Debit 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 debit expiratoire maximal augmente 

proportionnellement avec la pression alveolaire. Par consequent, une pression alveolaire 

importante permet un debit expiratoire plus important. Lorsque le debit volumique expiratoire 

atteint une asymptote horizontale, cette valeur est considered comme etant le debit expiratoire 

maximal (de 1'anglais MEF pour Maximum Expiratory Flow). En cas de collapsus expiratoire, 

ces observations prennent toute leur importance : si pour un profil expiratoire defini, un 

collapsus se developpe, le clinicien a deux choix : il peut augmenter sensiblement le volume 

pulmonaire (par le fait meme la pression alveolaire) pour corriger le probleme et/ou modifier le 

profil expiratoire pour ajuster le debit en cours d'expiration. 
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Avec le debit expiratoire maximal et la pression alveolaire Palv de depart a debit volumique nul 

(Ve = 0), il est possible de tracer le debit expiratoire maximal en fonction de la pression 

alveolaire. La figure 3.10 presente cette courbe pour les differents PFC employes en VLT. 

Debit expiratoire maximal versus la pression alveolaire 

.2501 ' 1 1 1 1 J " 
0 5 10 15 20 25 30 

PaK/ (cmH20) 

Fig. 3.10 - Debit expiratoire maximal (DEM) versus la Palv, pour les differents PFC employes en VLT 

La viscosite du PFC explique en bonne partie l'ecart entre les differentes courbes. Plus le liquide 

est visqueux plus ce dernier devra etre retire des poumons lentement, pour une pression 

alveolaire Palv de depart identique. Done, pour maintenir une frequence ventilatoire identique 

d'un PFC a 1'autre, la pression alveolaire sera plus elevee pour un PFC plus visqueux. A titre 

comparatif, le rapport de reduction du debit expiratoire pour le FC77 versus l'air est d'environ 41 

(mediane pour Palv de 1 a 30 cm H2O). Schoenfisch et Kylstra ont trouve experimentalement un 

rapport de reduction du debit expiratoire de 50 14, les proprietes du FC80 etant similaires a celles 

du FC77. Quant au PFDEC, le rapport de reduction moyen est aux alentours de 50 (mediane pour 
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Pah de 1 a 30 cm H2O). A basse pression (Palv = 1 cm H2O), le PFDEC restreint beaucoup le 

debit expiratoire maximal, avec un rapport de reduction 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 cmE^O. Quant au 

PFDEC, ces valeurs se situent a environ 1 et 10 cmE^O. L'explication tient au fait que 

l'ecoulement au niveau de la trachee passe d'un etat laminaire (le nombre de Reynolds a la 

trachee (Reo) est inferieur a 2100) a turbulent (Reo>4000), en passant par l'etat transitoire 

(2100 < Reo < 4000). Done, en fonction de l'etat initial des poumons, il est possible de rencontrer 

un ecoulement turbulent au niveau de la trachee. 

3.3.2 Analyse du mecanisme limitatif 

Sachant que l'ecoulement peut devenir turbulent a la trachee, la question est de savoir si la 

trachee est l'endroit limitatif au niveau du debit expiratoire maximal. La figure 3.11 repond en 

bonne partie a cette question. 

Dans les voies respiratoires centrales (z = 0 a 2), le debit Ve dans ces generations est encore tres 

loin du debit critique Vcrit. (voir equation 3.8). Si on regarde l'equation 3.6, le denominateur 

peut etre neglige, car dans ce cas la vitesse de l'ecoulement U: est grandement inferieur a la 

vitesse de propagation d'une onde de pression c: (U~« c:). Le debit maximal est alors determine 

par un couplage entre les pertes de charge par friction visqueuse A/Vz et la section des voies 

respiratoires A: au carre (equation 3.9). La section^; etant dependante de la loi de tube (equation 

3.1) qui definit Pelasticite des voies respiratoires, il est possible d'affirmer que le debit 

expiratoire maximal dans les voies centrales est regi par les pertes par friction visqueuse et par 

Pelasticite des voies respiratoires. Ce mecanisme de limitation est independant de la pression 

alveolaire. 
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Courbe IVPD et Vcrit pour les generations 0 a 2 

Pvaz(cm H20) 

Fig. 3.11 - Courbes IVPD et de debit critique Verity dans la voie respiratoire (voir relation 3.8) pour les 

generations z = 0 a 2. Lignes grasses : Debit critique Vcrit,. Lignes fines : IVPD a la pression alveolaire (au 

debit expiratoire nul, Ve = 0 ml/s-m2). 

Lorsqu'on se deplace en amont dans les poumons (generation 4 a 6), la situation est legerement 

differente (figure 3.12). A une pression alveolaire superieure a 5 cmH20, le debit volumique 

expiratoire Ve s'approche du debit critique Vcrit,. Ainsi, le denominateur de l'equation 3.6 ne 

peut plus etre neglige, car la vitesse de l'ecoulement U-Xer\A vers la vitesse de propagation d'une 

onde de pression (U, —> c,). Le debit maximal est alors determine par un couplage entre les 

pertes de charge par friction visqueuse APvz, la section des voies respiratoires A: au carre 

(equation 3.9) et la vitesse c-. A une pression alveolaire basse (Palv< 5 cmE^O), le debit est 

limite par le meme mecanisme que pour les voies centrales soit, par les pertes visqueuses et 

l'elasticite des voies respiratoires. 
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Courbe IVPD et Vcrit pour les generations 3 a 5 
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Fig. 3.12 - Courbes IVPD et de debit critique Vcrit, dans la voie respiratoire (voir relation 3.8) pour les 

generations z = 3 a 5. Lignes grasses : Debit critique Vcrit.. Lignes fines : IVPD a la pression alveolaire au 

debit expiratoire nul ( Ve = 0 ml/s-m2). 

3.3.3 Segment limitatif et point d'egale pression 

Cette analyse met de l'avant l'hypothese suivante : si un collapsus expiratoire se developpe, il y 

a de forte probabilite que le segment limitatif (de l'anglais, Flow limiting segment ou FLS) se 

situe dans les voies respiratoires centrales (generation z = 0 a 2). Puisque la densite et la viscosite 

des liquides utilises en VLT sont considerables en comparaison avec Pair, il est normal que 

l'ecoulement soit limite dans les voies respiratoires ou la vitesse de Fecoulement Uz est la plus 

importante. Bull et coll. dans un recent article ont demontre experimentalement la meme 

conclusion : independamment du volume pulmonaire a la fin de l'inspiration (ou de la Peip), le 

segment limitatif est la trachee ou les bronches 15. Ce resultat est important en VLT, car il permet 

3-23 



Chapitre 3 - Modele stationnaire 

de demontrer que le collapsus expiratoire est mesurable. En inserant un capteur de pression dans 

la trachee, il est possible de deceler le developpement d'un collapsus expiratoire pour le prevenir. 

Si Ton regarde remplacement des points d'egale pression (de l'anglais Equal Pressure Point ou 

EPP), ils sont localises dans les voies respiratoires centrales pour une pression alveolaire 

superieures a 13 cm H2O. Peu apres, le point d'egale pression migre dans les voies respiratoires 

peripheriques. Ces conclusions sont concordantes avec les resultats obtenues par Lambert, avec 

la seule difference que les points d'egale pression sont toujours en amont des segments limitatifs 

Position des points d'egale pression et des segments limitatifs versus Palv 

O 

PJ 8 
C 
(U 

O 

PaW (cmH20) 

Fig. 3.13 - Localisation des segments limitatifs et des points d'egale pression en VLT, en fonction de la 

pression alveolaire 

3.3.4 Profil volumique expiratoire optimal 

Sachant le debit expiratoire maximal permis par les voies respiratoires, il est possible d'en 

deduire le profil expiratoire optimal qui permettrait de retirer le volume inspire le plus 
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rapidement possible. Tous les resultats demontres precedemment etaient majoritairement en 

relation avec la pression alveolaire. Pour determiner ce profil en volume optimal, il est essentiel 

de decrire la relation entre le volume pulmonaire et la pression alveolaire au moment de 

l'expiration. Les courbes PV generees (presentees a la section 3.1.7) permettent de faire le pont 

entre ces deux parametres. 

3.3.4.1 LesDEMV 

En utilisant les courbes PV generees il est possible de recalculer les courbes IVPD presentees a 

la figure 3.9 pour une pression de fin d'inspiration Peip donnee. Comme il a ete mentionne, 

l'asymptote horizontale des nouvelles courbes IVPD fournissent le debit maximal expiratoire en 

fonction du volume pulmonaire (de l'anglais Maximum Expiratory Flow Volume curves ou 

MEFV) pour l'etat des poumons decrit par la courbe PV generee. Pour une Peip variant de 6 a 16 

cm H2O, les DEMV resultantes sont presentees a la figure 3.14. 

Courbe DEMV pour differentes Peip 

iP= 16cmH 2 0 

Ve (ml/kg) 

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

differentes courbes PV generees a la figure 3.6, en VLT avec du PFOB. 
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L'hysteresis presente sur les courbes PV generees explique l'ecart entre les differentes DEMV, 

prises a des Peip differentes. Ainsi, il existe une courbe DEMV unique pour chaque courbe PV 

generee. Les isobares indiquent un niveau de pression alveolaire Palv equivalent pour les 

differentes courbes DEMV. On constate rapidement que dependamment du niveau de Peip 

selectionnee, le volume pulmonaire Ve varie pour une Palv constante. Ces courbes vont servir a 

determiner le profil expiratoire optimal. 

3.3.4.2 Profil expiratoire optimal 

En utilisant le resultat de la figure 3.14, chaque courbe DEMV decroit de facon presque lineaire 

et elles sont similaires a celles trouvees par Meinhardt 16. Done, lorsque le volume pulmonaire 

diminue, le debit dans les voies respiratoires doit diminuer proportionnellement. Dans le cas 

contraire, e'est le collapsus assure. Pour retirer le liquide le plus rapidement possible, la solution 

optimale consiste a appliquer la courbe DEMV en fonction du temps. L'integration de cette 

courbe nous donne alors le profil volumique optimal. Pour se faire, les courbes de la figure 3.14 

peuvent etre approximees par une famille de droite ayant la relation 3.19. 

Ve=meVe+Be (3.19) 

Les coefficients me et Be sont extrait de la figure 3.14. Le coefficient me est la pente negative de 

la droite DEMV, tandis que le terme Be est determine a partir du debit volumique Ve et du 

volume pulmonaire Ve. L'expiration debute au temps t=0, et la courbe DEMV est appliquee. 

L'integration dans le temps de cette equation differentielle lineaire de premier ordre a la solution 

analytique suivante 1 7 : 

Ve(t) = Cee
m''-^- (3.20) 

me 

Le parametre Ce =Ve(0) + Be/me est calcule en utilisant les termes me, Be et le volume 

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

possible de deduire le temps d'expiration Te minimum pour retirer un volume courant a une Peip 
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donnee. L'equation 3.21 en est l'expression mathematique et des details supplementaires sont 

fournis en annexe A. 

( v \ 
Te = - — I n 

m„ v CeJ 

(3.21) 

On constate que le temps expiratoire minimum depend de la constante de temps re = \lme et les 

conditions en debit volumique au debut et a la fin de 1'expiration. Pour 1'instant, il ne faut pas 

confondre la constante de temps re avec la constante de temps expiratoire connue en ventilation 

gazeuse, qui est fonction de la resistance des voies respiratoires R multipliee par la compliance 

pulmonaire dynamique Cdyn. Cette nuance sera apportee dans la section 3.3.6. 

En regardant de plus pres la relation 3.21, l'augmentation du volume courant entrainera 

inevitablement l'augmentation du temps expiratoire. En contrepartie, une augmentation du 

volume pulmonaire Ve(0) (par une augmentation de la Peip) aura l'effet inverse. 

La figure 3.15 presente revolution du volume pulmonaire expiratoire en fonction du temps Ve{t) 

pour differentes valeurs de Peip. On remarque que le niveau de Peip modifie le temps expiratoire 

pour un volume courant Vt constant. De plus, la valeur de la Peip choisie peut limiter le volume 

disponible pour l'expiration. Par exemple, pour une Peip de 10 cmHaO, une modification du 

volume courant Vt 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 H2O, fait chuter le temps d'expiration de 6.5 a 5 secondes, mais le volume pulmonaire initial 

Ve(0) sera plus important. 
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Volume pulmonale expiratoire pour differents niveaux de Peip 

E 60 

5 Te r e 1 0 15 20 
Temps (sec) 

25 30 

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

En resume, un profil exponentiel expiratoire semble la solution appropriee 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 debit expiratoire 

L'objectif premier de la strategie de commande en VLT ne devrait pas etre de ventiler le patient 

au debit expiratoire maximal. Cette approche est difficilement applicable en pratique, car le debit 

maximal en fonction du volume pulmonaire n'est pas connu pour chaque patient au debut de la 

ventilation. Des collapsus expiratoires doivent etre rencontres et/ou provoques pour determiner 

les seuils de debit limite et l'hysteresis sur la courbe PV vient compliquer la tache. Une approche 

plus raisonnable est de fixer un seuil de pression tracheale a ne pas depasser, ou le risque de 

developper un collapsus expiratoire est minimise ou absent. Ainsi, il suffit de tracer une ligne 
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verticale a la Pref sur la figure 3.9 et d'en determiner le debit expiratoire. La figure 3.16 presente 

cette approche pour une Peip initiale de 10 cm H2O. 

120 
Courbes IVPD pour une Palv de 0 a 10 cm H20 (Peip) 

-30 -25 -20 -15 -10 -5 0 
Pva[0] (cm H20) 

Fig. 3.16 - La limite en pression reportee sur les courbes IVPD permet de deduire le debit expiratoire a la 

Pref. 

Cependant, l'imposition d'une limite en pression Pre/a -2 cm H2O aura une incidence sur le debit 

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 reference 

Pref. On remarque alors sur la figure 3.17 que le volume pulmonaire expiratoire varie plus 

lentement a la pression de reference. La consequence directe est une augmentation du temps 

expiratoire. 
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Volume pulmonaire expiratoire pour differents niveaux de Peip 

I I ! : I I I I I 

0 5 10 15 20 25 30 
Temps (sec) 

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

-2 cm H20. 

3.3.5.2 Ventilation minute 

Avec les courbes de la figure 3.17, il est possible de determiner le temps d'expiration minimum 

pour different volume courant Vt 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 

frequence respiratoire Fr par le volume courant Vt) peut etre calculee. En repetant cette 

demarche avec les differents PFC, le tableau 3.5 presente les resultats. 

La ventilation minute en ventilation liquidienne doit etre maintenue au dessus de 80 ml/kg/min, 
1 8 

pour assurer les echanges gazeux . Par contre, d'autres etudes ont utilise une Vmi„ au dessus de 

100 ml/kg/min 19' 20, ce qui est aussi le cas pour l'equipe Inolivent. Done pour les liquides 

mentionnes dans le tableau 3.5, il est essentiel de maintenir une Peip d'au moins 10 cmFfcO 

pour garantir une Vmin suffisante avec les liquides les plus visqueux (PFOB et PFDEC). On peut 

aussi remarquer que l'augmentation du volume courant Vt ne garanti pas necessairement une 
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augmentation de la ventilation minute. Selon le niveau de pression choisi, un volume courant Vt 

optimal semble apparaitre. 

Cependant, il faut mentionner que la forme de la courbe PV est influencee par la tension de 

surface du PFC employe (qui differe d'un PFC a l'autre) 21 ou par la presence de surfactant 
1 -5 

exogene . Done, l'hysteresis sera influencee et les resultats presentes dans le tableau peuvent 

legerement changer (pour le FC77 et le RimarlOl). Neanmoins, ils peuvent servir a etablir une 

bonne strategie de ventilation. 

Tableau 3.5 - Ventilation minute Vmin (ml/kg-min) en fonction de la Peip et du volume courant Vt (ml/kg), 

pour differents PFC utilises en VLT. Les — indiquent que le temps d'expiration est superieur a 60 secondes. 

Peip Vt/ 
6 
8 
10 
12 
14 
16 

PFOB 
15 20 25 30 

71 
100 99 85 --
112 121 120 112 
121 134 139 139 
127 143 151 154 
131 150 161 167 

PFDEC 
15 20 25 30 

81 
100 94 51 -
111 114 105 70 
118 127 125 112 

FC77 
15 20 25 30 

81 
106 109 98 52 
118 128 129 122 
126 141 149 149 
131 149 158 162 
136 155 168 174 

RimarlOl 
15 20 25 30 

80 
106 108 97 51 
117 128 129 121 
125 141 148 148 
131 149 159 163 
135 155 167 174 

3.3.6 Resistance des voies respiratoires 

Un parametre important en ventilation mecanique est la resistance des voies respiratoires. En 

ventilation mecanique gazeuse, la resistance R est calculee a la toute fin de l'inspiration en 

divisant la variation de pression AP (qui consiste a soustraire la pression maximale durant 

l'inspiration a la pression positive de fin d'inspiration Peip) par le debit a la fin de l'inspiration 

V^i) (voir l a section 2.2.6 de l'etat des connaissances) 22. 

Une fois la resistance calculee, cette valeur est multipliee par la compliance pour obtenir une 

valeur estimee de la constante de temps expiratoire. Cette constante de temps multipliee par un 

facteur de 3 ou 4 nous indique le temps expiratoire necessaire pour retirer tout le volume inspire. 

En effectuant ce calcul, la resistance est considered constante tout au long de la phase 

expiratoire. 

En VLT, le parallele est plus difficile a faire, car durant l'expiration la resistance peut changer de 

facon importante. Alors, il devient ambigu de definir la resistance ou le moment opportun pour 

determiner la resistance afin d'evaluer la constante de temps expiratoire. La figure 3.18 qui suit 
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presente la variation de la resistance R indexee selon la surface corporelle en fonction du debit a 

different volume pulmonaire (pourcentage de la capacite pulmonaire totale CPT). Les ronds sur 

cette figure indiquent la resistance des voies respiratoires lorsqu'on limite le debit expiratoire a 

une pression de reference Pref& -2 cm H2O. 

Resistance des voies respiratoires versus le debit expiratoire 

250 

K, (ml/s/nO 

Fig. 3.18 - Resistance indexee des voies respiratoires en fonction du debit expiratoire et du volume 

pulmonaire (pourcentage de la capacite pulmonaire totale CPT). Les ronds verts indiquent la resistance des 

voies respiratoires lorsque le debit expiratoire est limitee a la pression de reference Pre/S> -2 cm H20. 

On constate que la resistance des voies respiratoires, pour une pression de reference constante, 

peut varier d'un facteur important entre le debut et la fin de rexpiration. Par contre, il est 

possible d'avoir une resistance constante si on fait varier le debit en fonction du volume 

pulmonaire. Analytiquement, il est tres difficile de calculer la resistance globale des poumons a 

un debit defini, car l'aspect fortement non-lineaire du modele complique la tache. Cependant, il 

est possible de determiner la resistance initiale des voies respiratoires a debit nul en utilisant 

Pequation 3.22 (voir details en annexe A). 
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R
tot=ll ir^ <3-22> 

En conclusion, il n'y pas de moyen direct en VLT pour calculer la constante de temps expiratoire 

du systeme respiratoire a partir de la resistance des voies respiratoires et de la compliance du 

systeme respiratoire. 

3.4 Validation experimentale 

Plusieurs essais experimentaux ont ete effectues in vivo sur des agneaux nouveau-nes par 

l'equipe Inolivent pour valider les avantages de la VLT. Dans un premier temps, la VLT a ete 

testee sur huit agneaux a terme a poumons sains avec du PFOB. Durant ces tests, le capteur de 

pression au niveau de la trachee a derive pour des raisons toujours inconnues. C'est pourquoi, la 

pression tracheale ne peut etre utilisee en valeur absolue. En valeur relative (i.e. variation de 

pression entre la Peep et le Peip), les donnees peuvent etre exploiters pour calculer des valeurs 

de compliance, de resistance, de debit expiratoire, etc. Par contre, il est impossible de relier ces 

valeurs a leur niveau de pression alveolaire, a cause de la derive du capteur de pression. 

La seconde phase d'essais experimentaux a ete effectuee sur des agneaux a poumons 

pathologiques. Pour reproduire une aspiration de liquide gastrique, les poumons ont ete laves (2-

4 fois) a l'acide chlorhydrique. Ce lavage a reproduit un syndrome de detresse respiratoire aigue 

(SDRA) par agression directe des poumons (aspiration gastrique). En SDRA, 11 agneaux ont ete 

utilises en VLT et separes en deux groupes, soit 5 pour PFOB et le 6 pour le PFDEC. Le capteur 

de pression tracheale a ete remplace pour eliminer les problemes de derive. Ainsi, les valeurs 

calculees peuvent etre referencees adequatement par rapport a la pression alveolaire Pah. Durant 

la VLT, des collapsus expiratoires sont survenus (Pva < -30 cm H2O) et les resultats qui seront 

presenters dans les figures en temoigneront. 

Finalement, a l'aide de tous ces resultats experimentaux, l'objectif poursuivi est de faire ressortir 

le debit volumique expiratoire maximal experimental en fonction de la pression alveolaire Palv. 

Les sous-sections qui suivent decrivent la demarche en detail. 

3-33 



Chapitre 3 - Modele stationnaire 

3.4.1 Traitement prealable des signaux experimentaux 

Le traitement des resultats se fait en plusieurs etapes. D'abord, la presence d'un nombre binaire 

au niveau des resultats experimentaux bruts permet de separer chaque cycle respiratoire en 

quatre phases distinctes. Comme il est illustre sur la figure 3.19, ces phases sont l'inspiration, le 

plateau de fin d'inspiration (PFI), l'expiration et le plateau de fin d'expiration (PFE). Grace a 

F identification de chaque phase, il est possible de traiter les signaux de chaque entree analogique 

(au niveau des cartes d'acquisition) au moment voulu. Les signaux qui seront utilises pour la 

validation du modele theorique sont le signal volumique de la pompe inspiratoire et expiratoire 

ainsi que le signal de pression tracheale. 

L'etape 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 duree totale de leur pause respective, ces 

valeurs peuvent etre obtenues. Ensuite, Fanalyse du signal volumique de la pompe expiratoire 

permet de calculer le volume expire pour chaque cycle Ve[k]. La compliance dynamique pour la 

phase expiratoire C,fy„[k] peut alors etre determinee en divisant le volume expire par la variation 

de pression entre les pauses de fin d'inspiration et d'expiration. Si on fait abstraction de 

l'hysteresis en considerant la compliance constante, l'evolution de la pression alveolaire au cours 

de la phase expiratoire Palv(f) peut etre calculee en utilisant la relation 3.23. 

Palvit) = Peip[k]-Cdyn [*]x Ve (t) (3.23) 

Ou Ve(t) est le volume expire en fonction du temps, Peip[k] est la pression de fin d'inspiration au 

cycle k et Cdyn[k] est la compliance dynamique au cycle k. II faut maintenant determiner le debit 

expiratoire en fonction de la pression alveolaire. 
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Fig. 3.19 - Signaux utilises pour calculer la pression alveolaire en fonction du temps, [agneau numero 062806, 

cycle 404, VLT PFOB] 

La derivee du signal volumique au niveau de la pompe expiratoire donne en sortie le debit 

volumique et la figure 3.20 en presente le resultat. Comme on peut le constater, la derivee d'un 

signal analogique introduit du bruit et pour contrer ce probleme un filtrage a ete applique sur les 

resultats. Les coefficients du filtre passe-bas Butterworth d'ordre 4 ayant une frequence de 

coupure de 2.5 Hz ont ete calcules a l'aide de la fonction butter.m de Matlab. Ces coefficients 

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

volumique expiratoire. 
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Fig. 3.20 - Derivee du volume dans la pompe d'expiration en fonction du temps pour obtenir le debit 

volumique. 

3.4.2 Extractions du debit versus la pression alveolaire 

Lors de la presentation des resultats numeriques, les courbes ont ete determinees a des intervalles 

reguliers de pression alveolaire de 1 cm H2O. Pour faciliter la comparaison entre les courbes, la 

meme demarche sera entreprise pour extraire les valeurs de debit experimentales. De 0 a 

30 cm H2O (par intervalle de 1 cm H2O), pour tous les cycles et pour tous les agneaux, le debit 

expiratoire experimental est enregistre dans un vecteur et trace sur le meme graphique que les 

IVPD theoriques (voir figure 3.9). La pression dans la trachee (Pva[o]) a la figure 3.9 a ete 

remplacee par la pression resistive dans les voies respiratoires Paw (qui consiste a retirer de la 

pression tracheale Pva[a\, la valeur de la pression alveolaire Palv). De cette facon, toutes les 

IVPD debutent a zero. Les nuages de points obtenus sont presentes dans les figures 3.22 a 3.27 

pour le PFOB et le PFDEC pour 3 pressions alveolaires distinctes. Toutes les valeurs de debit ont 

ete indexees par rapport a la surface corporelle (voir equation 3.14). 
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Avec ces nuages de points, il n'est pas evident de valider le modele avec les donnees 

experimentales. Pour determiner la precision de la courbe IVPD theorique, l'erreur entre chaque 

point experimental et la courbe theorique a ete calculee (voir figure 3.21). De plus, la distribution 

de l'erreur a ete tracee sur les figures 3.22 a 3.27. Dans la majorite des cas, cette distribution est 

gaussienne done, il est possible d'appliquer les notions d'ecart type et de moyenne. 

200 

180 

160 

140 

•C 120 
B 

I 10° 
• ^ 80 

60 

40 

20 
0 

_ .. m . .. -

Pression alveolaire de 30 cmH20, PFC utilise: PFDEC 

Z'T.x 
>> e(2) 

e(1) JP 
e(5) ± \ •--: 

10 20 30 40 50 

Paw (cm H20) 

60 70 80 

Fig. 3.21 - Exemple pour illustrer le calcul de l'erreur entre les points experimentaux et la courbe IVPD. 
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200 
Pression alveolaire de 25 cmH20, PFC utilise: PFOB 

30 40 50 
Paw (cm H20) 

Distribution de I'erreur, nombre d'echantillons: 3811 
100 

CD 

SI 

-50 -40 -30 

Erreur (ml/s- m ) 

Fig. 3.22 - IVPD a une pression alveolaire de 25 cm H 2 0 et points experimentaux de debit expiratoire en 

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB. 

Pression alveolaire de 15 cmH20, PFC utilise: PFOB 

30 40 

Paw (cm H20) 
Distribution de I'erreur, nombre d'echantillons: 5793 

150 

-50 -40 -30 -20 -10 
Erreur (ml/s- m ) 

Fig. 3.23 - IVPD a une pression alveolaire de 15 cm H 2 0 et points experimentaux de debit expiratoire en 

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB. 
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Pression alveolaire de 4 cmH20, PFC utilise: PFOB 

,, • • , *• { * • , 
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Distribution de I'erreur, nombre d'echantillons: 1447 
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Fig. 3.24 - TVPD a une pression alveolaire de 4 cm H20 et points experimentaux de debit expiratoire en 

fonction de la Paw, en VLT avec du PFOB. 

Pression alveolaire de 25 cm H20, PFC utilise: PFDEC 

30 40 
Paw (cm H20) 

Distribution de I'erreur, nombre d'echantillons: ; 3228 

-50 -40 -30 -20 -10 

Erreur (ml/s- m ) 

Fig. 3.25 - IVPD a une pression alveolaire de 25 cm H20 et points experimentaux de debit expiratoire en 

fonction de la Paw, en VLT avec du PFDEC. 
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Fig. 3.26 - IVPD a une pression alveolaire de 15 cm H 2 0 et points experimentaux de debit expiratoire en 

function de la Paw, en VLT avec du PFDEC. 

Pression alveolaire de 4 cm H20, PFC utilise: PFDEC 
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Paw (cm H20) 

Distribution de I'erreur, nombre d'echantillons: 4560 
150 
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Erreur (ml/s- m ) 

Fig. 3.27 - IVPD a une pression alveolaire de 4 cm H 2 0 et points experimentaux de debit expiratoire en 

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

La figure 3.28 et 3.29 presente les courbes de debit expiratoire maximal experimentale et 

theorique en fonction de la pression alveolaire Palv (pour le PFOB et le PFDEC). Pour 

determiner cette courbe, la moyenne de l'ecart moyen entre la courbe IVPD theorique et 

experimentale a ete calculee et ajoutee a la valeur du debit maximal expiratoire theorique (courbe 

de la figure 3.10). 

Courbes DEM theorique et experimentale versus Palv 

• ^ 

-50 

-100 

-150h 

-200 

-250 

-300 

— O — PFOB theorique 

! j — A — PFOB experimentale 

10 15 20 
Palv (cm H„0) 

Fig. 3.28 - Courbes DEM theorique et experimentale en fonction la pression alveolaire Palv pour le PFOB. 

L'ecart type calcule a partir des points experimentaux est trace sur cette figure. 
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-250 
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Courbes DEM theorique et experimentale versus Palv 

PFDEC theorique 

PFDEC experimentale 
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Palv (cm H„0) 
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Fig. 3.29 - Courbes DEM theorique et experimentale en fonction la pression alveolaire Palv pour le PFDEC. 

L'ecart type calcule a partir des points experimental!* est trace sur cette figure. 

Avec ces resultats, on peut conclure que le modele permet de determiner adequatement le debit 

expiratoire maximal, pour une pression alveolaire superieure a 5 c m l ^ O . A une pression 

inferieure, le modele sous-estime le debit maximal pour le PFOB et le PFDEC. 

Lors du choix de l'equation empirique pour corriger les pertes de charge par friction visqueuse 

dans les voies respiratoires (voir la section 3.1.5), les coefficients trouves par Reynolds etaient 

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

modele a ete resolu de nouveau pour le PFOB, mais cette fois en utilisant les coefficients de 

Collins et Elad. 
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Courbes DEM theorique et experimentale versus Palv 

-50 

-100 

I -150 

-200 

-250 

-300 

— O — PFOB theorique (Reynolds) 

— * — PFOB experimentale 

Collins et Elad 
(courbes confondues) 

10 15 20 

Palv (cm H 2 0 ) 

25 30 35 

Fig. 3.30 - Courbes DEM theorique et experimentale en fonction la pression alveolaire Palv pour le PFOB 

avec les coefficients de Collins et Elad pour corriger les pertes de pression par friction visqueuse. L'ecart type 

calcule a partir des points experimentaux est trace sur cette figure. 

Les courbes obtenues ne sont pas plus justes et le changement des coefficients pour corriger 

Pequation (qui calcule les pertes de pression par friction visqueuse), ne modifient en rien Failure 

du debit expiratoire maximal a basse pression. De plus, la courbe ne suit pas tres bien les 

resultats experimentaux. Alors, les coefficients proposes par Reynolds semblent appropries en 

VLT pour determiner le debit expiratoire maximal en fonction de la pression alveolaire. 
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Chapitre 2 - Etats des connaissances 

4 Systeme a commander 

La figure 4.1 presente le schema global du systeme a modeliser. Le moteur met en rotation le 

pignon au niveau du reducteur de vitesse. Ce pignon, couple a une cremaillere, met en translation 

le piston a 1'interieur du cylindre de la pompe. A son tour, le liquide est pousse a travers le 

circuit du respirateur pour finalement atteindre les poumons. L'objectif de cette modelisation est 

de determiner la fonction de transfert entre la commande au moteur U et la position du piston y a 

1'interieur de la pompe (mesuree par un potentiometre). 

Dans la premiere section de ce chapitre, le modele pulmonaire sera reduit pour determiner une 

expression analytique de la pression dans la trachee exercee sur le piston. Cette expression sera 

fonction de la resistance des voies respiratoires, de l'elastance ainsi que du debit. Ensuite, 

l'expression des pertes de pression dans le circuit fluide du respirateur sera exposee. Ces pertes 

dependent du debit dans le tube ainsi que de la geometrie du circuit ventilatoire. Finalement les 

equations pour le systeme moteur seront developpees. Elles permettront de faire le lien entre la 

pression exercee sur la surface du piston et le couple moteur necessaire. En final, les equations 

du circuit fluide seront combinees pour obtenir la fonction de transfert du systeme. 
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Fig. 4.1 - Schema generate pour le systeme a modeliser 

4.1 Reduction du modele des poumons 

Dans ce chapitre, nous allons reduire le modele presente dans le chapitre 3 pour obtenir un 

modele de comportement dynamique des poumons. 
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4.1.1 Definition du modele 

Le modele presente dans le chapitre 3 ne fait aucune distinction entre le poumon droit et gauche. 

De plus, la courbe pression-volume a ete faite en tenant compte de la compliance globale des 

poumons. II est done possible de reduire le modele physiologique a un modele de premier ordre, 

mais en considerant la resistance non-lineaire RNL des poumons (voir la figure 4.2). Comme 

presente dans l'etat des connaissances, ce modele a comme equation la relation 4.1. 

Pva(t) = Palv(t) + RNL Ve(t) (4.1) 

ou Palv est la pression alveolaire, R^L est la resistance non-lineaire des poumons et Ve (/) est le 

debit volumique expiratoire en fonction du temps (F e( / )<0) . La pression alveolaire se calcule 

selon la relation 4.2. 

Palvit) = Peip - E Ve{t) (4.2) 

ou E est l'elastance, Peip est la pression de fin d'inspiration et Ve(t) est le volume expire. 

P^» RNL 

Poumons 

Fig. 4.2 - Modele pulmonaire du ler ordre 

Les sections suivantes presentent 1'estimation des termes d'elastance E et de resistance RNL a 

partir des simulations realisees avec le modele numerique complet, cale sur les mesures 

experimentales (chapitre 3). 
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4.1.2 Mesure de l'elastance 

La figure 4.3 presente la variation de l'elastance statique en fonction de la pression alveolaire 

Palv pour differents volumes courants Vt. Ces courbes ont ete tracees a l'aide des courbes PV du 

chapitre 3. On observe une variation de l'elastance de 0.45 a 0.25 cmH2Okg/ml sur Pintervalle 

de pression presente. La valeur de l'elastance utilisee pour le modele est la moyenne de 

l'elastance, soit 0.30 cmHaOkg /ml. Cependant, les valeurs minimale et maximale serviront au 

cours de la validation du controleur. 

Elastance en fonction de la Palv, pour differents Vt 
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Fig. 4.3 - Elastance statique calculee pour differents volumes courants et Peip. Ces valeurs ont ete calculees ; 

l'aide de 1'equation de Venegas et des courbes PV experimentales du chapitre 3 

4.1.3 La resistance pulmonaire theorique 

La resistance theorique des voies respiratoires R est calculee directement a partir des courbes 

IVPD du modele stationnaire (voir la chapitre 3 section 3.3). Ces courbes fournissent le debit 

expiratoire maximal dans les voies respiratoires en fonction de la pression resistive Paw (Palv-
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Pva) et pour une pression alveolaire fixe. La resistance en fonction du debit et de la pression 

alveolaire (ou de la capacite pulmonaire totale CPT) est presentee a la figure 4.4 et calculee selon 

l'equation 4.3. 

Palv - Pva 
R= -r (4.3) 

ou Palv est la pression alveolaire, Pva est la pression dans la trachee et Ve est le debit 

expiratoire. Chacune des courbes obtenues peut etre divisee en trois parties distinctes. 

Ri - La premiere partie nous donne la resistance initiale quand le debit dans les voies 

respiratoires est nul. Dans le chapitre 3, ce terme a ete calcule analytiquement en 

annexe A. II varie en fonction de la pression alveolaire (ou de la CPT), qui conditionne 

la section et la longueur des voies respiratoires. 

R.2 - La seconde partie montre un accroissement lineaire de la resistance en fonction du debit 

expiratoire. 

R3 - La troisieme partie correspond au collapsus expiratoire : la resistance tend alors vers 

l'infinie quand le debit expiratoire s'approche du debit maximal permis. Cette 

asymptote depend de la pression alveolaire (ou de la CPT). La figure 3.10 presentait la 

courbe du debit expiratoire limite VeLIM en fonction de la pression alveolaire, 

represente dans ce chapitre par la relation 4.4. 

VeLIM=mvPalv + bv (4.4) 

Pour le PFOB, la pente mv = -5.60 ml / (cmH 2 0sm 2 ) pour Palv > 8 c m H 2 0 et -13.38 

n L^Osm 2 ) pour Palv < 8 cm H2O. Le terme bv = -62 ml/(sm2) pour Palv > 8 cm H2O et ml/(cm H2OS111 ) pour 

0 pour Palv < 8 cm H 2 0. 

Pour la modelisation, la resistance non-lineaire est definie en utilisant l'equation 4.5. En omettant 

le troisieme terme (qui reproduit l'asymptote vertical), cette relation est identique a l'equation de 

Rohrer, presentee dans le chapitre 2 sur l'etat des connaissances. 

R3\V. 
RNL =Ri+R2V\+ ' ' (4.5) 

Ve -V 
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Resistance des voies respiratoire 

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 

|^|(ml/s-m2) 

Fig. 4.4 — Resistance des voies respiratoires en fonction du debit pour different volume pulmonaire (en 

pourcentage de la CPT) 

Lors d'une ventilation mecanique, il est rare de ventiler le patient a un Peep inferieure a 

5 cm H2O (CPT > 43%). Ce fait permet de fixer la valeur du terme Ri au environ de 0.03, car la 

majorite des courbes obtenues a une CPT > 43% se confondent a cette valeur. En premiere 

approximation, le terme R2 est considere constant pour l'ensemble des courbes sur la figure 4.4. 

II faut done calculer la pente de la droite pour obtenir la valeur R2. La valeur du dernier terme a 

ete ajustee afin d'obtenir une bonne similitude entre l'equation 4.5 et l'ensemble des courbes de 

la figure 4.4. Les parametres de cette relation sont presenter dans le tableau 4.1. 

Tableau 4.1 - Parametres pour l'equation 4.5. 

PFOB PFDEC Unite 
Ri 
R2 
Rs 

0.03 0.06 
v 3 -1.0x10° -1.1x10 

-1.1 xlO-3 - l . lxl0" : 

(cm H20 s m7ml) 
"3 (cm H20 s2 m4/ml2) 

(cm H2Q s2 m4/ml2) 
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La figure 4.5 presente la courbe de la resistance des voies respiratoires en fonction du debit. Sur 

ce graphique, la courbe tracee grace a l'equation 4.5 correspond bien au modele du chapitre 3. 
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Fig. 4.5 - Modele et resultats de l'equation 4.5, pour le PFOB. 

4.1.4 Resistance pulmonaire experimentale 

Afin d'identifier en ligne les parametres de la RNL, c'est-a-dire au cours d'un cycle respiratoire, il 

faut utiliser un algorithme pour identifier les parametres Rj et R2. L'algorithme RLS-A, sera 

utilise pour effectuer cette tache. Cependant, avant d'utiliser les resultats experimentaux sur 

agneaux, un modele Simulink avec des valeurs arbitraires s'impose pour valider theoriquement 

cette approche. 
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4.1.4.1 Validation theorique de la methode 

Le modele Simulink de la figure 4.6 a ete utilise pour generer les signaux avec et sans bruit blanc 

(variance 0.5, moyenne 0 cmt^O) . Differents tests ont ete effectues et les valeurs utilisees sont 

representatives de ce qui a ete trouve dans la section precedente. Les valeurs sont indiquees dans 

le tableau 4.2 pour les differents tests. Pour appliquer Palgorithme RLS-X., les etapes 

preparatoires ont ete completees. 

1. L'entree du systeme est le debit volumique expiratoire Ve{n) 

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

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

3. Le modele est defini par la relation Paw(n) = R1Ve(n)+ ReV*(n); 

4. Les variables explicatives sont x(ri)= [ Ve (n) V^ («)]; 

5. Les parametres recherches sont w(n) = [R] R2]. 

"3~1-

Step w 
Repeating 
Sequence 

as 

Multiport 
Switch 

Peip 
Peip 

Raw :̂ 

R1 

Vpul 

Integrator 

€> 
Scope 

-> 

To Warkspace 

Fig. 4.6 — Schema bloc du modele pulmonaire du ler ordre (sous Simulink) avec une resistance non-lineaire. 

Tableau 4.2 - Parametres utilises pour la validation theorique du RLS. Les valeurs sont indexees par rapport 

a la surface corporelle pour les resistances et par rapport au poids pour l'elastance. 

Peip R, 
(cm H2Q) (cm H2Q s m7 ml) 

R2 
(cm H2Q s2 m4 /ml2) 

Rs 
(cm H2Q s2 m4/ml2) 

E 
(cm H2Q kg/ ml) 

Test 1 
Test 2 
Test 3 
Test 4* 

10 
10 
10 
10 

0.015 
0.030 
0.060 
0.030 

0.0005 
0.0010 
0.0015 
0.0010 

0 
0 
0 

0.0011 

0.30 
0.30 
0.30 
0.30 

"Test d'identification en presence d'un collapsus 
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Collecte et preparation des signaux 

Les signaux de la figure 4.7 et 4.8 ont ete generes sans et avec bruit de mesure (bruit blanc). 

L'evolution du volume expire en fonction du temps est une exponentielle (volume courant Vt = 

30 ml/kg, temps expiratoire Te = 8 secondes, constante de temps re = 6 secondes). Ce profil 

reproduit ce qui est typiquement utilise lors des essais experimentaux sur agneaux. Ainsi, 

l'efficacite de l'algorithme RLS-A, sera validee pour identifier la resistance RNL (en omettant R3, 

le troisieme terme au niveau de la resistance non-lineaire) lorsque le debit n'est pas constant. 

Pression tracheale (profil exponentiel T =6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 ml/kg) 
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Fig. 4.7 - Signaux generes sans bruit de mesure, avec le profil volumique exponentiel. 
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Pression tracheale (profil exponentiel xe=6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 ml/kg) 
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Fig. 4.8 - Signaux generes avec bruit de mesure, avec le profit volumique exponentiel. 

Les signaux de la figure 4.9 ont ete generes avec bruit de mesure et en utilisant la resistance non-

lineaire presentee a la section 4.1.3. Le profil volumique exponentiel a ete utilise et aux environs 

de 3.5 secondes, le collapsus survient (la pression dans les voies respiratoires chute rapidement). 

Avec ces tests, la convergence de l'algorithme d'identification sera testee et une analyse suivra. 
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Pression tracheale (profil exponentiel te=6 sec, Te=8 sec, Vt = 30 ml/kg) 
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Fig. 4.9 - Signaux generes avec bruit de mesure, avec le profil volumique exponentiel et en utilisant la 

resistance pulmonaire non-lineaire presentee a la section 4.1.3. 

Pour assurer une bonne immunite au bruit, le coefficient d'oubli A, a ete fixe a 0.99 pour tous les 

tests. 

Resultats des simulations 

La figure 4.10 presente le resultat de 1'identification sans bruit de mesure. Apres moins de 0.5 

seconde, ralgorithme RLS-A. converge vers les valeurs exactes de R\ et R2. 

La figure 4.11 presente la convergence de ralgorithme en presence de bruit de mesure sur la 

pression tracheale. Apres 2 secondes, les parametres identifies ont converge vers les valeurs 

exactes (voir le tableau 4.2). En ayant une frequence d'echantillonnage de 50 Hz, les parametres 

ont ete identifies en utilisant environ 100 echantillons. 
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R1 
0.1 

0.05 

I I I I I 

* ' I J J 1 L 

| < 1 1 1 1 

1 

Test2 
Test3 • 

/ 1 1 1 1 1 

0 1 

x10"3 

X. 

4 

R2 

4 

Erreur 

0 1 2 3 4 5 6 7 8 
Temps (sec) 

Fig. 4.10 - Resultats de ('identification avec l'algorithme RLS-/. sans bruit de mesure, avec un profil 

volumique exponentiel. 

La figure 4.12 presente le resultat avec le test 4, soit 1'identification avec bruit de mesure lors de 

l'occurrence d'un collapsus expiratoire. Lors du developpement de ce dernier (aux environs de 

3.5 secondes), on remarque une divergence de 1'erreur ainsi qu'une augmentation marquee des 

parametres Rj et R2. Par consequent, le RLS-A. peut servir a detecter le collapsus expiratoire en 

surveillant revolution de Perreur. 
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Fig. 4.11 - Resultats de 1'identification avec l'algorithme RLS-X avec bruit de mesure, avec un profil 

volumique exponentiel. 
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Fig. 4.12 - Resultats de Identification avec l'algorithme RLS-1 avec bruit de mesure lors de l'occurrence 

d'un collapsus expiratoire. 

4-13 



Chapitre 3 - Modele stationnaire 

4.1.4.2 Validation experimentale in vivo 

Les signaux experimentaux utilises pour tester le RLS-X sont presentes a la figure 4.13 (cas 

typique). Lors des experimentations animales, les signaux etaient enregistres avec un mot binaire 

permettant de distinguer les differentes phases du cycle respiratoire (phase inspiratoire, fin 

d'inspiration, expiration et fin d'expiration). Grace a cette sequence, les signaux propres a 

chaque phase expiratoire peuvent etre extraits et traites individuellement. Le signal volumique au 

niveau de la pompe ainsi que le signal de pression tracheale ont ete utilises pour 1'identification. 

De nouveau, la pression resistive au niveau des voies respiratoires Paw et le debit expiratoire 

(derivation du signal volumique) ont ete calcules avant 1'identification par le RLS-X. 

Les resultats de 1'identification sont presentes a la figure 4.14. L'algorithme RLS-?i converge 

entre 100 et 150 echantillons vers les parametres Ri = 0.052 cm H2O s m2 /ml et R2 = -5.3xl0"4 

9 4 9 

cm H2O s m /ml . La valeur du parametre Rj est legerement superieure a ce qui a ete calculee a 

partir du modele et le terme R2 est inferieur (voir le tableau 4.1). 

La figure 4.15 presente un collapsus expiratoire obtenu lors des experimentations animales. 

Lorsqu'on identifie les parametres a l'aide du RLS-A, (figure 4.16), on observe a partir de 

Pechantillon 200 une divergence de Perreur ainsi qu'une augmentation marquee des parametres 

Ri et R2. Comme il a ete demontre lors de la validation theorique, le RLS-A, peut done servir a 

detecter le collapsus expiratoire en surveillant revolution de la moyenne de l'erreur. 

En resume, le RLS-A, permet d'identifier adequatement les termes de resistance Ri et R2 de 

l'equation de Rohrer lorsqu'il n'y a pas de collapsus expiratoire. Pour determiner les parametres 

moyens pour Rj et R2, le RLS-X a ete applique sur tous les cycles des 19 essais en VLT (sur 

agneaux sains et malades avec le PFOB et le PFDEC). La technique employee est la meme qui a 

ete decrite au debut de cette section. Les valeurs moyennes accompagnees de leur ecart type sont 

presentees dans le tableau 4.3. 
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Fig. 4.13 - Donnees experimentales pour ('identification des parametres recherches. (cycle 150, agneau 

numero 071906, VLT avec PFOB] 
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Fig. 4.14 - Resultat de ('identification des parametres R, et R2, pour les signaux de la figure 4.13. 
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Fig. 4.15 - Donnees experimentales pour l'identification des para metres de resistance, lors d'un collapsus 

expiratoire. [cycle 311, agneau numero 071906, VLT avec PFOB] 
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Fig. 4.16 - Resultat de l'identification des parametres Rj et R2, pour les signaux de la figure 4.15. Lors du 

collapsus, l'erreur diverge. 
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Tableau 4.3 - Valeurs moycnnes pour les termes de resistance Rj et R2 ainsi que le nombre de cycle pour 

chaque agneau. L'ecart type des valeurs est indique entre crochet [ ]. 

Date de l'essai 

Sains PFOB 

31 mars 2004 

16 novembre 2004 

19 novembre 2004 

4 fevrier 2005 

8 fevrier 2005 

7 septembre 2005 

15 septembre 2005 

16 septembre 2005 

Moyenne: 

Malades PFOB 

20 avril 2006 

25 mai 2006 

6juin2006 

28juin2006 

19juillet2006 

Moyenne: 

Malades PFDEC 

23 mai 2006 

30 mai 2006 

18juillet2006 

22 aout 2006 

24 aout 2006 

10 octobre 2006 

Moyenne : 

R i 

(cm H zO s m2/ml) 

0.126 [0.104] 

0.107 [0.203] 

0.037 [0.084] 

0.042 [0.163] 

0.122 [0.144] 

0.050 [0.066] 

0.106 [0.238] 

0.101 [0.126] 

0086. [0.032] 

0.099 [0.028] 

0.014 [0.054] 

0.051 [0.023] 

0.087 [0.041] 

0.068 [0.028] 

0.064 [0.035] 

0.060 [0.009] 

0.111 [0.035] 

0.048 [0.010] 

0.029 [0.014] 

0.044 [0.007] 

0.024 [0.005] 

0.053 [0.013] 

R 2 CIO"3) 

(cm H 2 0 s2 m4/ml2) 

-4.39 [1.17] 

-4.08 [2.27] 

-1.01 [0.77] 

-1.29 [1.42] 

-3.12 [1.54] 

-0.72 [0.31] 

-2.60 [2.20] 

-2.92 [1.37] 

-2.55 [1.38] 

-3.64 [2.12] 

0.07 [2.73] 

-0.61 [0.64] 

-1.65 [1.25] 

-1.00 [0.92] 

-1.36 [1.53] 

-0.77 [0.24] 

-1.96 [1.13] 

-0.60 [0.28] 

0.75 [0.55] 

-0.53 [0.23] 

1.10 [0.18] 

-0.77 [0.24] 

*^dyn 

(ml/cm H 2 0 kg) 

1.30 [1.08] 

0.87 [5.58] 

0.57 [0.90] 

0.97 [1.67] 

1.04 [0.81] 

1.07 [0.18] 

1.22 [0.67] 

1.21 [0.78] 

1.20 [0.98] 

1.16 [0.58] 

1.38 [1.66] 

1.71 [0.58] 

1.93 [1.19] 

1.38 [0.83] 

1.51 [0.97] 

1.48 [0.76] 

1.61 [1.02] 

0.99 [0.28] 

1.53 [1.07] 

1.12 [0.33] 

0.87 [0.33] 

1.26 [0.63] 

Nombre 

de cycle 

803 

595 

701 

794 

663 

618 

874 

967 

954 

1392 

1581 

1479 

1250 

1337 

1341 

1460 

1351 

1362 

1682 
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4.2 Circuit fluide 

Avant de definir les equations pour la mecanique des fluides, la figure 4.17 presente le chemin 

parcouru par le PFC dans le circuit du respirateur. Les hypotheses suivantes ont ete formulees 

pour debuter les calculs : 

1. Le liquide utilise est suppose incompressible ; 

2. L'ecoulement dans les tubes est suppose turbulent; 

3. La rugosite e des sections circulaires est egale a zero; 

4. On neglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections; 

5. L'ecoulement est considere stationnaire; 

6. La hauteur entre le piston et la sortie du tube endotracheal est considered constante; 

7. La paroi des tubes est rigide. 

Pour determiner la difference de pression entre les points 1 et 10, Pequation de Bernoulli 

(relation 4.6) a ete employee. Cette relation permet de calculer la pression Pf exercee par le 

liquide sur le piston. Pour plus de details sur Pensemble des calculs effectues, consultez Pannexe 

B. 

1 / \ 10 

Pf = i> -Pw =-p(Uf0 -U?)+pg{h1Q -h,)+Yj/^P„ (4.6) 

Dans Pequation de Bernoulli, P„ est la pression au point n, U„ est la vitesse de l'ecoulement dans 

le conduit n, h„ est la hauteur au point n, g est P acceleration gravitationnelle, p est la densite du 

fluide utilise et AP„ sont les pertes de charge singulieres et regulieres. 
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Piston 
Convergent (140 degres) 
Coude (20 degres) 
Entree raccord 
Sortie raccord 
Rayon de courbure a la sortie de la pompe 
Tube expiratoire menant au Y 

8 - Entree au tube endotracheal 
9 - Tube endotracheal 

Sortie du tube endotracheal 

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 differentes sections du circuit 

fluide presente a la figure 4.17. 

AP„=^KLpU2„ (4.7) 

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

KL, est exprime en fonction de la longueur du tube l n du diametre Z>, et du coefficient de 

friction/Xequation 4.8). 

KL = (4.8) 
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Le coefficient de friction / e s t calcule a partir de 1'equation de Blasius (relation 4.9), pour un 

nombre de Reynolds Re<lxl0 5 \ Ce nombre de Reynolds n'est jamais atteint dans la plus 

petite section du circuit fluide. 

, 0.316 
/ = ^ f <4-9) 

Quant aux changements de section qui generent des pertes de charge singulieres (points 2-5, 8 et 

10), le coefficient des pertes de charge KL depend du rapport des sections. La vitesse de 

l'ecoulement pour chaque section U„ est calculee en utilisant la formule : 

U„ = V/A„ (4.10) 

4.2.2 Resultats 

En effectuant la somme des pertes de charges (regulieres et singulieres), la relation 4.11a ete 

determined (pour plus de details, voir en annexe B). Cette equation permet de calculer les pertes 

de change dans le circuit fluide uniquement. La valeur des resistances Rci et RC2 est indiquee dans 

le tableau 4.4 pour le PFOB et le PFDEC. 

Pf = Rje
1J5 + KiK2 + Pg*h = Rc NLVe + pgAh (4.11) 

Tableau 4.4 - Coefficients Rcl et Rc2 pour le PFOB, le PFDEC et 1'eau (tube endotracheal de 5.5 mm) 

PFOB PFDEC Eau Unite 
~ ^ 1.43 x 101U 1.42xl0lu 7.46 x 109 cmH20 s2/m6 

Rc2 2.61 x 109 3.23 x 109 1.29 x 109 cmH2Q s175/m5 25 

La pression exercee sur le piston en fonction du debit dans le circuit du respirateur est presentee 

a la figure 4.18 pour differents diametres de tube endotracheal. Ces pertes sont non-lineaires et le 

diametre du tube endotracheal a une influence marquee 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 trachee, mais augmente le travail que doit fournir la pompe pour pousser le liquide a 

l'interieur des poumons. Lors des experimentations animales, un tube de 5.5 mm a ete utilise sur 

les agneaux de 4 kg. Pour des agneaux prematures, il est possible que le tube utilise soit un 

4.5 mm. 
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Fig. 4.18 - Resultats du calcul ties pertes de charge, pour differents diametres de tube endotracheal et en 

fonction du debit expiratoire volumique (PFOB). 

4.3 Systeme moteur 

4.3.1 Couples appliques au moteur 

Pour calculer la somme des couples au moteur CmoU la somme des forces appliquees sur la 

cremaillere Fc se resume a la relation 4.12. Des details supplementaires sont disponibles en 

annexe B. 

X Fc =(Mp + MPFC )ye + (RCNL + RNL )A
2

pye + EA2
pye + 0 . 5 ^ + F , (4.12) 

Forces statiques 

Le premier terme tient compte de l'inertie de la masse de liquide MPFC et des pieces en 

mouvement Mp en lien avec Pacceleration du liquide ye. Le second terme fait intervenir les 

pertes de charge dans le circuit du respirateur (RCNL) ainsi que dans les poumons (RNL) en 

fonction de la vitesse de deplacement du piston ye. Le troisieme terme tient compte de 

l'elastance E des poumons. Finalement, la difference de hauteur et la friction du joint du piston 
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contre la paroi du cylindre, sont 2 forces statiques ajoutees a cette relation. Si on reporte cette 

force en couple mecanique sur le moteur Cmec, on obtient la relation 4.13 (pour plus de details, 

voir en annexe B). 

Z C«,ec = <*i0 + a29 + a,0 + Cs (4.13) 

Avec, a, -
(M+MPFC)rK[ (*C NL+RNL)4r

P
K9 EA2

prpKG 
Dans cette 

Xlfli XViV2 XrixVi 

relation, 6 est 1'acceleration angulaire du moteur, 9 est la vitesse angulaire du moteur, 0 est la 

position angulaire du moteur, rji est le rendement du groupe pignon-cremaillere, r\2 est le 

rendement de la boite d'engrenage et x e s t ^e r a u o de la boite d'engrenage. 

4.3.2 Modele du moteur electrique 

La pompe utilise un moteur DC pour mouvoir la cremaillere. La figure 4.19 presente le schema 

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

1-A/VV r\„ 

R. 

e = Kfc„e[0] 

Fig. 4.19 - Schema electrique du moteur DC, avec le diagramme de corps libre des efforts sur le rotor 

Ce moteur DC est decrit par les equations 4.14 et 4.15. 

LIa=KJJ-Kfi-Rala (4.14) 

(4.15) 
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Ou, 

- La est l'inductance du moteur; 

- Ia est la courant au moteur et Ia est la variation du courant en fonction du temps; 

- Km est le gain du servo-amplificateur; 

- [/est la consigne provenant de l'automate; 

- Kfcem est la constante de la force contre electromotrice; 

- Ra est la resistance electrique du rotor; 

- Kt est la constante de couple (egale a Kfcem); 

- Jest l'inertie de rotation du rotor; 

- 9 est la vitesse angulaire et 6 est l'acceleration angulaire; 

- V Cmec est la somme des couples mecaniques appliquee sur le moteur. 

4.4 Modele lineaire 

Dans la section 4.1 et 4.2, les resistances des voies respiratoires et du circuit fluide sont non-

lineaires. Pour obtenir la fonction de transfert lineaire du systeme a commander, les pertes de 

pression associees aux resistances seront bornees dans la plage d'utilisation normale de la 

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

4.4.1 Bornage des pertes de charge pulmonaires 

La figure 4.20 presente la pression resistive des voies respiratoires Pva calculee en fonction des 

parametres Rj et R2 identifies dans la section 4.1.4. Malgre le fait que le PFDEC soit plus 

visqueux que le PFOB, la Paw pour le meme debit est inferieure avec le PFDEC. II est cependant 

difficile de cibler la raison de cette difference. De plus, la variabilite de la resistance est plus 

importante avec le PFOB. Done, en tenant compte des ecarts types sur les parametres Rj et R2, la 

variation de la Paw avec le PFDEC est incluse dans la variabilite du PFOB. 

La droite sur ces figures (equation 4.16) fournit la valeur des pertes de charge dans les poumons 

en fonction des resistances moyennes. Le tableau 4.5 fournit la liste complete des valeurs pour 

les resistances lineaires experimentales Runemre, pour le PFOB et le PFDEC. 

Paw<RUmaireVe pour Ve< 30 ml/s (4.16) 
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Fig. 4.20 - Pression resistive des voies respiratoires calculee en fonction des parametres Rj et R2 identifies 

dans la section precedente. La ligne en pointilles indique 1'ecart type possible et la droite fournit la valeur 

bornee de la resistance. 

Tableau 4.5 - Coefficient /?/,„„„,><, de la resistance lineaire identified experimentale, pour le PFOB et le PFDEC, 

pour un agneau typique de 4 kg. 

R, lineaire 

Minimum 
Moyenne 
Maximum 

PFOB PFDEC Unite 
^ T 1.36 x l(f 1.85 x 10' cm H20 s/m 

1.08 x 106 4.74 x 105 cm H20 s/m3 

2.03 x 106 7.62 x 105 cm H20 s/m3 

4.4.2 Bornage des pertes de charge dans le circuit du respirateur 

Comme il est illustre a la figure 4.21, les pertes de pression dans le circuit fluide ne sont pas 

lineaires. En bornant les pertes de charges au debit expiratoire maximal moyen est de 30 ml/s, on 

peut ecrire l'equation 4.17. La valeur de RCMOX pour le PFOB et le PFDEC est indiquee dans le 

tableau 4.6. De nouveau, pour obtenir la force exercee sur le piston, il suffit de multiplier la 

pression P/par la section du piston. 

Pf<Rc M<Je Pour Ve< 30 ml/s (4.17) 
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Tableau 4.6 - Coefficients Rc Max pour le PFOB, le PFDEC et l'eau (tube endotracheal de 5.5 mm) 

PFOB PFDEC Eau Unite 
~RCMOX 1.44x10" 1.69x10" 7.48 x 103 cmH20s/m3 
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Fig. 4.21 - Pertes de charge dans le circuit fluide en fonction du debit et borne fixee a un debit expiratoire de 

30 ml/s (PFOB). 

Cette approximation sous-estime les pertes de pression a debit important et surestime legerement 

les pertes a bas debit. Done, elle est valable uniquement autour du point d'operation choisi. 

4.4.3 Reduction du modele 

Une fois toutes les relations etablies pour chaque partie de la figure 4.1, il est possible de les 

regrouper pour obtenir la fonction de transfert du systeme entre la position du piston Ve et la 

commande au moteur U. Pour se faire, les equations 4.13 a 4.15 sont transposees dans le 

domaine de Laplace en utilisant les relations lineaires pour les resistances du circuit fluide et 
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pulmonaire. La fonction de transfert resultante est presentee en 4.18 (voir en annexe B pour plus 

de details). Le tableau 4.7 dresse la liste de tous les parametres dans cette relation avec lew 

valeur respective. 

U(s) DlS
3 + D2s

2 + D3s + A, ( 4 1 8 ) 

Ou, 

A = [xVtf2J + (Mp + MPFC }pK0 ]La 

D2 = [zW2J + (Mp+MPFC)rpKd}Ra +(RCMax+Rlineaire)A
2
prpK0La 

A = EA2
/pKeLa + (RCMax + RUmaire )A

2
/pKeRa + ZWX 

DA=EA2
/pKsRa 

La fonction de transfert entre le volume de liquide dans la pompe et la commande a la pompe 

(presentee a l'equation 4.18) peut etre reecrite pour faire apparaitre les constantes de temps 1 a 3. 

Ces constantes de temps font reference directement a la rapidite du systeme a reagir, suite a 

l'imposition d'une commande. La partie electrique tient compte du moteur, tandis que la partie 

mecanique inclut toutes les pieces mobiles. La constante de temps pulmonaire, quant a elle, tient 

compte de la resistance et de Pelastance pulmonaire. 

-4T = Kl \7 v \ (4-19> 
U[s) (r^ + 1X 2̂̂  + W 3 s +1) 

Pour le PFOB, RCMax = 1.44 x 106 cmH20 s/m3 et Rnmaire = 1.08 x 106 cmH20 s/m3. Grace a 

ces valeurs et en utilisant la fonction pole de Matlab, la constante xi = 1.5 x 10 sec (~ RJL, soit 

la constante de temps electrique du moteur xe), %2= 1.9 x 10"2 sec (~ JRJK.}\ soit la constante de 

temps electromecanique du systeme Tem) et %s = 155 sec (associe au systeme fluide et 

pulmonaire). La dynamique du moteur electrique est tres rapide, done elle est negligeable par 

rapport a la dynamique du systeme electromecanique. Exprime differemment, le moteur reagit 

presque d'instantanement a une commande, tandis que le systeme electromecanique et 

pulmonaire demande une periode plus longue. Les poumons, quant a eux, peuvent etre 

consideres comme un integrateur, car la constante de temps est tres lente. Done, pour simplifier 
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la fonction de transfert, il est possible de faire abstraction des constantes de temps electrique et 

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

U{s) 
= K 

1 

( * • * • * + 1> 

(4.20) 

Tableau 4.7 - Valeurs des parametres utilises 

Description Valeur Unite 

E 
J 
Ke 

Re Max 
Km 

K, 

wP 
WpFC 

m 
m 
Klineaire 

Ra 
rP 

K 

Section du piston 
Elastance 
Inertie de rotation du moteur 
Facteur de conversion entre la vitesse de 
deplacement et la vitesse angulaire du 
moteur 
Coefficient de pertes de pression 
Gain du servo amplificateur 
Coefficient du couple moteur 
Inductance 
Masse des pieces mobiles de la pompe 
Masse du liquide (PFC) 
Rendement du reducteur de vitesse 
Rendement du groupe pignon/cremaillere 
Resistance des voies respiratoires 
Resistance electrique du rotor 
Rayon du pignon 
Gain statique 

1.14x 10" 
1/6 xlO"6 

3 x l 0 " 6 

1.7 xlO"4 

Selon le liquide 
2.4 
0.0221 
500 
0.600 
0.403 
0.66 
0.90 
Selon le liquide 
3.5 
0.012 
Selon le liquide 

m 
cm H 2 0 An3 

kgm 2 

m/rad 

cm H 2 0 s/m3 

Adim. 
Nm/A 
uH 
Kg 
Kg 
Adim. 
Adim. 
cm H2O s/m3 

ft 
m 
adim 

4.5 Validation in-vitro 

4.5.1 Modele Simulink non-lineaire 

La premiere validation in vitro a ete executee pour valider l'expression des pertes de pression 

dans le circuit du respirateur et le modele du moteur electrique. Ainsi, pour l'instant, les 

poumons ne sont pas couples au systeme (Rnneaire et E sont mise a zero). Du point de vue 

theorique, le modele Simulink de la figure 4.22 presente l'ensemble des equations pour les pertes 

de pression non-lineaires ainsi que pour le moteur. 
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5H>^>|^ 
Chirp Signal Gain2 

Moteur 

Fig. 4.22- Modele simulink pour valider la modelisation 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 reponse theorique du systeme non-lineaire est illustree a la figure 4.23. 
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Fig. 4.23- Reponse simulee du modele non-lineaire avec Simulink 

La derive du volume s'explique par la presence 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 remontee 

de ce dernier. Comme en temoigne la figure 4.24, si on retire ce terme le volume cesse de 

deriver. De plus, en retirant la force de fiction au niveau du joint, l'amplitude du mouvement du 
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piston augmente. Done, en negligeant ces termes lors de l'ecriture de la fonction de transfer! 

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

experimentale. 

Temps (sec) 

Fig. 4.24- Reponse du modele non-lineaire dans Simulink lorsque les termes pgh et de friction au niveau du 

joint du piston sont retires 

4.5.2 Validation theorique du modele reduit 

Pour valider le modele global reduit, le modele Simulink non-lineaire sera mis a profit. Les 

signaux generes a la figure 4.23 par la modele Simulink seront utilises par les outils 

d'identification de Matlab pour determiner une fonction de transfert qui representera le modele 

non-lineaire. La fonction de transfert identifiee sera comparee a l'equation 4.20. Dans le cas ou 

des differences majeures surviennent, elle sera revue et corrigee. 

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

doit etre est discretisee, car les signaux analogiques sont toujours echantillonnes a une frequence 
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donnee. Dans notre cas, les signaux de la figure 4.23 ont ete echantillonnes a la frequence de 

1000 Hz, done la fonction de transfert analytique doit etre transposee en temps discret a cette 

frequence. Pour se faire, la fonction c2d.m de Matlab a ete utilisee et le resultat de cette 

transformation est presente a l'equation 4.21. 

V,(z) bxz + b2 

77TY = ^ ( 4 2 1 ) 

U[z) z + axz + a2 

Ou bj = -0.00049, b2 = -0.00050, aj = -2.049 et a2 = 1.049. Les poles (les racines du 

denominateur) de cette fonction de transfert sont situes a 1.0 et 0.953. Un pole a zero en temps 

discret indique la presence d'un integrateur et le second pole (entre -1 et 1) correspond a la 

constante de temps mecanique du systeme. En decomposant de nouveau la relation 4.21, 

l'equation 4.22 peut etre determinee. 

Ve{t)+ VXfaq'1 + Ve(t)a2q~2 = u{t)bxq~x + w(r)&2̂ ~2 + e(t) (4.22) 

Cette derniere relation prend la forme d'un modele parametrique de type ARX d'ordre 2-2-1. 

L'ordre du modele ARX fait intervenir le nombre de parametres a et b. La forme generale 

associee a ce modele parametrique est representee mathematiquement par la relation 4.23. 

A{q)y(t) = B{q)u(t - nk) + e{t) 

A{q) = 1 + a.q'1 +a2q~2+... + a„aq-"a (4.23) 

B(q)=b1+b2q-1 +b3q-2 +... + b„bq-"b+l 

Ou y(t) est la sortie, u{t) est l'entree, e(t) est l'erreur entre le modele estime et la sortie mesuree 

du systeme, a et b sont les parametres a identifier. Dans le cas de notre systeme a commander, 

l'entree est la tension de commande U au servo-amplificateur et la sortie est le volume mesure 

dans la pompe Ve. La comparaison entre les 2 fonctions de transfert (theorique versus identifiee) 

sera faite en comparant les poles (qui consiste a calculer les racines du denominateur de la 

fonction de transfert ou les racines du polynome A(qJ). 

Pour debuter 1'identification, la derive du volume de la pompe a ete retiree. De plus, Pamplitude 

du mouvement du piston de la pompe est negligeable apres 5 secondes. Par consequent, 

Pintervalle de temps 0-5 secondes sera employe. En utilisant la fonction arx.m de Matlab, les 

poles identifies pour le modele ARX d'ordre 221 sont 1 et 0.961. En reduisant l'ordre du modele 
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ARX a 211, les poles identifies sont 1 et 0.954. Le gain statique, quant a lui est de 16.7. La figure 

4.25 presente la sortie des modeles ARX et Simulink (utilisant la meme commande au moteur). 
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• Modele non-lineaire 
Modele ARX221 
Modele ARX211 
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Fig. 4.25 - Sortie des modeles ARX et non-lineaire sous Simulink. Les traces sont pratiquement identiques. 

Visuellement, il est difficile de faire la distinction entre les deux modeles ARX. Par contre, 

Panalyse de la position des poles indique une meilleure approximation du modele ARX d'ordre 

211. Quand a Pamplitude du mouvement, les 2 modeles sous-estiment legerement le gain 

statique. Cette constatation est refletee dans la figure 4.25. Neanmoins, on peut conclure que le 

modele lineaire peut etre reduit a une expression plus simple et identifiable. Reste maintenant a 

valider le modele reduit avec des essais experimentaux. 

4.5.3 Validation experimentale du modele reduit 

Pour valider experimentalement le modele reduit, le tube endotracheal a ete insere 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 caracteriser uniquement le circuit fluide du respirateur en 

faisant abstraction des poumons. L'entree du servo-amplificateur de la pompe expiratoire a ete 
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reliee au systeme d'acquisition DSpace. Le signal de commande Uutilise est un sinus glissant de 

0.1 Hz a 100 Hz sur une echelle lineaire d'une duree de 15 secondes. La position de la pompe a 

ete mesuree a l'aide du potentiometre lineaire, installe sur la pompe. 

La figure 4.26 presente la reponse experimentale en volume de la pompe. De facon similaire au 

modele theorique, on remarque que la pompe n'a plus de mouvement visible apres 5 secondes. 

On observe aussi une derive de la position du piston de la pompe, semblable au modele 

theorique, qui est causee par la force hydrostatique (pgAh) exercee sur le piston. 

Fig. 4.26 - Reponse experimentale de la pompe en utilisant un sinus glissant comme consigne a la pompe. 

Pour identifier la fonction de transfert experimentale, on doit retrancher la derive de la position. 

La figure 4.27 nous donne le signal a traiter une fois la derive retranchee. L'identification est 

alors executee de la meme facon que lors de la validation theorique avec le modele Simulink. On 

pose l'hypothese que le modele recherche est de type ARX d'ordre 2-2-1 ou 2-1-1. 

La fonction arx.m de Matlab permet d'identifier la presence de 2 poles egaux a 1 et 0.949 pour 

modele ARX d'ordre 221. Quant au modele ARX d'ordre 211, les poles sont a 1 et 0.957. 
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Independamment du modele, le gain statique est de 15.2. La figure 4.28 presente la sortie des 

modeles ARX et la trace experimentale. 

Des modeles ARX identifies, celui d'ordre 2-2-1 est plus precis. Cependant, tous deux indiquent 

la presence d'un integrateur, ce qui concorde avec le modele theorique. Quand au second pole, la 

valeur analytique de 0.953 est a mi-chemin entre les deux modeles, mais l'intervalle d'erreur (± 

0.007) inclut la position du pole analytique. On remarque aussi une bonne correlation entre les 

signaux. 

En conclusion, le modele theorique reduit represente bien le systeme experimental. Cette 

fonction de transfert sera done utilisee pour developper et valider theoriquement le systeme de 

commande afin de mettre en place les nouveaux modes ventilatoires. 

15 

10 

a> 
E 

_3 
o > 

0*» 

/ V p ^ 

0.5 1.5 2 2.5 3 
Temps (sec) 

3.5 4.5 

Fig. 4.27 - Signal experimental dont la tendance (la derive) a etc retranchee. 
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Fig. 4.28 - Sortie du modele ARX et des resultats experimentaux. Les traces sont de nouveau pratiquement 

identiques. 
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5 Systeme de commande 

Dans ce chapitre, le nouveau systeme de commande du respirateur liquidien sera presente. Avant 

de debuter la description du controle en pression, les modes ventilatoires commandes en volume 

seront decrits. Dans la seconde section, la structure de commande sera exposee. Dans la derniere 

section, le controleur en pression sera defini 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 Pequipe 

Inolivent sera presente. Par la suite, deux modes ventilatoires utilises sur les respirateurs 

mecaniques gazeux seront transposes en VLT. Le premier est le mode en pression controlee (PC) 

pour l'expiration. Ainsi, la pression au niveau des voies respiratoires lors de l'expiration ne 

pourra pas depasser une pression de reference. Le seconde mode expiratoire sera en volume 

controle a regulation de pression, (VCRP). Pour les modes ventilatoires en VLT, les indices i et e 

indiquent 1'inspiration et l'expiration. 

5.1.1 Mode ventilatoire existant VCi/VCe 

Le premier mode ventilatoire qui a ete implante sur le respirateur liquidien est un controle en 

volume sur 1'inspiration et sur l'expiration. Pour chaque phase, le clinicien doit entrer sur 

l'interface les parametres suivants : 
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- Le temps d'inspiration (Ti) 

Le temps d'expiration (Te) 

- Le profil inspiratoire et expiratoire. Dans la majorite des VLT effectives par l'equipe 

Inolivent, le profil inspiratoire est une rampe et le profil expiratoire est une exponentielle. 

Pour chaque profil, les parametres secondaires suivants sont a indiquer sur l'interface : 

o Le temps de montee et de descente pour la rampe inspiratoire 

o La constante de temps pour 1'exponentielle expiratoire 

o Le temps de montee pour 1'exponentielle 

- Le volume courant (F<f); 

Le temps de pause inspiratoire (TPFI) 

Le temps de pause expiratoire (TPFE) 

Les limites en pression haute (en cas de surpression) et basse (en cas de collapsus) 

La figure 5.1 presente un exemple des respirations que Ton peut avoir durant une VLT en 

VCi/VCe. Sur cette figure, la variation du volume dans les pompes est illustree : la partie 

ombragee indique l'endroit ou le volume de liquide deplace par les pompes participe a la 

variation du volume pulmonaire. La partie claire presente le remplissage (avant 1'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 determine la reference que devra suivre la pompe. Done, des le 

depart de l'inspiration, le controleur poursuit la reference calculee. Comme il est illustre pour les 

cas A et B, la pression tracheale varie selon la resistance des voies respiratoires et la compliance 

du systeme respiratoire. II est done important de bien fixer les limites en pression dans les voies 

respiratoires pour eviter des surpressions. 

L'expiration est aussi commandee en volume et le profil genere conditionne la pression mesuree 

dans la trachee. Si les parametres du profil ne sont pas bien determines en fonction de l'intervalle 

de pression a laquelle la VLT s'execute, des collapsus expiratoires peuvent survenir (cas C). 

Dans ce cas precis, la pompe expiratoire s'arrete avant l'atteinte de son objectif en volume 

courant et la difference est soustraite du volume a inspirer. De cette facon, le volume pulmonaire 

reste constant. Pour gerer ces variations de volume (inspire et expire) et Poccurrence des 

collapsus, un superviseur a ete developpe. II est presente en detail dans la section Superviseur. 
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Pour corriger la situation, le clinicien peut decider 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 gerer 

le collapsus, mais le clinicien aurait pu revoir : 

- Le volume courant demande : la diminution du Vt permet de reduire le debit expiratoire 

et d'eviter le developpement de collapsus (voir chapitre 3). 

Le temps d'expiration Te : augmenter le temps d'expiration diminue proportionnellement 

le debit (voir chapitre 3) 

q 
£ 
E 

t 

E. 

> 

B 

A B C D Temps 

Fig. 5.1 - Exemple de respirations en mode VCi/VCe lors d'une ventilation liquidienne totale 
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5.1.1.1 Considerations importantes 

Ce mode ventilatoire presente l'avantage d'assurer une ventilation minute Vmin constante. Par 

contre, la definition du profil expiratoire a une influence importante sur les pressions mesurees 

dans la trachee. Si les debits expiratoires sont trop importants, des collapsus peuvent survenir et 

compromettre l'efficacite de la ventilation. II est alors essentiel d'ajuster manuellement les 

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

5.1.2 Nouveau mode ventilatoire VCi/PCe 

Le premier mode ventilatoire est repris pour controler en volume l'inspiration. L'expiration est 

maintenant controlee en pression. Pour l'inspiration et l'expiration, le clinicien doit maintenant 

fournir sur Pinterface les parametres suivants : 

La frequence respiratoire {Fr); 

Le temps d'inspiration (77); 

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

Le temps de montee (0-50% du temps d'inspiration); 

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

Le volume courant Vt; 

Le niveau de la Peep. 

Les limites en pression haute (en cas de surpression) et basse (en cas de collapsus) 

La figure 5.2 presente un exemple des respirations que Ton peut avoir durant une ventilation 

liquidienne totale en VCi/PCe. Sur cette figure, la variation du volume dans chaque pompe est 

illustree : la partie ombragee indique l'endroit ou le volume de liquide deplace par les pompes 

participe a la variation du volume pulmonaire. La partie claire presente le remplissage (avant 

l'inspiration) ou la vidange (avant l'expiration) pour chaque pompe. Ce changement de volume 

ne modifie pas le volume pulmonaire. La figure 5.3 presente Palgorithme de decision pour ce 

nouveau mode ventilatoire. 

Les phases inspiratoires et expiratoires sont limitees en temps. La demarche est identique a ce 

qui a ete decrit precedemment. Le profil volumique inspiratoire determine la reference que devra 

suivre la pompe inspiratoire. Des le depart de l'inspiration, le controleur poursuit la reference 

calculee. Comme il est illustre pour les cas A et B, la pression a la trachee varie selon la 
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resistance des voies respiratoires et la compliance du systeme respiratoire. II est done important 

de bien fixer les limites en pression dans les voies respiratoires pour eviter des surpressions. 

A 1'expiration et contrairement a la ventilation gazeuse, la regulation de la pression ne se fait pas 

au niveau de Peep. Ce choix est necessaire pour reduire le temps d'expiration et maximiser la 

frequence respiratoire tout en evitant le collapsus. Ainsi, la pression dans la trachee est regulee a 

un niveau de -2 cm H2O pour toute la duree de 1'expiration. 

A B 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, differentes 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 

inspire. Dans ce cas, Palgorithme prolonge le temps d'expiration de 20%, pour permettre de 

retirer les millilitres restants. Si une difference persiste entre le volume inspire et expire, le 

superviseur viendra modifier le volume a inspirer pour conserver un volume pulmonaire 

constant. Cette situation correspond en ventilation gazeuse au phenomene d' auto-Peep. 
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Dans le cas contraire, si le volume a expirer est retire sur une periode de temps inferieure a ce qui 

a ete present par le clinicien, ce dernier devra modifier manuellement ses parametres 

ventilatoires {Peep et/ou temps). Dans ce cas, le respirateur passe directement a la phase suivante 

du cycle respiratoire, ce qui augmente la frequence respiratoire. 

c Depart de 
I'inspiration 

v 

} C 
Inspiration en volume 

controle, selon les 
parametres 

Non 

Calcul de: 

- E,[k] 
r Ve[k] 

Depart de 
I'expiration 3 

Expiration controlee en 
pression au niveau fixe 

Non 

c Arret de I'expiration W 
> 

Calcul de: 

- EM 

Fig. 5.3 - Algorithme de decision pour le mode VCi/PCe 

5.1.2.1 Considerations importantes 

Puisque la regulation de la pression expiratoire ne se fait pas au niveau de la Peep demandee, le 

debit a la fin de I'expiration ne sera pas nul. Ainsi, le clinicien ne pourra pas utiliser ce critere 

pour valider le temps present pour retirer tout le liquide inspire. Par centre, dans le cas precis ou 

le volume expire est inferieur au volume inspire, un phenomene d'auto-Peep s'installe. 

L'interpretation de ce phenomene peut etre approchee de la meme facon qu'en ventilation 

gazeuse : le temps d'expiration est trop court et/ou le volume a expirer est trop grand. Done, une 

modification des parametres s'impose pour rencontrer les objectifs. 
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Inversement, si le temps necessaire pour retirer le liquide inspire est inferieur au temps 

d'expiration fixe par le clinicien, ce dernier doit revoir ses parametres ventilatoires. A ce 

moment, plusieurs options s'offrent a lui, dont: 

La diminution de la Peep. Ceci aura une influence directe sur le debit expiratoire 

maximal admissible dans les voies respiratoires. 

L'augmentation du Vt. Une augmentation du volume a expirer sur une echelle de temps 

fixe augmente inevitablement le debit expiratoire. 

La diminution du temps expiratoire Te : automatiquement, le respirateur diminue le 

temps d'expiration et poursuit son cycle respiratoire. 

A l'expiration, la regulation de la pression se fait a un niveau de pression inferieur a la Peep 

(toujours a -2 cm H2O) pour toute la duree 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 1'inspiration. 

L'expiration est de nouveau regulee en pression et le niveau de Peep est modifie 

automatiquement pour expirer le volume demande. Pour l'inspiration et l'expiration, le clinicien 

doit maintenant fournir sur 1' interface les parametres suivants : 

La frequence respiratoire (Fr); 

Le temps d'inspiration (Ti); 

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

Le temps de montee (0-50% du temps d'inspiration); 

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

Le volume courant Vt, 

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 presente le fonctionnement de ce nouveau mode ventilatoire et son 

algorithme de decision est illustre a la figure 5.5. Comme pour le mode VCi/PCe, les phases 

inspiratoires et expiratoires sont limitees en temps. 
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La demarche est presque identique a ce qui a ete decrit precedemment: le profil volumique 

determine la reference que devra suivre la pompe inspiratoire. Des le depart de 1'inspiration, le 

controleur poursuit la reference calculee. Comme il est illustre pour les cas A et B, la pression a 

la trachee varie selon la resistance des voies respiratoires et la compliance du systeme 

respiratoire. 

c 
E 
2 

a 

.E 
> 

Peep 2 

S 

Temps 

Fig. S.4 - Exemple de respirations en mode VCi/VCRPe lors d'une ventilation liquidienne totale 

La difference entre les modes PCe et VCRPe survient a l'expiration (cas C) : si dans le temps 

present, le volume expire est inferieur au volume demande Ve[k], le temps d'expiration Te n'est 

pas prolonge. L'erreur Ee et la compliance dynamique Cayn sont alors calculees et le volume a 

inspirer au cycle suivant sera modifie par le Superviseur pour augmenter la Peep. 
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Dans le cas contraire, si le volume expire est superieur a ce qui a ete demande par le clinicien 

dans le temps d'expiration alloue, la Peep sera diminuee proportionnellement. Le Superviseur est 

responsable de la gestion de la Peep a l'interieur des limites permises. 

c Depart de 
Inspiration 3 C 
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Fig. 5.5 - Algorithme de decision pour le mode VCi/VCRPe 
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5.1.3.1 Considerations importantes 

La regulation de la pression expiratoire ne se fait pas au niveau de la Peep demandee. Par 

consequent, le debit a la fin de l'expiration ne sera pas nul. Le clinicien ne pourra pas utiliser ce 

critere pour verifier la duree du temps expiratoire afin de retirer le liquide inspire. 

Contrairement au mode precedent (PCe), si le temps necessaire pour retirer le liquide inspire est 

inferieur au temps d'expiration fixe par le clinicien, la Peep est ajustee pour rencontrer les 

objectifs en volume. 

L'augmentation constante de la Peep peut etre associee au phenomene d'auto-Peep, car le temps 

d'expiration est insuffisant pour retirer le liquide inspire. II est done important que le clinicien 

fixe dans un intervalle raisonnable, la variation permise de la Peep. Si le clinicien constate que 

Palgorithme maintient constamment des Peep elevees, il doit revoir l'etat general du patient pour 

ajuster les parametres en volume et/ou en temps. 

L'avantage de ce mode est son autoregulation. Si le clinicien recherche la Peep minimale pour 

rencontrer son critere en volume et en temps, ce mode permet de rechercher cette valeur. De 

plus, si l'etat du patient s'ameliore (i.e. la compliance augmente et/ou la resistance diminue) la 

Peep de cycle en cycle devrait diminuer, indiquant une amelioration possible de l'etat 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, l'expiration est maintenant regulee en pression et le 

Superviseur sera bonifie pour gerer les differents cas rencontres. 

5.2.1 Regulation en volume 

La figure 5.6 presente le schema bloc du systeme pour controler l'inspiration et l'expiration en 

volume. Le chemin ombrage decrit le parcours a suivre. La reference en volume est generee et 

transmise au controleur proportionnel (P) qui compare cette reference avec la position mesuree 

du piston dans la pompe. II transmet alors une consigne (proportionnel a la difference entre la 

mesure et la reference) en vitesse au servo-amplificateur. Ainsi, on controle indirectement la 
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vitesse de rotation du moteur (et par consequent le debit de la pompe) en fonction d'une 

reference en position. 

Le moteur est commande 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 consequent, la consigne est mise a 

l'echelle par un gain d'entree (2.4), reliant la commande du controleur P a la tension aux bornes 

du moteur. L'electronique interne du servo-amplificateur inclut une seconde boucle de controle 

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

Capteur 

Pression 
(trachee) 

Generateur 
de 

reference 

Position 
mesuree„ 

Pompe 
Inspiratoire/Expiratoire 

Capteur de 
position 

Moteur 

- \ r 

Position 
desiree 

Controleur en 
Position P 

Vitesse 
moteur 
desires 

API 

Tension 
(interne) 
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Gain 
d'entree 

Tension 
1 mesuree 
^ ' • • " , " • " " & 

" " • • " " • " ' • " " " ' • " ' • I B 

Tension 
desiree 

Controjeur en 
tension 

Servo-amplificateur 

Fig. 5.6 - Schema bloc du controle en debit lors de 1'expiration et de l'inspiration sur le respirateur liquidien. 

5.2.1.1 Les profils inspiratoire et expiratoire 

Dans la litterature, le profil volumique inspiratoire couramment utilise est la rampe. Au depart et 

a la fin de l'inspiration, une phase d'acceleration et de deceleration de 20% et de 40% 

respectivement sont utilisees pour limiter les variations de vitesse importantes . Une seconde 

equipe a propose une acceleration et une deceleration de type sinusoidale 2. La reference 

volumique inspiratoire Vref,{f) utilisee par 1'equipe Inolivent, est definie par la fonction en 

morceaux 5.1. La figure 5.7 presente le profil typique en volume et la variation de debit associee. 

L'aire sous la courbe en debit est egale au volume a inspirer demande. 
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Ou, 

Vref.it) = 

— tz 

At + Cl 

A 2 
1 2 -

2f„ 

si t< tm 

si tm <t <t-t,. (5.1) 

AT 
-t + C2 si t-td <Tt 

tm, le temps de montee; 

td, le temps de descente; 

A--Vt jT. - (tm + td ) /2 , l'amplitude de la rampe 

Tt, le temps d'inspiration; 

Vj, le volume a inspirer (equivalent au Vt demande); 

Ci et C2, constantes d'integration, fonction des conditions initiales. 

Comme il a ete presente dans le chapitre 3, le profil exponentiel permet de retirer plus 

efficacement le volume inspire, tout en diminuant le risque de developper un collapsus. Par 

consequent, l'equipe Inolivent utilise ce profil pour effectuer les experimentations animales. 

Pour generer cette reference volumique exponentielle Vrefe{t) la fonction en morceaux 5.2 est 

employee. La figure 5.8 presente le profil en volume et son profil en debit associe. 

Vrefe{t) = \2tm (5.2) 

A re -('-'„)/ r + C 4 sit-tme<Te 

Ou, 

tme, le temps de montee de Vexponentielle; 

Ae =-Ve/(tm/2 + T^-e~(T'~'-)/T)), l'amplitude de l'exponentielle; 

T, est la constante de temps; 

Te, le temps d'expiration; 

Ve, le volume a expirer (equivalent au Vt inspire); 

C3 et C4 sont des constantes d'integration, fonction des conditions initiales. 
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Fig. 5.7 - Profils en volume et en debit, utilises pour l'inspiration durant une VLT 

vA 

vt 

v.k Temps 

-TV-

Fig. 5.8 - Profil exponentielle, utilise pour 1'expiration durant une VLT 
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5.2.2 Regulation en pression : expiration 

La figure 5.9 presente le schema bloc du systeme pour controler 1'expiration en pression. Le 

chemin ombrage decrit le parcours a suivre. La reference en pression (dans notre cas c'est une 

constante) est generee et transmise au controleur en pression. Ce dernier compare la reference 

avec la mesure de la pression tracheale et transmet une consigne (proportionnelle a Perreur entre 

la mesure et la reference) en tension au servo-amplificateur. Cette consigne est traitee de la 

meme facon par le servo-amplificateur que lors d'une regulation en volume. 

Capteur 

Pression 
(trachee) 

• 

Generateur 
de 

reference 

Systeme controle 
Pompe 

Inspiratpire/Expiratoire 

Capteur de 
Position 

Pression 
;|,rnesureeL 

Moteur 

Pref 

Controleur en 
Piession 

Vitesse 
moteur 
desiree 

API 

Tension 
(interne) 

Gain 
d entree 

Tension 
mesuree 

Tension 
desiree 

Controleur en 
tension 

Servo-amplificateur 

Fig. 5.9 - Schema bloc du controle en pression lors de l'expiration 

5.2.2.1 Remarque 

Sur le respirateur mecanique gazeux, la mesure de la pression se fait au niveau du respirateur 

(voir le chapitre 2 sur Petat des connaissances, figure 2.21), car les pertes de pression dans la 

tubulure sont presque negligeables et facilement compensables. De plus, la presence 

d'expectorations au niveau de la trachee 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 Pinstant) de deplacer le capteur de pression de la trachee a la pompe. En 

contre partie, Pinsertion et le retrait de liquide lave convenablement les voies respiratoires 

permettant ainsi d'obtenir une mesure de pression tracheale fiable. 
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5.2.3 Superviseur 

Sur le respirateur liquidien de l'equipe Inolivent decrit precedemment, une pompe est dediee a 

l'inspiration et la seconde a l'expiration. Sachant qu'il peut y avoir des erreurs mesurables entre 

les volumes inspire et expire, un superviseur a ete developpe pour gerer ces erreurs. De plus, le 

clinicien peut varier le volume pulmonaire (±AF), demandant alors aux pompes de modifier le 

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

5.2.3.1 Modes VCi/VCe et PCe 

La figure 5.10 presente le schema de controle global pour le respirateur liquidien. Les indices k 

indiquent le cycle respiratoire et les indices t le temps. Par exemple, Ve[k] signifie que le volume 

a expirer est fixe pour le cycle respiratoire k, tandis que la commande Ue(t) change au cours du 

temps durant la phase expiratoire du cycle k. Sur l'interface, le clinicien indique : 

le volume courant Vt souhaite; 

les limites en pression haute et basse {Pm\n, Pmax)', 

la forme du profil inspiratoire (/;[&]); 

la forme du profil expiratoire (fe[k], Te[k]); 

la variation du volume pulmonaire A V (en cas de besoin). 

Pour la phase inspiratoire le superviseur impose le volume courant demande Vt[k] comme 

volume a inspirer Vj[k]. Si le clinicien demande une diminution de la CRF (-AV), le Vj[k] sera 

diminue proportionnellement. Le groupe d'equations 5.3 resume ces actions. 

JVM si AK.O 
,L J ]?;[*]+AK si A F < 0 

A la fin de la phase inspiratoire, le superviseur mesure le volume inspire y,(T,) et calcule l'erreur 

inspiratoire pour le cycle k, £,[&], avec l'equation 5.4. 

ei[*] = ̂ [*]-J'i(^) <5-4> 

Quand vient la phase expiratoire, le superviseur ajuste le volume a expirer Ve[k] en tenant 

compte de l'erreur sur le volume inspire e,{k\ et de l'erreur au cycle precedent lors de 
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l'expiration e e [M] (au premier cycle l'erreur expiratoire ee[k] est zero). De nouveau, si le 

clinicien demande une augmentation du volume de la CRF (+AV), le volume a expirer sera 

diminue en consequence. Le groupe d'equation 5.5 resume le calcul du volume a expirer Ve[k] au 

cycle k. 

vlk]=iVl[k]-ei[k] + ee[k-l] si A F < 0 

\V>lk.\-et[k] + e.[k-l]-AV s i A F > 0 
(5.5) 

A la fin de l'expiration, le superviseur mesure le volume expire ye(Te) et calcule l'erreur 

expiratoire pour le cycle k, ee[k], avec l'equation 5.6. 

ee[k] = K[k]-yt(Tt) (5.6) 

API 

. y.w-
, T e M _ Generateur 

(exponentiel) 
Vret(t) 

• • 
Controleur 
(expiration) 

-Ti[kh Generateur 
(rampe) 

Vref,(t) 

Vi[kh-

V e[kh 
Superviseur 

j_ 

Interface 
Clinicien-ventilateur 

_Vt[k] A V « 

•u.(t> 

Controleur 
(inspiration) 

Pompe 
expiratoire 

-Ui(t)-H 
Pompe 

inspiratoire 

-Paw(t)~ 

-y.(H 

•y,(tH 

Fig. 5.10 - Schema de controle global, incluant le Superviseur et les deux controleurs en volume pour les 

pompes inspiratoire et expiratoire. 

Considerations importantes 

Le superviseur corrige uniquement les erreurs mesurables : si une difference existe entre les 

dimensions des cylindres des pompes, le volume ejecte 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 Pintervalle de pression souhaitee et qu'il corrige la situation dans le cas 

contraire. 

Convergence theorique 

A la fin d'un cycle k inspiratoire, le volume inspire Vj[k] n'est pas egal au volume a inspirer 

V,[k], d'ou Vj[k] 4- V,{K\. Pour la suite, il sera assume que le volume inspire est une fonction 

croissante monotone et qu'elle depend du volume a inspirer Vj[k] et du temps inspiratoire Th 

vi=gi{Vi,Ti) (5.7) 

De plus, a la fin de l'expiration du cycle k, le volume expire ve[k] est considere croissante 

monotone et il est fonction du volume a expirer Ve[k] et du temps expiratoire Te, 

ve=ge(Ve,Te) (5.8) 

Les erreurs e sur le volume inspiratoire et expiratoire sont mesurables. Done, les variables 

stochastiques bj[k] et be[k] sont ajoutees pour representer le bruit ou les biais sur la mesure des 

erreurs inspiratoire et expiratoire. 

ei[k] = gi(WlW))-V, +*,[*] (5-9) 

eM = g.(YMJM)-y, +b.[k] (5.10) 

Pour demontrer la convergence du superviseur, le cas suivant est considere : un volume courant 

constant V,[k\ = Vt, aucune compensation de la CRF (AV= 0), ainsi qu'un temps inspiratoire et 

expiratoire constant. Parce que AF=0, le volume a inspirer (donne par la relation 5.3) est 

V,[k] = Vt et le volume a expirer (donne par la relation 5.5) est egal a Ve[k] = Vt— ei[k] - ee[k-\]. 

En utilisant les relations 5.9 et 5.10, Pequation stochastique non-lineaire suivante est obtenue : 

V\k] =Vt- gi + ge(Ve[k -1]) + b[k] (5.11) 

avec b[k] = bt[k-l]-bi[k]. 
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Si le bruit de mesure est blanc, E{b[k]}=0, l'esperance mathematique de la valeur moyenne de 

Ve[k] (V* = -E{FC[A:]}) est la solution a l'equation suivante : 

E{K}=ge(E{K}) + Vl-gi (5-12) 

Pres du point d'equilibre, la dynamique peut etre approximee par : 

We[k] = ^7-(KWe[k-l]+b[k] 5.13 
dVe 

Ou, ^ [ f c ] = ^[ fc j - V* est une petite perturbation, pres du point d'equilibre. Le point d'equilibre 

V* est attractif, si et seulement si, la pente de la courbe respecte la condition - 1 < -^-\y*)< 1. 

de 
Par definition, ge(Ve) est une fonction croissante monotone, —— > 0. Done, la condition de 

dVe 

stabilite implique la verification que — - \ V * ) < \ . En regime etabli, la correction du volume 
civ e 

assure un volume inspire et expire egal, permettant de maintenir un volume pulmonaire (CRF) 

constant. 

Validation experimentale 

Le superviseur a ete teste in vitro pour determiner si Palgorithme converge et corrige les erreurs 

mesurables. Le systeme d'acquisition DSpace (DS1003 processor board, DS2201 I/O board) a 

ete utilise pour enregistrer precisement les signaux des potentiometres des pompes expiratoire et 

inspiratoire. Quatre volumes courants ont ete choisis pour refleter les conditions d'utilisation 

experimentales, soit de 75 a 150 ml. Sur une periode de 2 heures, la difference entre le volume 

inspire et expire (ACRF) a ete additionnee. Les resultats sont presentes dans le tableau 5.1. Fait a 

remarquer, l'ecart type sur le signal inspiratoire est tres representatif de l'erreur de quantification 

(conversion analogique/numerique) de l'automate qui est de 0.14 ml. Done, le superviseur 

presente en equation dans cette section demontre son efficacite a corriger les erreurs mesurables. 
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Tableau 5.1 - Resultats du test de validation du superviseur. Les valeurs mesurees sont exprimees en ml, 

accompagnees de leur ecart type. La variable ACRF est la difference entre le volume inspire et expire, 

additionnee sur une periode de deux heures. 

Vt Vt inspire Vt expire 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 modifie par le Superviseur est en realite le volume inspire ou 

expire en ajustant le parametre AV. La consequence sera une variation observable du niveau de la 

Peep. Par mesure de securite, cette variation sera limitee a 1 cm H2O par cycle (Manuel de 

service du Servo 300). En VLT (sur des agneaux) ceci represente une variation du volume 

inspire ou expire d'environ 5 a 10% du volume courant. Done, l'equation 5.14 permet de 

determiner la variation de la Peep (APeep) en rapport avec l'erreur expiratoire calculee ee[k] et la 

compliance dynamique mesuree Cdyn-

APeep[k + \} = - ^ - , (5.14) 

Si APeep est superieure a 1 cm H2O, la variation est fixee a 1 cm H2O et l'erreur est ajustee en 

consequence (voir les equations 5.15 et 5.16). Dans le cas contraire, la variation du volume 

pulmonaire AFest proportionnelle a l'erreur ee[k] et cette derniere est mise a zero, 

r T fC,A,„[&] si APeep > l c m H 2 0 
Av[k+i]=\ r : (5.i5) 

[ee [kJ si APeep < 1 cmH2O 

r . kfA;l-AFfA; + ll si APeep > 1 cmH20 
ee[k] = \ e[ J L J F 2 (5.16) 

L J [0 si APeep < 1 cmH20 
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5.3 Regulateur en pression (mode expiratoire PCe et VCRPe) 

5.3.1 Structure detaillee 

La structure generate presentee a la figure 5.9 est detaillee a la figure 5.11 pour presenter 

l'interaction entre les differents systemes. Dans le chapitre precedent, les systemes a commander 

(incluant les poumons, le circuit du respirateur et le moteur) ont ete decrits. Ce travail a permis 

de determiner la relation entre la commande Ue et le deplacement du piston dans la pompe. 

Dans l'optique de reguler la pression dans la trachee, le controleur ajustera la commande Ue en 

fonction de la pression mesuree a la trachee Pva et de la reference demandee Pref. Les 

perturbations indiquees sur cette figure viendront reproduire les bruits de mesure et les differents 

phenomenes que Ton pourra rencontrer experimentalement. Un filtre passe-bas est present pour 

filtrer les bruits de mesure. 

Perturbations 

Systeme a commander 

•+• Controleurl 
ue 

Moteur Circuit 
fluide 

Pva 

Fig. 5.11 - Structure detaillee de la regulation en pression. 

5.3.2 Description du systeme a commander 

Pour le controle en volume des pompes a piston sur le respirateur liquidien, la fonction de 

transfert decrite dans le chapitre precedent, a ete reprise dans ce chapitre a Pequation 5.17. 

K 
U(s) (Tmecs + \)s 

(5.17) 

Pour effectuer un controle en pression, Vequation 5.17 doit etre reecrite pour faire apparaitre en 

sortie le terme de pression dans la trachee Pva. Pour se faire, il faut multiplier la fonction de 

transfert 5.17 par l'expression analytique du systeme pulmonaire pour obtenir la relation 5.18. Le 

tableau 5.2 donne la valeur et la signification des differents parametres de cette relation. 
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^^K^^-Fis) (5.18) 

Avec le systeme presente a l'equation 5.18, on remarque la presence d'un zero a E/RL 

(typiquement au environ de 0.1 Hz) d'un pole a zero (integrateur) et d'un pole qui depend de la 

constante de temps electromecanique du systeme (au environ de 8 Hz). 

Tableau 5.2 - Valeur des differents parametres 

Parametre 
K 
tmec 

K-lineaire 

E 

Description 
Gain 
Constante mecanique du moteur 
Resistance pulmonaire bornee 
Elastance dynamique 

Valeur 
-1.0 xlO"5 

1.81 xlO"2 

1.08 xlO6 

1.67 xlO5 

Unite 
~ 

Secondes 
cm H20 s/m3 

cm H20/m3 

Le terme F{s) implique la presence de dynamiques supplementaires, dont: 

La dynamique du moteur. Dans le chapitre precedent, le pole du moteur electrique a ete retire 

du modele, car ce dernier est dans les hautes frequences (>1 kHz) 

Les dynamiques non-modelisees au niveau pulmonaire. Le debit instationnaire dans les voies 

respiratoires est un des aspects qui n'a pas ete considere. 

Les retards purs causes par Velectronique de commande. La frequence d'echantillonnage^ 

ajoute un dephase progressif qui mene inevitablement a -180 degres a la frequence^/2. 

Les resonnances dans le circuit fluide du respirateur. II a ete observe que les proprietes des 

tubes flexibles peuvent ajouter des resonnances dans le circuit fluide. Pour le circuit fluide, 

une dynamique de tube a ete observee en basse frequence. La figure 5.12 presente 

P oscillation suite a un arret rapide de la consigne a la pompe. 
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Oscillation du tube flexible en fonction de la commande a la pompe 

~ 60 
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Fig. 5.12 Oscillation de la mesure de pression suite a l'arret de la pompe a piston 

Cette oscillation est caracteristique d'un systeme de 2eme ordre, dont la frequence de pulsation 

dpui ~ 3.5 Hz, avec un amortissement Cpui d'environ 0.2. La fonction de transfert de cette 

dynamique est presentee a la relation 5.19. Cette perturbation est additive, done 

F(s)=l+Fpul(s). 

*" - ( ' ) = 
Kp,„s 

S2 +^pu,G)pul+0)2
pul 

(5.19) 

5.3.3 Analyse du systeme en boucle ouverte 

5.3.3.1 Lieu de Bode 

Le lieu de Bode permet de tracer la reponse frequentielle d'une fonction de transfert (en 

amplitude et en phase) en boucle ouverte. L'analyse du lieu de Bode permet de determiner la 

marge de gain et la marge de phase. La marge de gain est le gain necessaire pour avoir un retour 

en boucle fermee unitaire, lorsque la phase est egale a -180 degres. Si le gain de boucle est 

superieur a cette marge, le systeme sera instable en boucle fermee. La marge de phase, quant a 

elle, est la difference entre la phase et -180 degres quand l'amplitude est 0 dB. Ces marges sont 
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des indicateurs de la robustesse du systeme. Pour assurer une bonne robustesse, une marge de 

phase entre 30-60 degres est suggeree et la marge de gain doit etre superieure a 6 dB3. 

La figure 5.13 presente le trace du lieu de Bode de la fonction de transfert du systeme en 5.18 

(sans tenir compte de la dynamique du tube). On note 4 domaines distincts : 

1. De 0 a 0.1 Hz (presence du zero) comportement integrateur. En basse frequence, 

Pintegrateur (1/s) introduit un dephase de -90 degres et une pente sur le module de -20 

dB/decade. 

2. Du zero au pole mecanique, soit de 0.1 Hz a 8 Hz, gain constant. Le systeme mecanique 

vient moduler cette phase jusqu'a la frequence associee a la constante de temps du 

systeme electromecanique, soit ~8 Hz. 

3. 8 Hz et plus, comportement d'un systeme de ler ordre. La phase est constante a -90 

degres et la pente sur le module est de -20 dB/decade. 

4. 100 Hz et plus, toutes les dynamiques non-modelisees. A cause des differentes 

dynamiques hautes frequences qui n'ont pas ete modelisees ou qui ont ete simplifies, la 

phase devrait etre en dessus des -90 degres. Ces dernieres reduisent la marge de phase et 

done la robustesse du controle. 

100 

50 

Lieu de Bode de la fonction de transfert 

O 0 

-50 

1. Integrateur" - - ^ 
(pole a zero) 

Influence du zero 

2. Gain constant 3. Systeme de 

Influence du pdle 
mecanique 

1er ordre 

10 10 10 10 10 10 10 10 10 

-50 

100 

150 

, , , , 

-

-

10 10 10"° 10" 10 10 
Frequence (Hz) 

10' 10' 10 10' 

Fig. 5.13 - Lieu de Bode de la fonction de transfert du systeme incluant les poumons 
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Le lieu de Bode a la figure 5.14 presente differents cas selon le type de dynamique non-

modelisee. 

1. L'ajout d'un filtre passe-bas (Butterworth d'ordre 1, frequence de coupure a 10 Hz) 

introduit un dephasage de -180 degres en haute frequence. Si le filtre est d'un ordre 

superieur, la phase sera inferieure a - n-90 degres, ou n est 1'ordre du filtre. 

2. L'ajout du pole moteur a un leger impact sur le gain du systeme en boucle ouverte et il 

diminue la phase en haute frequence. 

3. Finalement, l'electronique de commande et d'acquisition numerique ajoute 

inevitablement des retards purs. Selon la frequence d'acquisition selectionnee (fe = 2 kHz, 

dans le cas de la figure 5.14) un dephase de -180 degres est atteint afe/2. 

Done, la combinaison de ces differents cas peut amener rapidement la phase a -180 degres et 

provoquer l'instabilite. 

CD 

100 

50 

-50 

-100 
1(T 

Lieu de Bode de la fonction de transfert 

Fonction 5.18 
Ajout filtre passe-bas 
Ajout pole moteur 
Ajout retard pur 

10 ' 10 10 10 10' 

-A-

10" 10' 

10 10 
Frequence (Hz) 

Fig. 5.14 - Reponse en frequence du systeme en fonction de differentes dynamiques non-modeiisees. 
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Modification de la resistance des voies respiratoires 

Comme il a ete decrit dans les chapitres precedents, 1'expiration forcee en VLT peut entrainer 

des limitations du debit expiratoire. Ces limitations se traduisent par une augmentation marquee 

de la resistance des voies respiratoires menant dans le pire des cas, a un collapsus des voies 

respiratoires. Dans le chapitre 4, la resistance des voies respiratoires minimale, moyenne et 

maximale a ete identifiee en VLT avec du PFOB et du PFDEC et le tableau 5.3 en presente les 

valeurs, pour des agneaux de 2-9 kg. 

Tableau 5.3 - Valeur des resistances minimale, moyenne et maximale pour le PFOB et le PFDEC, identifiers 

dans le chapitre 4 pour des agneaux de 2 a 9 kg. Les champs ombrages indiquent les valeurs de resistance 

minimale et maximale. 

Resistance 

Rlineaire ( m i n ) 

Rlineaire ( m o y ) 

K-lineaire [tXiSX.) 

Poids 
2.0 kg 
4.0 kg 
9.0 kg 
2.0 kg 
4.0 kg 
9.0 kg 
2.0 kg 
4.0 kg 
9.0 kg 

PFOB 
2.16 x l 0 b 

1.36 x lO 5 

7.92 x lO 4 

1.71x10" 
1.08 x lO 6 

6.29 x 105 

3.22 x 10" 
2.03 x 106 

1.18 x lO 6 

PFDEC 
2.94 x 105 

1.85 x lO 5 

1.08 x lO 5 

2.76 x lO 6 

4.74 x 105 

7.52 x lO 5 

1.21 x 10" 
7.62 x 105 

4.44 x 105 

Unite 
cm H2O s/m 
cm H2O s/m3 

cm H2O s/m 
cm H2O s/m3 

cm H2O s/m 
cm H2O s/m3 

cm H2O s/m3 

cm H2O s/m 
cm H 2 0 s/m3 

Si Ton compare la valeur minimale et moyenne de la resistance avec le PFOB pour un agneau de 

4 kg, on remarque que cette derniere varie d'un facteur 10. En contrepartie, les valeurs de 

resistance pour le PFDEC varient au maximum d'un facteur 3. Cette difference provient d'un 

ecart type important au niveau de 1'identification des parametres de la resistance des voies 

respiratoires sur les donnees experimentales pour le PFOB. 

La figure 5.15 presente la consequence d'une variation de la resistance sur la reponse en 

frequence du systeme. On observe une augmentation du gain lorsqu'il y a une augmentation de la 

resistance. En reference a la fonction de transfert 5.18, ceci se traduit par une pression tracheale 

Pva plus importante pour une meme consigne a la pompe Ue. Done, une augmentation de la 

resistance des voies respiratoires agit comme une augmentation du gain de boucle. La litterature 

sur le sujet presente la meme conclusion . 
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Fig. 5.15 - Lieu de Bode du systeme pour 3 valeurs de resistance (PFOB). jR«„«,,re(nioy) = 1«08 x 10 cm H20 

s/m3, Ru^aireimin) = 7.92 x 104 cm H20 s/m3, «,;„„;re(max) = 3.22 x 106 cm H20 s/m3. 

Modification de I'elastance du systeme respiratoire 

Le lieu de Bode presente a la figure 5.16 presente l'effet d'une modification de I'elastance du 

systeme respiratoire. Dans le chapitre 4, le tableau 4.3 presente les valeurs de la compliance 

dynamique calculee a partir des resultats experimentaux. Ces valeurs sont de 6.0 ± 3.9 x 10" 

m3/cm H 2 0 (PFOB) et 5.1 ± 2.5 x 10"6 m3/cm H 2 0 (PFDEC) pour un agneau de 4 kg. Done, pour 

tester l'impact d'un changement de la valeur moyenne de I'elastance pour le PFOB, elle a ete 

divisee et multipliee par 2. 

La phase et l'amplitude sont legerement modifiees en basse frequence, mais sans consequence 

directe sur le gain et la phase en haute frequence. Par consequent, I'elastance aura peu d'impact 

sur la stabilite du systeme. 
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Fig. 5.16 - Lieu de Bode du systeme pour 3 valeurs d'elastance (PFOB). E(moy) = 1.67 X 105 cm H 20/ m \ 

E(min) = 0.83 X 10s cm H 2 0/ m3, E(max) = 3.33 X 105 cm H2Q/ m3, 
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5.3.4 Controleur propose 

5.3.4.1 Criteres de performances 

Avant de definir le controleur, les criteres de performances souhaites seront enumeres. Ces 

criteres permettent de definir un cadre de fonctionnement acceptable pour le mode ventilatoire 

regule en pression. 

- Temps de stabilisation ts < 1.0 secondes a ±1 cm H 2 0 de la pression de reference. 

- Depassement maximal, -1 cm H2O. Au depart de l'expiration, le modele nous indique 

une marge importante avant de rencontrer des problemes au niveau de l'expiration. 

Experimentalement, des pressions negatives relativement importantes dans la trachee (Pva 

< - 5 cm H2O) ont ete rencontrees au debut de l'expiration. 

- Erreur en regime permanent ±1 cm H2O. 

- Consigne positive a l'expiration. Ce critere est une securite pour eviter de remplir les 

poumons. 

La figure 5.17 presente la zone de commande pour le controleur a mettre en place. La reponse du 

systeme en boucle fermee devra etre a l'interieur des limites prescrites par les criteres de 

performance. 

Paw 
J 

Pwf 

L 

Peip 

t=0 \ 

Ts 

' • 

Fig. 5.17 - Zone de commande pour le controleur a mettre en place 
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5.3.4.2 Controleur 

Le systeme a commander pour effectuer un controle en pression, est un systeme stable (pole et 

zero a gauche de l'axe imaginaire) dont le pole du systeme mecanique est rapide, mais avec un 

zero tres lent. 

P(s) = ^ = K^f^-F(s) (5.20) 

Par la suite, on considere le cas ou F(s) = 1 (sans les dynamiques non-modelisees). Pour 

effectuer un placement de pole, le controleur suivant doit etre mis en place 5. 

c(,)=M±A (5.21) 
s + r 

La multiplication de la fonction de transfer! du controleur par le systeme a commander nous 

donne la fonction de transfer! du systeme en boucle ouverte L(s). 

L(S) = C(S)P(S) (5.22) 

Pour ce systeme a minimum de phase, un pole en boucle fermee doit etre ajoute et ce dernier doit 

etre legerement plus rapide que le zero. Le systeme a commander avec son controleur en boucle 

fermee donne la fonction de sensibilite complementaire suivante; 

l + L{s) s{s + pm)(s + r) + {Rhmaires + E)(Sos + Sl) 

Les 3 poles en boucle fermee peuvent etre places selon les parametres so, si et r. Sans perte de 

generalite, ces 3 poles seront un pole simple sur l'axe reel a -\laa>o, et deux poles qui peuvent 

etre reels ou complexes conjugues, d'amortissement C, et de pulsation naturelle a>o. Pour specifier 

1'emplacement de ces 3 poles en boucle fermee afin de rencontrer les criteres de performances 

etablis, la forme du denominateur de la fonction de sensibilite complementaire T(s) est fixee par 

le polynome represents par l'equation 5.24. 

(s + acoQ \s2 + 2£co0s + a>l) (5.24) 
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Dans la relation 5.24, a>o est la bande passante souhaitee du systeme en boucle fermee et C, est 

1'amortissement du systeme. Afin de determiner la valeur du pole et du zero du controleur, 

l'egalite suivante doit etre resolue; 

s(s + pm\s + r) + K(Rlineaires + E\s0s + s1)=(s + aco0){s2 + 2go0s + co2
0 ) (5.25) 

En isolant les termes r, so et sj, on trouve les relations 5.26 a 5.28 (plus de details sont fournis en 

annexe C). 

„ Rleaire^l ~ ^ r A ^ + ty>l + E ' fa + « K ~ E2
Pm 

r = -, r (5.26) 
E \ E ~ PmRlmeaire) 

E \ E ~ PmRlmeaire) 

(5.27) 

ami 
S, = (5.28) 

1 E 

Les parametres Rimemre, E e t le pole moteur/?m sont connus et le seul parametre a determiner est la 

variable a. Cette valeur est critique pour assurer un controleur stable. Si on rearrange les 

equations 5.26 et 5.27, les relations suivantes sont obtenues. 

r RLaiM - IR^Efrl +E2cu0 

-Ea)2+2E<Zpm6)0-p
2

mE 
0 2E£a>0 - Epmco0 - Ru„eaireo0 

Pour avoir un controleur stable (pole dans le demi-plan gauche), le a selectionne doit etre 

inferieur au ar (a < ar). De plus, pour eviter d'avoir un zero dans le demi-plan droit, le a doit etre 

superieur kas (a> as ). Done, le parametre a doit etre dans l'intervalle aSg< a< arpour obtenir 

un controleur stable. 

Dans la relation 5.25, a>o est la bande passante du systeme souhaitee en boucle fermee et C, est 

1'amortissement du systeme. Sachant que les depassements ne sont pas permis, la variable 

d'amortissement C, est fixee a 1. Ainsi, tous les poles de la fonction de transfert en boucle fermee 

sont reels. La bande passante du systeme a commander (la pompe a piston) est aux environs de 

8 Hz. Par consequent, la bande passante du systeme en boucle fermee devrait etre inferieure a 
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cette valeur pour eviter de solliciter inutilement l'actionneur. De plus, la pompe ne doit pas 

reagir inutilement au bruit de mesure. Done, la bande passante souhaitee du systeme en boucle 

fermee a ete fixee a 5 Hz (a>o = 31.42 rad/s). 

Pour le PFOB, la resistance des voies respiratoires moyenne chez un agneau de 4 kg, Rnneaire = 

1.08 x 106 cm H 2 0 s/m3 (voir le tableau 5.3) et E = 1.67 x 105 cm H20/m3 (voir le tableau 4.3). 

Le terme a doit etre dans l'intervalle 0.00232 < a < 0.00495 pour obtenir un controleur stable et 

la valeur choisie pour a = 0.0049. Prendre cette valeur permet de positionner un pole pres du 

zero tres lent, ce qui annule l'effet du zero. 

Pour le PFDEC, la resistance moyenne des voies respiratoire Rii„emre = 4.75 x 105 cm H2O s/m3 

(voir le tableau 5.3) et E = 1.98 x 105 cm H20/m3 (voir le tableau 4.3). Pour une bande passante 

coo a 5 Hz, le terme a doit etre dans l'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 stabilite 

La figure 5.18 presente le lieu de Bode du systeme a commander P(s) et du systeme Z(s) 

(equation 5.22) en boucle ouverte. L'ajout du controleur modifie le gain de boucle du systeme, 

qui est maintenant inferieur a 0 dB autour de 5 Hz (la bande passant du systeme). Cette 

modification permet la presence d'un gain suffisant au niveau du controleur pour obtenir de 

bonne performance en boucle fermee. La phase est abaissee entre 0.1 Hz et 8 Hz (soit dans la 

zone ou elle etait initialement autour de 0 degre), mais elle reste superieure a -180 degres, ce qui 

ne modifie pas la robustesse du systeme. 
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Lors d'une modification importante de la resistance des voies respiratoires, la figure 5.15 

indiquait une modification du gain de boucle. La figure 5.19 presente l'impact de la modification 

du gain de boucle sur le systeme. Une augmentation ou une diminution importante de la 

resistance ne modifie pas beaucoup le gain de boucle du systeme. Par contre, lors d'une 

diminution importante de la resistance le dephasage se rapproche de -180 degres, mais en basse 

frequence seulement et la marge de phase n'est pas modifiee. Cette constatation est importante, 

car le collapsus expiratoire se traduit par une augmentation marquee de la resistance, et ce 

phenomene ne semble pas affecter la marge de phase du systeme. Cependant, 1'augmentation de 

la resistance augmente le gain du systeme, ce qui peut venir affecter la marge de gain, lorsque les 

dynamiques en haute frequence entrent en jeu. 
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Fig. 5.19 — Lieu de Bode du systeme en boucle ouverte, suite a un changement de resistance des voies 

respiratoires. 

Dans le cas ou l'elastance du systeme respiratoire est modifiee, l'impact sur le gain de boucle 

pour le systeme a commander n'est pas significatif (voir la figure 5.16). La figure 5.20 presente 

l'influence d'un changement de l'elastance sur le systeme en boucle ouverte. De nouveau, le gain 

de boucle n'est pas affecte par ce changement. Par contre, le dephasage est modifie en basse 

frequence, mais cela n'affecte pas la marge de phase disponible. 
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Fig. 5.20 - Lieu de Bode du systeme en boucle ouverte, suite a un changement de l'elastance pulmonaire. 

La figure 5.21 presente les effets cumules d'une diminution de la resistance et d'une 

augmentation de l'elastance. Cette fois, la marge de phase est modifiee et s'approche de -180 

degres, mais elle reste neanmoins aux environs de 30 degres. Par consequent, le systeme en 

boucle ouverte conserve sa robustesse. 
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Fig. 5.21 - Lieu de Bode du systeme en boucle ouverte, suite a une augmentation de l'elastance et d'une 

diminution de la resistance pulmonaire. 

La figure 5.22 presente l'ajout d'un mode flexible (tubes flexibles sur le respirateur), avec un 

Kpui— 800 (voir relation 5.19). En premier lieu, on remarque une forte modification de la phase a 

la frequence de resonnance du tube flexible (dans notre cas, 3.5 Hz). De plus, le gain de la 

fonction de transfert a ete modifie, en comparaison de la fonction L(s) (~10dB). Sachant que la 

bande passante du controleur a ete fixee autour de 5 Hz, il est a anticiper que le gain statique du 

controleur soit trop important (d'un facteur minimum de 3). 
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Fig. 5.22 - Ajout de perturbations qui prend en consideration le dynamique des tubes flexibles, pour un gain 

«p„,= 800. 

5.3.4.4 Fonction de sensibilite et sensibilite complementaire 

La figure 5.23 presente la sensibilite S(s) et la sensibilite complementaire T(s) da systeme en 

boucle fermee. 

- La fonction de sensibilite en sortie S(s) indique la sensibilite de la sortie Pva aux perturbations 

sur cette sortie (bruit de mesure ou autre). 

- La sensibilite complementaire T(s) determine la relation entre la sortie du systeme Pva et la 

consigne Pref ainsi que l'effet du bruit de mesure sur la sortie Pva. 

Si on regarde de pres la fonction de sensibilite S(s), les perturbations en haute frequence sur la 

sortie Pva (> 3 Hz) affectent la sortie du systeme Pva (gain de 0 dB). Par contre, les 

perturbations en basse frequence au niveau des entrees (< 1 Hz) seront attenuees car le gain dans 
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cette region est tres faible. La presence de l'integrateur au niveau de la fonction de transfert du 

systeme a commander, favorise ce gain tres faible. 

La courbe de sensibilite complementaire, quant a elle, diminue rapidement en deca de 5 Hz. Pour 

des perturbations basses frequences sur la sortie, le systeme sera en mesure de compenser, car la 

bande passante du systeme en boucle fermee est inferieure a la bande passante de l'actionneur 

(8 Hz). De plus, les perturbations en haute frequence seront filtrees par la boucle 

d'asservissement. II n'est done pas necessaire d'ajouter un filtre supplementaire pour retirer les 

bruits de mesure. Finalement, la valeur de T(s = 0) est egal a 0 dB, permettant l'obtention d'une 

erreur nulle en position lorsque le temps t —>• oo. 
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Fig. 5.23 - Sensibilite S(s) et sensibilite complementaire T(s) du systeme en boucle fermee 
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5.3.4.5 Simulations numeriques 

Les simulations numeriques ont ete effectuees avec le modele lineaire. La figure 5.24 illustre la 

reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de consigne pour differentes valeurs de 

resistance des voies respiratoires. 

Resistance moyenne (Runeain moy) : Puisque les parametres du controleur sont calcules 

a partir de cette valeur, la reponse du systeme est a l'interieur des bornes definies par les 

differents criteres etablis. 

Resistance maximale (Runeain max) : Pour une augmentation significative de la 

resistance, la reponse du systeme reste a l'interieur des criteres de performance fixes. On 

remarque au depart de l'expiration un petit depassement de la pression de reference, mais 

le comportement du systeme repond aux criteres etablis. 

Resistance minimale (Ru„eaire min) : Le controleur mis en place permet une diminution 

de la resistance Runeam d'un facteur 4 avant de rencontrer des depassements de la 

consigne et presenter des oscillations. Pour le PFOB, les resistances des voies 

respiratoires minimale et moyenne identifiees presentent un ecart de 13. De plus, pour la 

valeur de la resistance minimale le debit expiratoire est superieur a 60 ml/s, ce qui n'a 

jamais ete rencontre en experimentation animale. Si on regarde de pres la variation de la 

resistance pour le PFDEC, cette derniere varie d'un facteur 4 (entre la resistance 

minimale et moyenne). Alors, il est plus realiste d'utiliser cet ecart pour le PFOB. 

L'ecart type important sur la valeur de la resistance est associe a la presence de collapsus 

expiratoire, qui font grimper la valeur de la resistance initiale. Puisque tous les cycles 

n'ont pas ete analyses individuellement, les collapsus gonflent artificiellement la valeur 

de l'ecart type. 

La figure 5.25 presente la reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de consigne 

pour differentes valeurs d'elastance. Une variation de l'elastance ne presente pas de probleme 

d'oscillation, rencontree avec une modification importante de la resistance. 
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Dans le cas plus critique presente a la figure 5.21 (Rnneaire- Rimeaire (moy)/4 et E =3.33 x 105 

cm H20/m3), la reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de consigne est tracee a 

la figure 5.26. Dans ce cas, on observe un depassement de la consigne de ~ 4 cmH20 (au 

environ de 2 secondes). Ce depassement n'est pas souhaite, mais en debut 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 ete demontre dans le chapitre 3, qu'une pression negative 

plus importante peut etre toleree dans la trachee au debut de l'expiration lorsque la pression 

alveolaire est plus elevee (voir figure 3.9). 
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Fig. 5.26 - Reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de consigne pour le cas presente a la 

figure 5.21 

Pour valider la reduction du bruit de mesure, un bruit blanc a ete ajoute sur la mesure de la 

pression dans les voies respiratoires (bruit blanc, variance = 0.5, Ts = 0.001 seconde). Le resultat 

numerique de ce test est presente a la figure 5.27. Malgre la presence de ce bruit, la commande 

fournie par le controleur C(s) est presque exempte de bruit. Done, le systeme en boucle fermee 
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filtre bien les bruits de mesure. Ce resultat est conforme a la reponse de T(s) et des specifications 

coo et C,. 
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Fig. 5.27 - Reponse du systeme en boucle ferine, en ajoutant un bruit sur la mesure de la pression tracheale. 

5.3.4.6 Simulation numerique du systeme non-lineaire 

Les simulations ont ete effectuees avec le modele non-lineaire, reproduisant le collapsus 

expiratoire. Avant de presenter la reponse du systeme, la figure 5.28 presente le volume expire 

en fonction du temps pour les differentes pressions de reference. La variation du volume expire 

tend a suivre une decroissance exponentielle. Done, la regulation en pression permet de generer 

en temps reel le profil expiratoire, comme il a ete demontre dans le chapitre 3, sans avoir besoin 

au prealable de definir un profil (comme e'est le cas pour le controle en volume). 

Pour une pression de reference entre 0 et -10 c m t ^ O , il n'y a pas de difference majeure au 

niveau du volume expire pour un temps d'expiratoire de 8 secondes. Cependant, si le volume a 

expirer demande est de 90 ml, il est possible de retrancher 1 seconde sur le temps expiratoire si 

on fixe la pression de reference a -10 cm HaO en comparaison d'un consigne a 0 cm H2O. Si la 

pression de reference est a 5 cm H2O, il sera alors impossible de retirer le volume courant 

demande. Done, la pression de reference a une incidence sur la duree de l'expiration pour un 
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volume courant choisi, mais ce choix se fait au compromis du risque de rencontrer un collapsus 

expiratoire. 
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Fig. 5.28 - Variation du volume expire en fonction du temps pour differentes pressions de reference. 

La figure 5.29-A, presente la reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de 

consigne, pour une pression de reference a 5 cmH 2 0 . La reponse est conforme aux 

specifications de depart. Le plan de phase (figure 5.29-B) est le trace du debit expiratoire impose 

Ve dans les voies respiratoires en fonction du volume expire Ve. Le trace commence 

(T = 1 seconde) (Ve, Ve) = (0 ml/s,100 ml) et se termine a T = 9 secondes. De plus, le debit limite 

expiratoire VeLM (voir la relation 4.4) calcule a partir du modele theorique est trace sur cette 

figure. On remarque que le debit expiratoire est largement superieur au debit limite. Par 

consequent, il y a peu de risque de rencontrer ou de provoquer un collapsus expiratoire. 
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Fig. 5.29 - Reponse du systeme en boucle fermee en utilisant le modele pulmonaire non-lineaire de type 

collapsus. La pression de reference est a 5 cm H 2 0 . 

La figure 5.30-A presente la reponse du systeme en boucle fermee suite a un echelon de 

consigne, pour une pression de reference a 0 cm H2O. De nouveau, la reponse du systeme est 

conforme aux exigences definies. Le changement important se situe au niveau du plan de phase. 

Dans la figure precedente, le debit expiratoire etait a une bonne distance du debit limite. Sur la 

figure 5.30-B, on remarque pour les 20 derniers millilitres de volume a expirer, que le debit 

expiratoire est confondu avec la courbe du debit limite. En termes de pression alveolaire, a une 

Paiv de 2.5 cmt^O, le risque de provoquer un collapsus est plus important. Cependant, en 

simulation la regulation en pression ne montre pas de signe apparent de collapsus. Un autre 

changement notable se situe au niveau du volume expire : pour une pression de reference a 0 

cmt^O, il est possible de retirer plus de liquide dans le meme laps de temps, comme le 

demontre la figure 5.30-C. 
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Pva a la trachee et Palv pour une Pref = 0 cm H20 
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Fig. 5.30 - Reponse du systeme en boucle fermee en utilisant le modele pulmonaire non-lineaire de type 

collapsus. La pression de reference P„/= 0 cm H20. 

Si on impose une pression de reference Pref
= -10 c m t ^ O , la figure 5.31 presente la reponse du 

systeme. L'element important a regarder est le plan de phase : lorsque la pression de reference 

est basse, le debit expiratoire est constamment a la limite de ce que les voies respiratoires 

peuvent supporter. Done, a l'expiration cette pression pose beaucoup de risque pour le 

developpement d'un collapsus. De plus, le volume expire des poumons (figure 5.31-C) n'est pas 

plus important, en comparaison d'une pression de reference a 0 cm H2O. 
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Pva a la trachee et Palv pour une Pref = -10 cm H20 
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Fig. S.31 - Reponse du systeme en boucle fermee en utilisant le modele pulmonaire non-lineaire de type 

collapsus. La pression de reference Pre/= -10 cm H20. 

Si on fixe la pression de reference a -2 cm H2O, la figure 5.32 presente la reponse du systeme. 

Sur la figure 5.32-B, le debit expiratoire atteint le debit limite a un volume de 30 ml. Ce volume 

correspond a une Palv de 5 cm H2O. En deca de cette valeur, le debit expiratoire est superieur au 

debit limite. En ventilation mecanique, une Palv aux environs de 5 cmHiO est couramment 

maintenue dans les poumons pour maintenir les alveoles ouvertes. Par consequent, une Pref 

autour de -2 cm H2O semble un bon choix. 
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Fig. S.32 - Reponse du systeme en boucle fermee en utilisant le modele pulmonaire non-lineaire de type 

collapsus. La pression de reference Pre/
= -2 cm H20. 

La figure 5.33 presente 1'influence du gain statique du controleur sur la reponse du systeme. Une 

diminution du gain statique du tiers modifie le temps de stabilisation de la reponse. Sur le plan de 

phase, ceci se traduit par une atteinte plus progressive du debit expiratoire. Done, le gain statique 

peut etre ajuste pour limiter les variations rapides de la commande au depart de l'expiration et 

ainsi eviter l'excitation du mode flexible du tube. 

5-46 



Chapitre 5 - Systeme de commande 

Pva a la trachSe et Palv pour une Pref = -2 cm H2O 
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Fig. 5.33 - Reponse du systeme en boucle fermee en utilisant le modele pulmonaire non-lineaire de type 

collapsus. La pression de reference Pre/— -1 cm H20 et le gain statique du controleur a ete multiplie par 0.3. 

Dans tous les cas presentes, la regulation en pression permet d'eviter le developpement d'un 

collapsus. Lorsque la pression commence a diminuer, le controleur compense immediatement en 

diminuant le debit. Par contre, le clinicien aura la responsabilite de s'assurer que le temps 

expiratoire est suffisant pour retirer le volume demande. 

5.3.4.7 Validation in vitro 

Pour valider le controleur in vitro, le montage de la figure 5.34 a ete assemble pour representer 

les poumons. Le tube de latex fait office de voie respiratoire et le reservoir offre une compliance 

constante, qui est egale a la section de ce dernier. 

5-47 



Chapitre 5 - Systeme de commande 
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Fig. 5.34 - Montage in vitro pour tester le controleur propose 

Pour l'eau, la resistance du circuit du respirateur sont Rc_Max = 7.48 x 10 cmH20s/m . 

L'elastance du montage (la section du reservoir fixe) est E = 8.55 x 10" m/cniH20 et la 

resistance du circuit de la figure 5.34 est Runeatre = 7.50 x 105 cmLtOs/m 3 (voir en annexe C 

pour plus de details). Avec ces valeurs, le terme a doit etre dans l'intervalle 0.00178 < a < 

0.00500 et la valeur choisie pour a = 0.00499. Le controleur C(s) suivant a done ete mis en 

place; 

0.0185 + 1.34 
C(shKc 5 + 0.050 

(5.31) 

La pression de reference choisie est -2 cm H2O. Pour effectuer les tests in vitro, la plateforme de 

prototypage rapide DSpace a ete utilisee (DS1003 processor board, DS2201 I/O board). Les 

entrees utilisees sont le signal de pression tracheale Pva et le volume dans la pompe Ve. La sortie 

est la commande U au servo-amplificateur du moteur de la pompe a piston. Un programme 

Simulink a ensuite ete developpe pour mettre en place le controleur et ce dernier contient la 

fonction de transfert presentee en 5.31. 

Le premier resultat du test in vitro est presente a la figure 5.35. Dans un premier temps, le gain 

statique du controleur a ete reduit d'un gain Kc = 0.2. Cet ajustement est necessaire pour assurer 

la stabilite du systeme en boucle fermee. En reference a la figure 5.22, il avait ete demontre que 
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la dynamique de tube modifie le gain du systeme L(s) d'environ 10 dB (ou d'un facteur 3). Par 

consequent, la necessite de diminuer le gain statique du controleur peut s'expliquer par cette 

dynamique non considered dans le calcul des parametres du controleur. Si cet ajustement n'est 

pas fait, des oscillations sont presentes et ne permettent pas de faire un controle adequat. 

Pour une resistance du circuit importante (ajustement de la resistance variable sur le tube en 

latex), le temps de stabilisation pour atteindre la consigne est tres court, soit en deca de 1 

seconde. Parce que la consigne varie rapidement au depart de 1'expiration, la dynamique du tube 

flexible est presente et on observe au depart une oscillation de la pression tracheale et de la 

consigne a la pompe. Par la suite, la pression et la consigne se stabilisent. Malgre la presence 

d'un bruit de mesure important, la consigne est presqu'exempte de bruit et le systeme reussit a 

poursuivre la pression de reference. 
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Fig. 5.35 - Resultat in vitro sur le montage experimental pour une resistance J? importante. 

Si Ton diminue la resistance du tube en latex, la reponse de la figure 5.36 est obtenue. Le temps 

de stabilisation est de nouveau respecte, car il est en dessous de 1 seconde. Cependant, l'atteinte 
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de la pression de reference est plus progressive, comme l'a montre les resultats numeriques (voir 

la figure 5.24). L'oscillation au depart de l'expiration est toujours presente, car la variation de la 

consigne a la pompe est rapide. Par contre, elle est fortement amortie et la commande ne presente 

pas d'oscillations et de depassement. Dans tous les cas, le profil genere ressemble a une 

exponentielle. 
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Fig. 5.36 - Resultat in-vitro sur le montage experimental pour une resistance RL faible. 

Done, le systeme de regulation en pression s'avere fonctionnel, meme dans le cas d'une 

dynamique de tube flexible importante. De plus, malgre la presence de bruit de mesure, le 

controleur poursuit adequatement la pression de reference demandee. Selon la resistance des 

voies respiratoires, la reponse du systeme varie de facon observable, mais elle repond aux 

criteres de performances etablis au depart. Pour l'instant, il n'y a pas de resultat in vivo pour 

valider le controleur propose. Dans l'annee 2007, ce controleur sera experimente in vivo. 
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6 Conclusion 

Depuis maintenant plusieurs annees, la ventilation liquidienne totale (VLT) est a l'etude par 

quelques equipes a travers le monde. Mais l'un des freins a sa progression est l'absence d'un 

appareil (respirateur) permettant de ventiler efficacement les patients. Pour repondre a ce besoin, 

l'equipe Inolivent a con9u trois prototypes visant a permettre la recherche animale en VLT et a 

transferer celle-ci dans les soins intensifs. Cependant, lors de ces essais une problematique a ete 

rencontree : l'expiration forcee en VLT peut mener au collapsus des voies respiratoires ce qui 

compromet la ventilation minute et par le fait meme, la remission du patient. Ainsi, l'objectif de 

cette these est de developper un algorithme de controle qui minimise le risque de collapsus 

expiratoire tout en maximisant la ventilation minute. 

Le modele stationnaire presente au chapitre 3 demontre que le collapsus expiratoire se produit 

dans la trachee. Cette information justifie la presence d'un capteur de pression a cet endroit pour 

en surveiller le developpement. De plus, ce modele indique que le profil volumique exponentiel 

est une solution adequate pour reduire le risque de developper un collapsus. II a aussi mis en 

evidence deux parametres importants a considerer, dont le niveau de Peip et le volume courant 

Vt. Selon la Peip souhaitee, il y a un Vt ideal permettant l'obtention d'une ventilation minute 

optimale. Finalement, ce modele nous a permis d'explorer les differentes avenues a prendre pour 

resoudre les collapsus lors des experimentations. Mais malgre toutes ces informations, les 

parametres ventilatoires doivent etre ajustes manuellement selon le patient. 

Suite au developpement de ce modele, la recherche de nouveaux modes ventilatoires pour la 

VLT a debute, afin de simplifier l'ajustement des parametres ventilatoires a l'expiration. En 
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ventilation mecanique gazeuse, il existe un nombre impressionnant de possibilites pour ventiler 

adequatement les patients en support ventilatoire. En explorant les types de controle mis en 

place, nous avons remarque que l'expiration est toujours regulee en pression et ce concept a ete 

retenu pour la VLT. 

Pour developper ce regulateur en pression, la pompe a piston et les poumons du patient ont ete 

modelises dans le chapitre 4. Pour les poumons, le modele stationnaire du chapitre 3 a ete reduit 

a une fonction de transfert simple du premier ordre. Puisqu'un nombre significatif 

d'experimentations in vivo ont ete effectuees, les parametres du modele pulmonaire ont ete 

identifies et utilises pour 1'implementation du controleur. Quant a la pompe, une modelisation 

complete du systeme mecanique a ete effectuee afin d'en trouver la fonction de transfert. 

Une fois les systemes modelises, une analyse a ete effectuee dans le chapitre 5 pour determiner 

les parametres affectant la robustesse du systeme a commander. La resistance des voies 

respiratoires ainsi que la dynamique des tubes flexibles viennent influencer ce systeme. Suite a 

cette analyse, un controleur a ete propose pour reguler la pression dans les voies respiratoires, a 

un niveau de pression defini. En ventilation gazeuse, cette pression correspond a la Peep. 

Cependant, pour optimiser le temps d'expiration et le volume expire en VLT, cette limite a ete 

modifiee entre 5 et -10 c m t ^ O . Pour les cas simules, les resultats numeriques obtenus 

repondaient bien aux criteres de performance etablis. Cependant, lorsque la pression de reference 

est fortement negative (-10 cm H2O), le debit expiratoire est a la limite de ce qui peut etre tolere 

par les voies respiratoires. Cette information est disponible grace au modele non-lineaire de type 

collapsus. 

Le profil expiratoire genere en temps reel par le suivi de la reference en pression, reproduit bien 

la decroissance exponentielle identified au prealable par le modele stationnaire du chapitre 3. 

Lors de la validation in vitro, le controleur en pression a demontre son potentiel, mais on peut 

tout de meme observer de legeres oscillations dues a la dynamique des tubes. 

Afin d'optimiser davantage le regulateur en pression, la dynamique des tubes flexibles devra etre 

parametree avec plus de precision. Neanmoins, il est probable que le changement du materiel des 

tubes ou l'ajout d'elements mecaniques sur le circuit fluide puissent corriger cette dynamique. 

De plus, le travail de modelisation qui a ete effectue a mis en avant un nombre important de 

relations non-lineaires. Ces relations forment une base utile pour le developpement futur d'un 
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algorithme de controle plus performant. Cependant, il faut prendre en compte les limitations 

imposees par les organismes de certifications (FDA, Sante Canada, etc.) quant au type de 

controleur que Ton peut mettre en place. 

II est clair que le controleur devra etre valide in vivo en experimentation animale. 

L'experimentation est la seule voie possible pour determiner la robustesse et la performance 

reelle du regulateur en pression. Differents mecanismes devront etre a la disposition des 

operateurs du respirateur, dont un ajustement manuel de la pression de reference et du gain 

statique du controleur. Lors des experimentations in vitro, l'accessibilite a ces parametres etait 

necessaire. 

Finalement, le passage a l'humain devra etre franchi. Si le regulateur en pression demontre son 

efficacite, l'etape suivante sera le developpement de la plateforme logicielle conforme aux 

exigences des organismes de certifications et l'etablissement d'un protocole de recherche 

clinique phase I. 

La mise en place de ce controleur devrait eliminer les collapsus expiratoires. Dans l'optique 

d'offrir cette technologie a des cliniciens non-familiers avec la VLT, le regulateur en pression 

facilitera la transition entre la ventilation gazeuse et la ventilation liquidienne totale. 

Maintenant, la tache des ingenieurs et des cliniciens sur ce projet est de transformer la 

connaissance et l'expertise acquise au cours de ces annees de recherche en moyen concret, par le 

developpement d'un nouveau prototype, afin d'apporter plus d'espoir aux patients atteints de 

problemes respiratoires severes. 
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Annexe A Modele stationnaire 

A.1 Differentiation de I'equation de Bernoulli 

Pour determiner la relation de la pression transmurale Ptm en fonction de la distance dx pour la 

generation z, 1'equation de Bernoulli doit etre differenciee par dx. 

Ptm = Pel--pU2 - j * APvdx + pgh A.1 
2 

Sachant que le terme hydrostatique pgh peut etre neglige, on obtient Pequation suivante, 

dPtm. Pel rT dU„ A n 

= - ^ - pU, - APv, A.2 
dx dx dx 

Si on remplace la vitesse de Fecoulement U a la generation z par son equivalent, soit le debit 

volumique Ve divise par la section A a la generation z (U, = Ve/A, ), on obtient la relation, 

dPtm, Ved^f 
-- = -p-!-—Z--M>v, A.3 

dx A, dx 

La section Az varie en fonction de la position dx, alors que le debit volumique reste constant. On 

peut done reecrire, 

dPtm, Ve
2 dA:1

 A „ 
:- = -p-^ =_-APv. A.4 

dx A, dx 
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Si on derive cette relation, on obtient, 

dPtm. Ve
2 dA. A n 

= p-^j—- - APv. A.5 
dx A. dx 

On regroupe ensuite les termes en dx a gauche de l'egalite, 

dPtm 

dx 
\-p 

Ve dA.dx 

A 3 dxdPtm. 
= -APv. A.6 

Pour finalement obtenir la relation, 

dPtm. APv. 

dx X-pYL dA, 
A.7 

dPtm, 

Sachant que 1'equation de la vitesse de propagation d'une onde de pression dans un tube flexible 

est, c, = -JA, IpdA. /dPtm, et en utilisant U. = VjA,, Fequation finale est trouvee. 

dPtm, APv, 
2 / _ 2 

dx 1-U: ct 
A.8 

r 

A. 2 Equations du profit expiratoire optimal 

Dans ce modele, la variable controlee est le debit volumique Ve. Pour eviter le collapsus 

expiratoire, ce debit doit etre superieur ou egal a la courbe DEMV selectionnee. Cette courbe, 

representee ici par une fonc t ion^i , *2>-.., xn), depend des conditions initiales des poumons, dont 

le volume pulmonaire Ve et la Peip. Mathematiquement, 

Ve>f{Ve,Peip) A.9 

Si l'objectif est de trouver le temps expiratoire minimal pour atteindre le volume expiratoire 

desire au temps Ve(t = Te) a une Peip specifique, la courbe DEMV doit etre suivie et la relation a 

resoudre est la suivante : 

v.=f(K) A.IO 
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Des courbes DEMV presentees dans le chapitre 3 et reportees a la figure A-l, la fonctionX^e) 

peut etre approximee par 1'equation differentielle, 

K=meVe+Be A.11 

Ou mp = dfldVe, done le terme mp est associe a la pente de la courbe DEMV. 

-VM--VATe) =_*K 
V.(0)-y.(Te) V, 

Le terme Be peut etre determine au temps t = 0 : 

* .=-K.(0) -w.r . (0) A.i3 

L'equation lineaire presentee en A. 11 a la solution analytique suivante, 

V,(t) = Cte
m-'-^ A.14 

me 

Le parametre Ce = Ve (0) + Be fme est calcule en utilisant les termes me, Be et le volume 

pulmonaire initial juste avant le debut de l'expiration (soit au niveau de la Peip). Le terme me 

dans cette derniere, est l'inverse de la constante de temps re d'ou, 

1 V. 
Te= = 'T- A.15 
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Courbes DEMV pour differentes Peip 

-160 
20 30 40 50 60 70 80 90 100 

Ve (ml/kg) 

Fig. A-l - Courbe DEMV 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 Vt et une Peip specifique, 

l'equation A. 14 doit etre resolue au temps Te recherche. Ainsi, 

B. 
K(Te)=C.e meTe _ ^e 

m„ 
A. 16 

Si on rearrange les termes, 

Ve{Te) + -
B. 

m„ 

J_ 
C. 

= e A.17 

On met tous les termes de gauche sur le meme denominateur commun. On obtient, 
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'm.vXTe)+B. 
Ceme 

= em'Te 
A.18 

Si on remplace Be dans cette derniere relation par 1'equation A. 13, on obtient, 

vt r,(o)' 
C. Cm 

: em'Te 
A.19 

De nouveau, si Ton remplace en partie Ce par Ve(0) + Be/me dans la relation precedente, on 

obtient, 

c. = e
mJe A.20 

La derniere simplification consiste a faire disparaitre l'exponentielle, tout en isolant le temps 

expiratoire minimum Te. 

Te = — In 
m 

r „. \ Vt 
+ 1 

e KCe J 
A.21 

A.4 Resistance a debit nul 

La resistance d'un tube est definie comme etant la variation de pression a l'interieur de ce 

dernier, divise par le debit qui le travers. Appliquee au systeme pulmonaire, cette phrase est 

traduite par 1'expression suivante : 

Palv — Pva, 
R. = A.22 

Pour une generation z, plusieurs resistances R: se trouvent en parallele. Pour determiner la 

resistance equivalente, il suffit de diviser la resistance d'une voie respiratoire, par le nombre de 

voies a la generation z. Done, 

R. R. 
Rq, = 

N, T 
A.23 
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Pour trouver la resistance totale du systeme pulmonaire, il faut faire la somme des resistances 

equivalentes Rqz mises en serie. Ainsi, 

16 16 n 

A.24 
==o :=0 

Lorsque le debit expiratoire est nul Ve = 0 dans les voies respiratoires, il est possible de 

determiner analytiquement la resistance initiale des voies respiratoires. En partant de 1'equation 

de Bernoulli, 

1 x 

Pva, = Palv— pU) - JAPv.dx A.25 

Reutilisons 1'equation A.22 et reecrivons 1'equation precedente en consequence. 

pV.2 /^ju(ve/N:)(_u2p(ve/N:) 

R_ 
Palv - Pva, 2 A2. I A] IN] 

a + b-
M ̂nAjN,_ 

tix 

V.l*s 

A.26 

On effectue l'integrale sur x (qui correspond a la longueur de la voie respiratoire a la generation 

z, Z-), et on effectue les simplifications pour obtenir, 

( 2p(Ve/N:y Palv-Pva, pNV %nuL„ 
R. = 7—, '- = — - +-

K/N, 2 A A2JN: 
a + b-

M yJnAjNs 
A.27 

En appliquant Ve = 0, les termes suivants restent, 

Palv - Pva, SanjuN?L, 
R, =• 

t/N: 
A.28 

Pour trouver la resistance equivalente, il faut reprendre l'equation A.23, 

R, %anuN,L. 
Rq. =-*- = ^=r— 

N, A2, 

A.29 
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Finalement, on reprend l'equation A.24 pour trouver la resistance totale a debit nul. Dans cette 

relation, la section A: depend directement de la pression alveolaire. 

R>o,=L -jT^- A.30 
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B.l Algorithme d'identification (resistance experimentale) 

L'objectif recherche par les algorithmes d'identification est de determiner a l'aide des entrees et 

des sorties, la valeur des parametres recherches pour avoir une erreur la plus petite possible entre 

les sorties mesurees et estimees. Les algorithmes LMS (de Panglais, Least-Mean-Square) et RLS 

(de l'anglais, Recursive Least-Square), utilisent sensiblement la meme approche. Les parametres 

recherches w{new) sont mis a jour en fonction des parametres precedents w(old) et du gradient de 

la fonction cout (dJ/dw), pondere par un facteur ju. L'equation B.l exprime cette relation. Selon 

l'algorithme d'identification utilise, la fonction cout (done la forme du gradient) sera differente. 

w(new) = w(old) - ju—(old) (B.l) 
dw 

Le RLS performe a chaque echantillonnage une minimisation exacte de la fonction cout (J) qui 

est la somme des erreurs au carre, ponderee par une fonction d'oubli A"'1. Plus la valeur n est 

elevee, plus les valeurs anterieures de l'erreur seront considerees dans le calcul. Ainsi, 

ralgorithme prendra un certain temps pour reagir a une variation importante des parametres, 

mais sera moins sensible au bruit de mesure. Inversement, ralgorithme regira plus rapidement 

aux variations parametriques si X est petit, mais sera sensible au bruit. La fonction cout pour le 

RLS est representee mathematiquement par l'equation B.2. L'indice n est utilise pour indiquer 

l'echantillon a laquelle ralgorithme est rendu, sur des donnees preenregistrees. Dans le cas ou 
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ralgorithme calcule en temps reel (les donnees sont traitees au fur et a mesure de leur 

enregistrement), l'indice n peut etre remplace par t, pour signifier le temps. 

J(n) = J/rV(«) (B.2) 
(=0 

L'erreur e(ri) est calculee a l'aide de l'equation B.3. 

e{n) = y(n) - wT (n)x(n) (B.3) 

Dans cette derniere relation, y(n) est la sortie mesuree et x{n) comprend toutes les variables 

explicatives du systeme. Ces variables contiennent les sorties anterieures y(n-l, n-2,...) et 

peuvent aussi contenir les entrees u(n, n-1, n-2,...) imposees au systeme. Par consequent, 

x(n) = \y(n-l),y(n-2),...,u(n),u(n-l),u(n-2),...] (B.4) 

Lorsque la fonction cout est developpee en tenant compte de l'equation de 1'erreur, la relation 

pour la mise a jour des parametres est la suivante : 

w(n +1) = w(n) + a{n)A~l (n - l)x(n)e(n) ou A = x(n)x(nf (B.5) 

Dans la relation B.5, la matrice d'auto-correlation A doit etre inversee {A'1). Pour eviter les 

problemes d'inversion de matrice (e.g. singularite, ou explosion de matrice) et sauver du temps 

de calcul, l'equation B.6 est utilisee. Le terme de ponderation a{n) est calcule a partir de 

l'equation B.7. 

^'(„)=r'^-^-i)-^f,'r"'n"^(")^'n"') ««*» 
1 + A x \n)A (n - l)x(n) 

a{n}=A+sAn-iH„) (B-7) 

Grace a cet algorithme, il n'est pas necessaire de conserver toutes les donnees precedentes pour 

identifier les parametres recherches. II est done simple a mettre en place et peu gourmand en 

puissance de calcul. Pour utiliser ralgorithme RLS, on doit appliquer les etapes preparatoires 

suivantes: 

1. Definir 1'entree du systeme; 
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2. Definir la sortie du systeme; 

3. Ecrire le modele du systeme; 

4. Identifier les variables explicatives; 

5. Cibler les parametres a evaluer. 

B.2 Circuit fluide 

La figure B.l presente le parcours du liquide a l'interieur du respirateur liquidien. Le diagramme 

de corps libre presente toutes les sections qui seront a l'etude pour determiner les pertes de 

charge. Ces pertes de charge se traduisent par une pression exercee sur le piston, qui une fois 

multipliee par la section de ce dernier, donne la force exercee par le mouvement du liquide sur le 

piston. 

2-
3 -
4 -
5 -
6-
7-

Piston 
Convergent (140 degres) 
Coude (20 degres) 
Entree raccord 
Sortie raccord 
Rayon de courbure a la sortie de la pompe 
Tube expiratoire menant au Y 
Entree au tube endotracheal 
Tube endotracheal 
- Sortie du tube endotracheal 

Fig. B.l - Description du parcours du PFC a travers les composantes du respirateur lors d'une expiration 

Les hypotheses suivantes ont ete exposees dans le chapitre 4: 

8. Le liquide utilise est suppose incompressible ; 
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9. L'ecoulement dans les tubes est suppose turbulent; 

10. La rugosite e des sections circulaires est egale a zero; 

11. On neglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections; 

12. L'ecoulement est considere stationnaire; 

13. La hauteur entre le piston et la sortie du tube endotracheal est consideree constante; 

14. La paroi des tubes est rigide. 

Pour trouver les pertes de charge, l'equation de Bernoulli sera employee. Elle est exprimee par la 

relation mathematique suivante, 

1 1 10 

PI+T puf + pgh =PW+- PU2
W + pghw + £ AP„ (B-8) 

On regroupe les termes pour obtenir, 

1 / \ 10 

Pf = Px ~Pl0 =-P{U?o -UV+^AP.+pgfao - \ ) (B.9) 

Les equations de base pour le calcul des pertes de charge sont , 

AP = fljL 
D„ 

pv >2 

2Ai 
(B.10) 

pv2 

1"P"=KL2AT ( B " U ) 

Le coefficient de friction/est calcule a partir de l'equation de Blasius (relation 4.9), pour un 

nombre de Reynolds R e < l x l 0 5 \ Ce nombre de Reynolds n'est jamais atteint dans la plus 

petite section du circuit fluide. 

T 0.316 
/=^f <B-,2> 

Pour les sections identifiees a la figure B.l , les pertes de charge se calculent avec les equations 

B.13 a B.24. Le nombre entre crochet indique le coefficient de perte de charge pour l'inspiration 

et l'expiration [inspiration expiration]. Le tableau B.l resume les parametres importants. 
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Ai>2=[0.5 \.0]-JLve
2 = KL2V

2 (B.13) 

A/>=[0.2 0.2]-^-r/ = KUV2 (B.14) 
'24 

0.316*3 p T>2 0 .316^ 3 / /^> u ' \> 1 7 5 ^ -175 

AP4 = [0.24 0.24]-^j F2 = KL4V
2 (B.16) 

_0.316*4„«"V™ 

AP5= [0.093 0 . l ] -^-F 2 = Ki5F2 

2̂ 4., •*4 
(B.18) 

Â 6=[0.1 0.1]^F2=^/2 (B.19) 

0.316*7w02Va75 -,7, 

AP8 = [0.37 0 .444] -^ F 2 = ^ i 8 F 2 (B.21) 

0.316£gi/
a25p°'75 -,7s •,,, 

i p fe -f/1
2)=-^-(0-F2)=-^/2 (B.23) 

A^0 = [0.214 0 . 2 2 l ] ^ F 2 (B.24) 
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Tableau B.l - Parametres physiques du circuit fluide sur le respirateur liquidien 

A, 
A3 

A4 

A7 

A9 

I* 

*4 

t, 

*9 

D3 

D4 

D7 

D9 

Valeurs 
i.HxlO"3 

9.70 x 10-5 (7/16") 
4.95 x 10"5 (5/16") 
7.13 xlO"5 (3/8") 
2.38 x 10"5 (5.5 mm) 
0.071 

0.032 

0.78 

0.25 

0.011 
7.94 xlO"3 

9.525 x 10"3 

4 .0a6 .0x l0" 3 

Unite 
m2 

m2 

m2 

m2 

m2 

m 

m 

m 

m 

m 
m 
m 
m 

Si on fait la somme des variations de pression A.P qui tiennent compte du debit volumique 

expiratoire Ve on obtient la relation B.25. La valeur des resistances associees aux pertes de 

charge singulieres Rci et aux regulieres RC2 est indiquee dans le tableau B.2 pour le PFOB et le 

PFDEC, avec un tube endotracheal de 5.5 mm de diametre. Les resultats du calcul des pertes de 

charge sont presentes a la figure B.2 pour differents diametres de tube endotracheal, en fonction 

du debit volumique. Le tableau B.2 donne les valeurs des coefficients pour les relations. 

P, = (KL2_6 + KL% + Kno - Kdyn ye
2 + (KL3a + KL4a +KL1+ KL9 f^5 - pgAh (B.25) 

Pf = *A2 + RJ]15 - pgAh = Rc NLVe - pgAh (B.26) 
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x 

<u 
P> 

o 
<u 

"O 
W 
• e 
<u 

1200 

1000 

800 

600 

400 

200 

i - - - - - r r -f- | __ ._ - -_ ... — 

\ \ J-
\ ; - - V -

• / . . » e « . < ^ ' 

tz2^\" 
20 40 60 

Debit (ml/s) 
80 100 120 

Fig. B.2 - Resultats du calcul des pertes de charge, pour differents diametres de tube endotracheal et en 

fonction du debit volumique expiratoire (PFOB). 

Tableau B.2 - Coefficients pour le PFOB, le PFDEC et 1'eau pour les equations des pertes de charge dans le 

circuit du respirateur (tube endotracheal de 5.5 mm) 

PFOB PFDEC Eau Unite 
Rci 

Rc2 

1.43x10 
2.61 x 109 

TO 1.42x10 
3.23 x 109 

10 7.46 x l0 y 

1.29 xlO9 
cmH20s2/m6 

cmH2Q s175/m5'25 
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B.3 Somme des couples au moteur 

Pour calculer la somme des couples Cmoh la somme des forces appliquees sur la cremaillere se 

resume a la relation B.27. 

Y.Fc=my 
l \ (B.27) 

- [Pva + Pf )AP - Fj = my 

La pression Pf exercee par le liquide sur le piston est decrite par la relation B.26. II suffit de 

multiplier les pertes de charge par la section du piston Ap pour obtenir la force equivalente. En ce 

qui a trait a la force exercee sur le piston par les poumons, la resistance des voies respiratoires 

RNL et l'elastance du systeme respiratoire E permettent de determiner cette force. L'equation 

detaillee pour la resistance RNL est presentee dans le chapitre 4. Si on developpe la relation B.27, 

on obtient, 

" [(RC_NLK + 0.5pg)+ (RNLVe + EV, )\Ap - Fj = (Mp + MPFC )y (B.28) 

Sachant que debit volumique Ve - yeAp (ou ye est la vitesse de deplacement du piston), on peut 

reecrire la relation precedente pour obtenir, 

- Rc_M.y.K ~ KJAl - EyeA
2
P - ^pg\ - Fj = (MP + MPFC )y (B.29) 

On peut ensuite regrouper les termes, pour obtenir la somme des forces suivante, 

X Fe ={Mp + MPFC )ye + (RC_M + RNL )A\ye + EA2
pye + pgMA +F}^ (B.30) 

Forces statiques 

Le premier terme tient compte de l'inertie de la masse de liquide et des pieces en mouvement en 

lien avec Pacceleration du liquide. Le second terme fait intervenir les pertes de pression dans le 

circuit du respirateur (RCNL) ainsi que dans les voies respiratoires (RNL)- Le troisieme terme tient 

compte de l'elastance E du systeme respiratoire. Finalement, la difference de hauteur et la 

friction du joint du piston contre la paroi du cylindre, sont 2 forces statiques ajoutees a cette 

relation. Pour transformer cette somme des forces en couple sur le pignon Cp, il suffit de 

multiplier la force sur la cremaillere par le rayon du pignon rp. On obtient alors, 

Z FSP =T,CP=(MP+ MrFc>py< HRc_NL+ RNL)A>pye + EA2
/pye + F/p (B.31) 
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Le lien entre la vitesse de deplacement de la cremaillere et la rotation du moteur est exprime par 

l'equation B.32 ou rp est le diametre du piston et % est le facteur de reduction de la boite 

d'engrenage. 

v r 0.472x0.0254/2 . _ i n _ 4 / ,_,. 
Ke= — = = 1.7x10 \m-rad ) (B.32) 

X 35.36 

On obtient, 

£Cp = {Mp +MPFC)rpKee + {RCNL +RllL)A2
prpKee + EA2

prpKge + F,rp (B.33) 

Ensuite, il est necessaire de ramener le couple sur le pignon Cp au niveau du moteur Cmec. Pour 

se faire, il faut diviser la relation precedente par le ratio j et le rendement mecanique du 

reducteur de vitesse. Mathematiquement, 

v _ ( M , +MPFC)rpKee + {RCNL+RNL)A2
prpKee + EAlrpKee + Fsrp 

7 , mec ^ * 

Ou, 

- rp est le diametre du pignon (0.006 m); 

- tjl est le rendement du reducteur de vitesse (66 %); 

- r\2 est le rendement du groupe pignon-cremaillere (90 %); 

- x e s t le r a t i° de reduction du reducteur de vitesse (35.36). 

Ces valeurs ont ete tirees directement de la documentation sur le reducteur de vitesse de la 

compagnie Oriental Motor (2LF25N-2). 

En regroupant, 

X C->ec =axG + a26 + a^6 + Cs (B.35) 

(Mp+MPFC)rpK0 (Rc NL+RNL)A2
prpKe EA2

prpKe 

Avec, a, = , a2 = = , a3 = -
ZVtfi IViVi XVxVi 
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B.4 Fonction de transfertglobale 

Pour trouver la fonction de transfert globale, on transpose les equations dans le domaine de 

Laplace en utilisant les equations lineaires pour les resistances lineaires du circuit fluide RCMOX 

et pulmonaire Runemre-

S Cn,ec = afi + a20 + a30 + CS (B.36) 

LJa {s)s = KmU{s) - KfcJ{s) - RJa (,) (B.37) 

je(s)=K,Ia(S)-^Cmec(s) (B.38) 

En combinant les equations B.36 et B.38, 

J0(s) = K,Ia (s)- ax6 - a26 - a30 - CS (B.39) 

On reecrit cette relation en fonction de 6{s), 

J6(s)s2 = K,Ia (s)- al0{s)s2 - a26(s)s - a30(s)- CS (B.40) 

On regroupe les termes 0\s), 

0(s%J + a^2 + a2s + a3 )= K,la (s)-Cs (B.41) 

Pour simplifier les equations, les couples statiques sont retires de cette relation. La consequence 

de ce retrait peut etre exploree grace a la relation B.41. Le couple disponible (exprime par 

KtIa(s)) sera superieur permettant alors une plus grande acceleration angulaire du moteur. Done, 

P amplitude du mouvement de la pompe sera plus importante en omettant ces couples statiques. 

On remplace Pexpression de Ia(s) dans Pequation B.37, 

™ [(J + A, )s2 + a2s + a3 \Las + Ra] = KmU(s)- ^ , 4 * > (B.42) 

On isole de nouveau 9\s), 

K,Km 

J + axy + a2s + a3 \Las + Ra ] + K2s)= U(s) (B.43) 
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Finalement on obtient, 

gfr) _ K,K 
U(s) [(j + al)s

2 + a2s + a3 \Las + Ra] + K2s 

Si on retravaille le tout, on obtient, 

gfr) = XV^KtKm 

U(s) Dxs
3 + D2s

2 + D3s + D4 

Ou, 

A = hcVxViJ + (Mp + MPFC \pKe )La 

D2 = (xifcj + (Mp + MPFC }pKe )Ra + (RCMax + Rlimaire)AlrpKeLa 

D3=EA2
prpK0La+(RCMex+Rhneaire)A

2
prpKeRa + %w2K? 

D4=EA2
prpKeRa 

(B.44) 

(B.45) 

Si on mesure le volume (en ml) dans la pompe en fonction de la commande au moteur, la 

fonction de transfert precedente se reecrit sous la forme, 

Ve (s) _ 7}xri2KtKmrpAp 

U(s) D^3 + D2s
2 + D3s + D, 

p p 
(B.46) 
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C.l Equations pour le placement des poles 

La fonction de transfer! du systeme a commander P(s) est, 

P{s) = K R'™<*"s + E (C.i) 

La fonction de transfert du controleur C(s) est: 

C ( 5 ) = M ± £ L ( C .2 ) 

s + r 

La multiplication de la fonction de transfert du controleur par le systeme a commander nous 

donne la fonction de transfert du systeme en boucle ouverte L(s). 

L(S) = C(S)P(S) (C.3) 

Le systeme a commander avec son controleur en boucle fermee donne la relation suivante, 

r«=-^=-7 ^ - f ; ^ ° 5 + H , (c.4) 

Afin de determiner la valeur du pole et du zero du controleur C{s), l'egalite suivante doit etre 

resolue, 

s(s + pm\s + r)+ K(Rlineaires + E\s0s + s,) = (s + aco0 ){s2 + 2go0s + a>l) (C.5) 
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Si Ton distribue les termes dans cette relation, on obtient, 

•s3 + ipm + r + KRn„el,t„soy + (KRHmidnsl + KEs0 + pmr)s + KES[ = s2 + (2gcoa + a«0>2 + ̂ aqa>l + o)2
0)s + aa] 
(C.6) 

On peut faire ressortir les trois egalites suivantes, 

acol 
S,= - (C.7) 

1 KE 
{pm +r + KRlimaires0 ) = {lg + a)a0 (C.8) 

{KRiineare^ + KEs 0 + p mr) = {lag + \)col (C.9) 

Si on isole r dans la relation C.8, 

^ r = (2g + a)m0 - pm - KRlimaires0 (CIO) 

Si on combine les equations C.7 et CIO dans C.9, 
3 

KEs0 - {lag + l K - KRlimaire ̂  - pm {lg + a)co0 + p2
m + KRUneaires,pm (C.ll) 

On isole finalement so, 

s = ~ R'—ac°l + E(2^ + l K - EPm & + " K + EPI 
E{KE-KRHneairePm) 

On remplace so dans la relation CIO, 

r = {2g + a)(D0-pm+KRi 

( R^wl ~ E{2aS + l K + EPm fa + « K - Ep2
m ^ 

Hneaire 

v 
E{KE-KR,meairePm) 

(C.13) 

En simpliilant, on obtient, 

r = ^L.gfi>o3 - (2«g- + \)KRUneaireEo)l + (2g + o Q ^ X - JC£2pm (C.14) 
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C.2 Presentation du calcul des a 

Lorsque so = 0, on peut faire ressortir le terme a a partir de la relation C. 12, 

e _ ~ ^ / — ^ O + EJlCCS + l)^p - EPm fa + a)cO0 + Epj _ n 

E{KE-KRUneairePm) 

En distribuant, on obtient, 

- Rnneaire<™l + Elagco] + ECD\ - EPm Igco^ - Epmaco0 +Epl=0 (C.16) 

On isole a, 

a = E<°2o-2E&n,®o+Ep2
m ( C 1 7 ) 

Lorsque r = 0, on peut faire ressortir le terme a a partir de la relation C. 14, 

KRLai^col ~ fag + l)KRH„eaireEco2
0 + fa + a)KE2co0 -KE2pm _Q 

E(KE-KRUmairePm) 

En distribuant, on obtient, 

KRfineaireacol - 2KRLEo2
0ag - KR,lmaireEco2 + 2KE2co0g + aKE2co0 - KE2pm = 0 

(C.19) 

On isole a 

a
 Runea,reEcol-^E2gco, + E2pm ( C 2 0 ) 

r Rfineaire(ol-2RlineatreEgcol+E2co{i 

C.3 Calculs de la resistance du montage in vitro 
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Pour les sections identifiees a la figure C.l, les pertes de charges se calculent avec les equations 

C.21 a C.27. Le tableau C.l resume les parametres importants. Les hypotheses suivants ont ete 

posees; 

15. Le liquide utilise est suppose incompressible ; 

16. L'ecoulement dans les tubes est suppose turbulent; 

17. La rugosite e des sections circulaires est egale a zero; 

18. On neglige les effets instationnaires qui ont lieu au niveau des changements de sections; 

19. L'ecoulement est considere stationnaire; 

20. La paroi des tubes est rigide. 

Reservoir 
fixe 

Tube endotracheal Tube de latex 

z / 

© 

© 
© © fr © 

T © 
Capteur de pression 

Fig. C.l- Description du parcours du PFC au travers du montage experimental servant a reproduire les 

poumons. 

^ _ 0.316/. p J>2 _ o.siey^y" T>175 _ K pM 

Re^4 D, 2AX 
2 e 

2AUX75 
L Z l r e (C.21) 

AP2 =0.20-^^ =K„V? 
2A\ 

L I 2 r (C.22) 

3 " 2Dl*A$n e (C.23) 
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AF4 = 0.371-^FC
2 = Kjt (C.24) 

O T i / / ! , 0 . 2 5 rt0.75 _ .316l5yu p >175 .j.„ 

^ 5 2DX7SA1-15 ~ 

A P 6 = 1 . 0 ^ F e
2 =X i 6F,2 (C.26) 

A P 7 = 1 . 0 - ^ 2 = K i 7 F e
2 (C.27) 

Tableau C.l - Parametres physiques du circuit fluide pour le montage in vitro. 

A! 
As 
A4 

A5 

Afube 

' , 
t3 

^ 

D, 
D3 

D5 

Valeurs 
3.17 xiO"5 

1.78 xlO"5 (3/16") 
5.59 xlO"5 (0.332") 
7.13 xlO"5 (3/8") 
2.38 x 10-5 (5.5 mm) 
0.315 (Eau) 

0.0381 

0.0762 

6.35 x 10-3 

4.76 xlO"3 

8.43 x 10"3 

Unite 
m2 

m2 

m2 

m2 

m2 

m 
m 

m 

m 
m 
m 

AP = t A/> = (KL2 + KL4 + KL6_7 )Ve
2 +{KLl+ KL3 + KL5 )V^ = Rs2V

2 + R^J^ (C.28) 
i=\ 

Le resultat de cette modelisation est presente a la figure C.2. On conserve le critere sur le point 

d'operation du respirateur en debit expiratoire maximal moyen pour borner les pertes de charge a 

30 ml/s. Ainsi, on peut ecrire l'equation C.29 et la valeur de Runeatre pour l'eau est de 7.50 x 105 

cmH20s/m3 . La longueur du tube en latex sur le montage experimental a ete choisie pour 

reproduire la resistance des voies respiratoires lors d'une VLT avec du PFOB et du PFDEC. 

Cette valeur est la moyenne calculee entre le PFOB et le PFDEC 
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Fig. C.2 - Resultats du calcul des pertes de charge avec les equations theoriques pour le montage in vitro 

(figure C.l) avec de 1'eau. 
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