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Resume 
Etude de la mecanique respiratoire par la technique des oscillations forcees au cours 

de la ventilation liquidienne totale 
Dominick Bosse 

INTRODUCTION. Le developpement de la ventilation liquidienne totale (VLT), nouvelle 
modalite de ventilation, s'inscrit dans Foptique d'ameliorer la prise en charge de plusieurs 
pathologies pulmonaires neonatales, comme le syndrome d'aspiration meconial et le syndrome de 
detresse respiratoire du nouveau-ne. Ce type de technologie necessite toutefois la connaissance de 
la mecanique pulmonaire afin d'optimiser la ventilation et de prevenir les baro-/volutrauma. Les 
moyens techniques pour etudier la mecanique pulmonaire d'un poumon ventile a l'aide d'un 
liquide (un perfluorocarbone) demeurent toutefois tres limites. Ainsi, la presente etude vise 1) a 
implanter la technique des oscillations forcees (TOF) basses frequences a la VLT afin de mesurer 
de facon non invasive 1'impedance respiratoire en VLT; 2) a presenter un apercu physiologique de 
la mecanique pulmonaire en VLT. 

MATERIELS ET METHODES. Treize agneaux (age, < 5 jours; poids moyen, 2,5 kg), places en 
ventilation conventionnelle apres avoir ete intubes, ont ete anesthesies, curarises et instrumentes 
chirargicalement. Les agneaux ont ensuite ete places en VLT. Les oscillations forcees generees a 
l'aide de la pompe a piston d'expiration du ventilateur liquidien Inolivent-4 sur un spectre de 0,05 
- 4 Hz. Le spectre d'impedance etait caracterise entre 2 et 4 Hz au moyen d'un bruit blanc alors 
que 16 sinusoi'dales de frequence differente couveraient les frequences < 2Hz. Trois blocs de 
mesure ont d'abord ete realises : le premier durant l'adaptation du poumon a la VLT, puis deux 
autres en situation normale, sous VLT. Les agneaux etaient ensuite ete scindes en deux groupes 
egaux (n = 5) afin de verifier la sensibilite de la TOF aux changements de mecanique pulmonaire. 
Un premier dans lequel trois blocs de mesures ont ete menes sur des agneaux avec un bandage 
autour du thorax et un second groupe ou deux blocs de mesure ont ete entrepris durant une 
infusion intraveineuse de methacholine (9 |j.g/kg/min), puis un dernier bloc suite a l'infusion de 
salbutamol (1,5 |ig/kg/min). Finalement, des monofrequences de 0,2 Hz etaient generees toutes les 
10 minutes, tout au long de l'experience. 

RESULTATS. La TOF basse frequence a ete implantee avec succes en VLT neonatale. Les 
spectres d'impedance respiratoire revelent que l'inertance domine largement la reactance du 
systeme respiratoire et que la resistance des voies aeriennes s'avere beaucoup plus importante en 
VLT qu'en ventilation gazeuse. Les monofrequences de 0,2 Hz se sont averees efficaces pour 
suivre les changements de la mecanique pulmonaire suite aux challenges a la methacholine et au 
salbutamol, ainsi qu'apres la reduction de compliance. La variabilite a court terme de la technique 
est de 12,4 et 18,5 % en condition normale. 

CONCLUSION. La presente etude demontre qu'il est possible de mesurer l'impedance 
respiratoire en VLT neonatale a l'aide de la technique des oscillations forcees a basse frequence 
ainsi que de suivre les changements de la mecanique pulmonaire graphiquement ou a l'aide d'une 
monofrequence de 0,2 Hz. Cette etude permettra d'abord d'accroitre nos connaissances sur la 
dynamique du poumon en VLT. A plus long terme, elle contribuera au developpement d'un 
dispositif de TOF permettant de suivre la progression d'un traitement et d'optimiser la ventilation 
et le sevrage de la ventilation liquidienne totale chez le nouveau-ne aux soins intensifs. 

MOTS-CLES. Mecanique respiratoire; Technique des oscillations forcees; Perfluorocarbones; 
Ventilation liquidienne, Ventilation mecanique, Agneaux, Nouveau-ne 
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Glossaire 

ELASTANCE RESPIRATOIRE - L'elastance, l'inverse de la compliance, est l'une des forces 

du systeme respiratoire s'opposant a l'expansion du poumon durant 1'inspiration. Elle 

represente L'accumulation d'energie a l'interieur des tissus pulmonaires lors de 

P inspiration, laquelle est liberee lors de 1'expiration sous la forme de rappel elastique 

du poumon. L'elastance du systeme respiratoire se definit comme le ratio entre la 

pression et le volume mesures au niveau des voies respiratoires. 

FREQUENCE DE RESONANCE - La frequence de resonance est une frequence unique, ou la 

phase de 1'impedance respiratoire est nulle. En physiologie, elle delimite la portion 

inertielle et elastique de la reactance sur un spectre de frequence. 

IMPEDANCE RESPIRATOIRE - L'impedance est un nombre complexe dont la partie reelle 

et la partie imaginaire traduisent respectivement la resistance et la reactance du 

systeme respiratoire. Elle se definit par la relation spectrale entre la pression et le debit 

mesure au niveau des voies respiratoires du sujet. 

INERTANCE RESPIRATOIRE - L'inertie du systeme respiratoire represente la force 

s'opposant a l'initiation et 1'acceleration du debit d'air dans les voies respiratoires et 

de l'expansion du parenchyme pulmonaire. A frequence respiratoire normale, 

l'inertance contribue peut a la dissipation de la pression trans-systeme respiratoire. 
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Elle devient plus importante a mesure que la densite du vecteur de ventilation 

augmente et que la frequence (respiratoire ou oscillatoire) augmente. 

MECANIQUE RESPIRATOIRE - La mecanique respiratoire decrit le comportement 

mecanique du poumon, des voies aeriennes, de la paroi thoracique et des alveoles au 

cours du cycle respiratoire. Elle refere aux forces (ou pressions) qui agissent sur tout le 

systeme respiratoire et modulent le debit d'air entrant et sortant du systeme. Plus 

precisement, elle fait reference aux forces resistives, elastiques et inertielles auxquelles 

la pression d'inflation generee par les muscles respiratoires ou un ventilateur 

mecanique doit s'opposer durant un cycle respiratoire. 

MODULE DE L'IMPEDANCE RESPIRATOIRE - Le module de l'impedance est defini comme 

le quotient entre 1'amplitude de la pression et du debit oscillatoire. Plus le module est 

grand, plus 1'amplitude de pression requise pour induire un debit donne est grande. 

PHASE DE L'IMPEDANCE RESPIRATOIRE - La phase de l'impedance respiratoire represente 

le ratio entre le delai entre la pression et le debit oscillatoire a un temps t et la periode 

de l'oscillation. 

RESISTANCE RESPIRATOIRE - La resistance du systeme respiratoire est le plus connue des 

parametres de la mecanique respiratoire. Elle represente toutes les forces s'opposant a 

l'ecoulement de l'air dans les voies respiratoires et au mouvement des tissus (soit la 

friction). La resistance dissipe l'energie de la pression trans-systeme respiratoire sous 

forme de chaleur. 



Introduction 

La science connait un essor fulgurant depuis la fin du siecle dernier et la medecine n'y 

fait pas exception. L'explosion des connaissances a mene au developpement de nouvelles 

techniques et au raffinement de l'approche therapeutique des medecins face a des 

pathologies jadis incurables ou de mauvais pronostique. Malgre tout ce progres, le taux de 

mortalite et de complications de maladies pulmonaires neonatales tel que le syndrome de 

detresse respiratoire aigue du nouveau-ne, le syndrome d'aspiration meconiale et autres, 

demeurent inacceptables. En fait, les strategies de prise en charge pour traiter ces 

nouveau-nes se traduisent le plus souvent par l'usage d'un support respiratoire a l'unite de 

soins intensifs (NEWTH et al, 2009). En plus d'un taux d'insucces trop eleve, cette 

approche, augmente considerablement la probabilite des nouveau-nes, de developper des 

maladies pulmonaires chroniques (R. H. CLARK et al, 2001) et/ou une dysfonction des 

voies respiratoires (CULLEN et al, 2006). Fort heureusement, les deux dernieres decennies 

furent le theatre de recherches intensives en vue de developper de nouvelles methodes de 

ventilation, dont la ventilation liquidienne. 

Deux types de ventilation liquidienne ont, a ce jour, ete developpes et sont 

actuellement mis au point lors d'etudes precliniques (WOLFSON et al, 2008) et cliniques 

(GAUGER et al, 1996; HIRSCHL et al, 1996) : la ventilation liquidienne partielle (VLP) et 

la ventilation liquidienne totale (VLT). L'idee de ventiler des sujets en utilisant un vecteur 

liquidien est nee au debut des annees soixante suite aux travaux de Kylstra et al. 

(KYLSTRA et al, 1962) qui ont demontre, pour la premiere fois, qu'il etait possible de 

maintenir en vie un mammifere submerge dans un liquide suffisamment oxygene. Au 
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cours de ses experiences, Kylstra devait soumettre ses animaux a des pressions de 

plusieurs atmospheres afin de pouvoir dissoudre suffisamment d'oxygene dans le salin 

physiologique qu'il utilisait pour faire respirer ses souris. Afin de pallier ce probleme, les 

recherches subsequentes ont employe des milieux liquidiens capables de dissoudre de 

grande quantite de gaz a la pression atmospherique (CLARK et GOLLAN, 1966). Deux seuls 

liquides possedaient alors cette propriete essentielle : les huiles de silicone et les 

perfluorocarbones (PFC). Les huiles de silicones etant toxiques, les PFC sont alors 

devenus les principaux transporteurs artificiels d'oxygene utilises pour la ventilation 

liquidienne. 

Perfluorocarbones 

Les PFC sont des composes organiques dans lesquels les atomes d'hydrogene lies aux 

carbones sont remplaces par des halogenes, habituellement du fluor et du brome. Etant 

donne que la liaison du carbone et du fluor est tres stable (KRAFFT, 2001) et que les 

mammiferes sont depourvus d'enzymes capables de cliver cette liaison, les molecules de 

PFC ne reagissent pas avec les tissus et organes. 

Figure 1 - Perfluorodecalin [CioF,8], un perfluorocarbone de grade medical 

Une recente etude vient toutefois de mettre en evidence la forte activite fusogenique 

des PFC possedant une pression de vapeur elevee, avec les vesicules lipidiques (VENEGAS 
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et al, 2008). Cette activite favoriserait l'inclusion de PFC dans les membranes cellulaires 

au fil des heures, dont les repercussions restent a etre eclaircies. Regie generate, les PFC 

sont incolores et bien que deux fois plus denses que l'eau, ils possedent tout de meme une 

viscosite cinematique equivalente. II est cependant important de noter que les variations 

physico-chimiques existant entre les differents PFC modulent non seulement l'impact 

physiologique, histologique et inflammatoire (B. N. SHASHIKANT et al, 2005) qu'ils ont 

sur le systeme pulmonaire, mais egalement la mecanique respiratoire et la ventilation du 

sujet (SHASHIKANT et al, 2002). En ventilation liquidienne, il est demontre qu'un PFC 

dont la viscosite est grande et la pression de vapeur basse est un choix plus judicieux 

(SHASHIKANT et al, 2005). 

L'utilisation de PFC comme vecteur liquidien de ventilation offre plusieurs avantages, 

notamment a cause de leurs effets cytoprotecteurs et mecanoprotecteurs (WOLFSON et 

SHAFFER, 2005). Le PFC procure une cytoprotection par des actions a la fois directes et 

indirectes. D'une part, il minimise les biotraumas imputables a rinflammation pulmonaire 

liee a la ventilation conventionnelle, en agissant comme une barriere mecanique qui reduit 

1'infiltration et l'activation des neutrophiles et des macrophages (ROSSMAN et al, 1996; 

VARANI et al, 1996) et, d'autre part, il modifie directement la reponse cellulaire (SMITH et 

al, 1995; THOMASSEN et al, 1997). Plus interessant encore, en eliminant l'interface gaz-

liquide a l'interieur des alveoles, au profit d'une interface liquide-liquide, la ventilation 

liquidienne offre une mecanoprotection. En effet, l'effacement de l'interface gaz-liquide 

elimine la tension de surface dans les espaces alveolaires peripheriques, ce qui a pour effet 

d'augmenter la compliance du poumon et, par consequent, de reduire la pression 

d'inflation necessaire lors de la respiration (WOLFSON et SHAFFER, 2005). Les risques de 



barotraumas (pression excessive), volutraumas (volume excessif) et d'atelectraumas 

(atelectasie a repetition) sont ainsi minimises. De surcroit, la ventilation liquidienne 

permet d'ameliorer l'oxygenation des sujets ventiles par plusieurs mecanismes. 

Premierement, 1'influence gravitationnelle du liquide contenu dans les poumons cree une 

sorte de pression positive de fin d'expiration (PEEP liquide) ayant pour effet de recruter 

les zones atelectasiees et hypoventilees du poumon (WOLFSON et SHAFFER, 2004). De 

plus, le PFC cree un gradient hydrostatique qui favorise la redistribution du debit sanguin 

des regions dependantes du poumon vers les regions non dependantes, conduisant ainsi a 

une amelioration du rapport ventilation-perfusion, et done de l'oxygenation du sang 

(LOWE et SHAFFER, 1986). Finalement, la presence du liquide oxygene permet de deloger 

l'exsudat, le meconium, le mucus ou autres debris possiblement presents dans les espaces 

alveolaires (WOLFSON et al, 2008; WOLFSON et SHAFFER, 2005), permettant de meilleurs 

echanges gazeux au niveau de la membrane alveolocapillaire. 

Ventilation liquidienne partielle 

La ventilation liquidienne partielle, initialement decrite par Fuhrman (1991), durant 

laquelle les poumons du sujet ne sont que partiellement remplis de PFC, se veut une 

simplification de la ventilation liquidienne totale. Le volume de PFC instille durant la 

VLP est habituellement inferieur ou egal a la capacite residuelle fonctionnelle (CRF) du 

poumon et les echanges d'Ch et de CO2 se font grace a un ventilateur gazeux mecanique. 

La VLP differe principalement de la VLT par l'utilisation d'un ventilateur gazeux 

conventionnel et par la persistance d'une interface air-liquide ou le gaz insuffle rencontre 

la surface alveolaire (WOLFSON et SHAFFER, 2004). Le PFC, sous 1'effet de la gravite, 

remplit preferentiellement les regions declives du poumon et peut recruter des zones 

atelectasiees (si presentes). 



Bien que la VLP mobilise une expertise technique moindre que la VLT, elle presente 

toutefois certains desavantages indeniables, notamment au niveau du controle et de la 

securite de la ventilation (WOLFSON et SHAFFER, 2005). En effet, comme le PFC est 

instille a l'interieur des poumons et que le sujet est place sous ventilation gazeuse 

artificielle par la suite, aucune information relative a la quantite de PFC evaporee ou 

restante dans le systeme respiratoire n'est connue une fois la ventilation debutee. Les 

changements de la pression et du volume alveolaire figurent egalement parmi les 

inconnues, puisque le volume d'air contenu dans les voies respiratoires est compressible, 

alors que le liquide est incompressible. L'oxygenation du PFC contenu au niveau des 

alveoles ne peut, elle aussi, etre determined, puisque le transfert d'oxygene s'effectue au 

menisque de PFC a l'interieur des poumons. Le controle de la pression d'Ch et de CO2 du 

liquide n'est done pas possible contrairement a la VLT, ou des capteurs peuvent 

determiner les pressions partielles d'02 et de C02 dans le liquide inspire et expire. 

Ventilation liquidienne totale 

La ventilation liquidienne totale est la forme la plus pure de ventilation liquidienne. En 

effet, avec cette methode, les poumons sont entierement remplis avec un PFC et un 

ventilateur liquidien dedie assure le renouvellement cyclique d'un volume courant liquide. 

Tous les gaz respiratoires sont done transported sous forme dissoute a travers les volumes 

courants liquides. Le PFC desoxygene est pompe dans un reservoir ou il est recharge en 

O2, debarrasse du CO2 qu'il contient et rechauffe a temperature corporelle, avant d'etre 

instille de nouveau dans les poumons au cours des volumes courants subsequents. 
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Les poumons des sujets places en VLT sont done, en theorie, entierement debarrasses 

de l'air qu'ils contiennent pour laisser place au liquide qui remplit toutes les regions, de la 

peripheric jusqu'aux voies aeriennes centrales. Cette distribution uniforme du PFC a 

l'interieur du systeme respiratoire homogeneise la ventilation, ameliore l'oxygenation du 

sujet et assure un maximum de protection au poumon (GREENSPAN et al., 2000). 

L'elimination de la tension existant a l'interface air-liquide permet egalement de proteger 

le poumon des pressions d'inflation trop elevees puisque tout le volume pulmonaire est 

recrute par le liquide, la compliance est augmentee et les pressions d'inflation et les 

barotrauma sont diminues (WOLFSON et SHAFFER, 2004). En fait, meme si la pression au 

niveau de la trachee varie considerablement, la pression au niveau des saccules alveolaires 

ne varie que tres peu et demeure positive en fin d'expiration (COSTANTINO et FlORE, 

2001). De plus, l'immiscibilite des debris pouvant se trouver dans le systeme respiratoire 

avec le PFC permet de deloger, d'evacuer et de filtrer efficacement ces derniers lorsque le 

liquide est renouvele. 

Tel que mentionne ci-dessus, la VLT s'opere de fa9on beaucoup plus controlee que la 

VLP. Tous les parametres sont monitores, de la temperature du PFC (qui permet de 

refroidir (TISSIER et al, 2009; YANG et al, 2005) ou de rechauffer le sujet (SEKINS et al, 

2004)), en passant par les pressions et volumes regnant dans le systeme respiratoire 

(WOLFSON et SHAFFER, 2005). Le reglage en temps reel de ces parametres, tout comme la 

frequence respiratoire, le rapport temps inspiratoire/expiratoire et la PEEP, permet 

d'optimiser au maximum la ventilation des sujets en fonction de lews besoins et de la 

pathologie de laquelle ils sont atteints. 
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La ventilation liquidienne totale est toutefois peu repandue dans le monde puisqu'elle 

necessite de l'equipement sophistique et a la fine pointe de la technologie. Le groupe 

Inolivent de l'Universite de Sherbrooke, cree d'un partenariat entre la Faculte de 

Medecine et des Sciences de la Sante et la Faculte de Genie Mecanique, possede l'un des 

prototypes les plus avances dans le monde (ROBERT et al, 2009a; ROBERT et al, 2009b). 

La mecanique respiratoire en ventilation mecanique 

Importance de la mecanique respiratoire 
La mecanique respiratoire fait reference aux forces resistives, elastiques et inertielles 

qui doivent etre vaincues afin qu'un individu ou un animal puisse etre venule. Elle est 

typiquement decrite par la relation entre les changements en pression, debit et volume 

durant un cycle respiratoire et englobe les proprietes mecaniques passives des voies 

aeriennes, du parenchyme pulmonaire et de la paroi thoracique (passive et dynamique). 

Ainsi, la mecanique respiratoire renseigne sur l'etat du poumon et sur son 

comportement. Elle est done, a plusieurs egards, un outil primordial pour le clinicien, 

notamment a l'unite de soins intensifs neonataux. En effet, prompts a la fatigue 

respiratoire (GRINNAN et TRUWIT, 2005; HAMMER et EBER, 2005; POLGAR et WENG, 

1979), des nouveau-nes doivent frequemment etre places sous ventilation artificielle, une 

situation durant laquelle le controle actif de la mecanique respiratoire est essentiel 

(GRINNAN et TRUWIT, 2005; POLESE et al, 2005). En plus de faciliter la comprehension de 

la physiopathologie de la maladie sous-jacente a leur insuffisance respiratoire, la 

mecanique respiratoire permet d'evaluer la progression de la pathologie, d'en etablir le 

pronostique (CUNNINGHAM, 1989; DREIZZEN et al, 1988; FREEZER et SLY, 1993) et 
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d'evaluer l'efficacite des traitements et manoeuvres therapeutiques prodiguees (ARMSBY et 

al, 1992). En etudiant les tendances ou changements rapides de la mecanique du poumon 

durant la ventilation mecanique, il est egalement possible de reduire signiflcativement 

1'incidence et la severite des complications qui lui sont associees telles que les 

pneumothorax, 1'hyperinflation mecanique, l'obstruction du tube endotracheal et autres 

(GRINNAN et TRUWIT, 2005; ROSEN et al, 1993). Finalement, le suivi des changements de 

la mecanique pulmonaire optimise et facilite la planification du sevrage de la ventilation 

artificielle (BALSAN et al, 1990). 

Impedance respiratoire 
La respiration est un processus complexe dans lequel plusieurs forces s'opposent afin 

de permettre a l'air d'entrer et de sortir du poumon lors de 1'inspiration et de 1'expiration 

respectivement. En physiologie, ces forces a proprement parler sont mesurees en pression 

(pression = force / aire), alors que le deplacement qu'elles induisent est associe au volume 

(volume = aire x deplacement) et le rythme auquel ces volumes changent fait reference au 

debit (debit moyen = Avolume / Atemps). Lorsqu'un individu inspire naturellement, la 

musculature respiratoire se charge de generer une pression trans-systeme respiratoire (PRS) 

capable d'initier le deplacement d'un volume d'air a l'interieur des voies aeriennes. En 

ventilation mecanique, PRS est generee par le ventilateur et se mesure a l'ouverture des 

voies aeriennes. Pour generer un debit de gaz ou de PFC a l'interieur des voies aeriennes 

lors de l'inspiration, la PRS doit s'opposer a toutes les forces resistant a l'expansion du 

poumon et de la paroi thoracique. II en decoule I'equation du mouvement (equation 1), 

decrite par Roher en 1916, dans laquelle les trois differentes forces/pressions, rattachees 
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aux composantes resistives, elastiques et inertielles de la mecanique respiratoire, 

s'opposent a PRS. 

PRS(cmR20) = Pre+Pel+Pm ^ ) 

ou Pre est la pression resistive, Pei la pression elastique et Pin la pression inertielle en 

cmH20. 

La resistance du systeme respiratoire (RRS) se definit comme le changement de 

pression APre (cmH20) en relation avec le debit (V) en litre par seconde (1/s), alors que 

l'elastance (cmH20/l), soit l'inverse de la compliance, traduit le APei (cmHaO) en phase 

avec le volume (V) en litre (1). RRS (cmtkO-s/l) est donne par les elements du systeme 

respiratoire offrant une resistance au debit d'air dans voies aeriennes (Raw), ainsi que par 

la resistance visqueuse des tissus et de la paroi thoracique. II s'agit en fait d'une perte 

d'energie sous forme de friction. Pour sa part, l'elastance decroit en fonction de la 

compliance des poumons, de la paroi thoracique et des voies aeriennes, ainsi qu'avec la 

compression du volume de gaz dans les poumons. Elle temoigne de la resistance des 

structures a se distendre et peut etre vue comme l'energie emmagasinee durant 

l'inspiration qui est relachee sous forme de rappel elastique lors de l'expiration. 

Finalement, l'inertie (IRS) (cmH20s2/l) represente le APin (cmt^O) associe avec 

l'acceleration (V") (1/s2), soit la force necessaire pour mettre en mouvement le volume 

d'air ou de liquide (dans le cas de la VLT) present dans les voies aeriennes, ainsi que pour 

initier la distension de la masse tissulaire du poumon. L'equation 1 peut, par consequent, 

etre reecrite en considerant la variation des composantes de la mecanique respiratoire en 

fonction du temps, soit au cours d'un cycle respiratoire (equation 2). 
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PRSO) = RRS >< ^ ' ( 0 + ERS X ^ ( 0 + JRS >< V"(t) (2) 

ou PRS est la pression trans-systeme respiratoire en cmt^O, t le temps en seconde, RRS 

la resistance du systeme respiratoire en cmH2Os/l, V le debit en l/s, ERS l'elastance du 

systeme respiratoire en cmHaO/l, Vie volume en 1, IRS l'inertance du systeme respiratoire 

en cmH20«s2/l et V" l'acceleration en l/s2. 

En regard 1'equation 2, il est evident que PRS(0 et V'(t), a partir duquel on peut deduire 

V(t) et V"(t), representent l'essence de la mecanique respiratoire. Comme ils varient en 

fonction du temps, il est d'usage de les mesurer simultanement, a l'aide d'un transducteur 

de pression et d'un pneumotachographe, a l'ouverture des voies aeriennes. En general, les 

lectures de P(t) et V'(t) sont ensuite transmises a un micro-ordinateur afin d'etre traite a 

l'aide d'une transformation de Fourrier {Fast Fourier Transform), un procede 

mathematique par lequel un signal complexe peut etre decompose en une sommation 

«infinie» de fonctions trigonometriques (cosinus et sinus) et dont le resultat est 

transforme dans le domaine frequentiel. Les signaux de pression et de volume enregistres 

doivent etre digitalises, puis filtres digitalement a l'aide d'un filtre passe-bas et sous-

echantillonnes a une frequence determinee pour l'enregistrement. Chacun des tests 

enregistres est divise en segments se chevauchant (> 67%), puis fenetre (p. ex. en utilisant 

la fenetre de Harming). Le rapport du signal transforme de pression PRSQCO) et de debit 

V'Q'co) permet alors de determiner l'impedance du systeme respiratoire ZRS(JCO) cmEbOs/l 

(equation 3). 
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V\jca) 

ou oo est la velocite circulaire (co = 2nf) ety = V-l, l'unite imaginaire 

D'un point de vue purement physiologique, l'impedance exprime la restriction globale 

du systeme respiratoire, provenant de la resistance, de l'elastance et de l'inertie du 

systeme, s'opposant au flux d'air dans les voies aeriennes et a l'expansion du poumon et 

de la paroi thoracique. Dans les faits, il s'agit plutot d'un nombre complexe compose 

d'une partie reelle et d'une partie imaginaire. La partie reelle de l'impedance, Re(Zfts), est 

la partie de ZRS(JCO) en phase avec V (/&>), soit la resistance RRS, tandis que la partie 

imaginaire de l'impedance Im(Z«5) est la partie qui n'est pas en phase avec V'(/'co), soit 

l'elastance ERS et l'inertance IRS. En se referant a l'equation 2, on comprend effectivement 

que l'elastance et l'inertance sont plutot en phase avec le volume et l'acceleration 

respectivement. En physiologie, Im(ZRs) est appelee reactance du systeme respiratoire 

(XRS) et Re(ZRs) resistance du systeme respiratoire (RRS). Ainsi, on peut degager les 

equations suivantes : 

ZRS(jco) = [Re(ZRS)] + [lm(ZRS)] 

= [RRS] + [jcoERS + jcoIRS] (4> 

Et, 

ZRS(cmH2Os/l) = RRS + XRS (5) 

La resistance est certainement le parametre de l'impedance respiratoire le plus familier 

aux yeux des physiologistes. II faut bien comprendre cependant que la reactance est 
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representee quantitativement par un seul nombre, mais est en fait la sommation de deux 

forces opposees dont la contribution mecanique n'est pas en phase avec le debit: celle due 

aux elements elastiques du systeme respiratoire et celle due aux forces inertielles 

provenant de 1'acceleration des tissus et des gaz ou du liquide dans le systeme 

respiratoire. La figure 2 permet de mieux comprendre l'interaction entre les differentes 

composantes de l'impedance et la facon dont elles se rapportent au systeme respiratoire. 

impMsme rispiratore (Zx&) 

I 
Parte iffltgwire Imfc} 

m 
liactarset du systftrra respiralow (X«^ 

Gil 

Rllistarrt du $ptfe*» reipifMQta f$«J fiisian«dysys!§me wpiraWr* !ftaite«««feiptte»Msptalfll« 

Figure 2 - Impedance du systeme respiratoire (ZRS) et ses deux subdivisions : la partie reelle Re(ZRS) (gauche), qui 
traduit la resistance du systeme respiratoire (RRS) et la partie imaginaire lm(ZRS) ou reactance (droite), provenant des 
composantes elastiques et inertielles du systeme respiratoire 

Modeles pulmonaires parametriques 

Le terme « impedance » n'est pas la seule similitude entre l'electricite et la mecanique 

du poumon. L'equation 2 est, en fait, 1'equivalent mecanique de la loi des forces 

electromagnetiques de Kirchoff. Cette similarity a d'ailleurs amene plusieurs auteurs a 

comparer la mecanique respiratoire aux circuits electriques, une analogie qui a facilite 

grandement la comprehension et l'analyse de la mecanique respiratoire. En effet, en 

assumant la linearite des proprietes du poumon precedemment enumerees, le 

comportement mecanique du poumon est similaire a un circuit electrique simple, dont les 

* 

PartlffMaftifZKi 
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elements sont disposes en serie. En d'autres termes, a condition qu'il soit homogene, un 

poumon peut etre simplifie en une seule unite alveolaire avec une voie aerienne centrale. 

Ce modele a un compartiment, appele modele Resistance-Inertance-Compliance (R-I-C) 

(figure 3), est le plus simple utilise pour decrire la mecanique respiratoire. 

Avec les annees, plusieurs autres modeles ont ete developpes, toujours dans l'optique 

de pouvoir reproduire et interpreter le plus fidelement possible, la mecanique respiratoire 

dans un maximum de situations et de pathologies. Comme le modele R-I-C suppose que 

tout le poumon se comporte de facon lineaire, Pheterogeneite d'un poumon malade, 

l'obstruction de voies aeriennes peripheriques, les changements de compliance dans les 

diverses regions atteintes du poumon et/ou l'air piege dans plusieurs zones du poumon ne 

peuvent s'exprimer a travers un modele aussi simple (ATS/ERS, 1993; FLETCHER et al., 

1996; TAUSSIG et HELMS, 1996). Ceci s'adresse egalement aux poumons soumis a la 

ventilation mecanique (NAVAJAS et FARRE, 2001). Le developpement de nouveaux 

modeles inverses de mecanique pulmonaire a fait l'objet de plusieurs publications au fil 

des ans et la description exhaustive de chacun d'entre eux depasse l'objectif du present 

memoire. II est toutefois pertinent de mentionner les cinq modeles ayant particulierement 

retenus 1'attention dans la litterature, soit les modeles R-I-C, viscoelastique (LUTCHEN et 

COSTA, 1990), « extended R-I-C » (DIONG et al, 2007), de DuBois (DUBOIS et al, 1956) 

et de Mead (MEAD, 1961) (en ordre croissant de complexite). 
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Mecanique Electrique 

Figure 3 - Tiree de Schmidt, 1998. Analogie entre un circuit electrique simple et le modele parametrique a 1 
compartiment R-I-C. L'inertance (I), la resistance (R) et la compliance (C) sont placees en serie. 

« Constant-phase model » 

Le «constant-phase model» (CPM), un autre modele parametrique, est de plus en plus 

utilise. II a notamment ete teste chez le rat (HIRAI et al, 1999; PETAK et al, 1997a), le 

chien (HANTOS et al, 1992; KACZKA et al, 2009), la souris (HANTOS et al, 2003; 

TOMIOKA et al, 2002), le cochon d'Inde et le lapin (GOMES et al, 2000), le mouton 

(PILLOW et al, 2001; PILLOW et al, 2004), Phumain adulte (KACZKA et al, 1999; 

KACZKA et al, 1997) et le jeune enfant (SLY et al, 1996). Introduit en 1992 par Hantos 

(HANTOS et al, 1992), le CPM permet de discriminer la mecanique du parenchyme 

pulmonaire de celle des voies aeriennes centrales. Ce modele se distingue par trois 

parametres principaux, soit la resistance newtonienne correspondant principalement a la 

resistance des voies aeriennes (Raw), la resistance visqueuse tissulaire (damping) (G) et 

l'elastance tissulaire (H). Comme la plupart des modeles, un parametre est egalement 

consacre a l'inertie (IRS). La composante viscoelastique des tissus, decrite par G & H, est 

au coeur de ce modele et peut etre exprimee par l'hysteresivite (J)), ou r\ = G I H. En 

theorie, chez un meme animal, l'hysteresivite demeure relativement stable 

independamment des volumes courants et de la frequence respiratoire (FREDBERG et 
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STAMENOVIC, 1989; SAKAI et al, 2001). II en decoule la premisse de base du CPM, 

stipulant que la viscosite resistive et l'elastance des tissus sont couplees au niveau 

elementaire (FREDBERG et STAMENOVIC, 1989): G et H diminuent d'un meme exposant 

avec l'accroissement de la frequence (Equation 6). Le modele s'applique toutefois a des 

sujets dont le thorax est ouvert. Dans le cas contraire, il faut prendre en consideration que 

la paroi thoracique contribue aussi a Raw et G, sans toutefois affecter H et IRs (SLY et al, 

2003), sauf chez le nouveau, ou la contribution relative de la cage thoracique est 

negligeable par rapport a celle du poumon (PAPASTAMELOS et al, 1995). La relation entre 

les differents parametres du modele est donnee par 1'expression suivante : 

ZRS=Raw + jcoIRS+^^- (6) 
0) 

o u a = (21 n) • arctan (H/G). 

II est done possible, grace a ce modele inverse, de separer la contribution mecanique 

des voies aeriennes (IRS et Raw) de celle du parenchyme (G et H). Cela necessite toutefois 

que 1'impedance respiratoire soit connue sur un spectre suffisamment grand de frequence, 

un point qui sera detaille plus en profondeur dans la section portant sur la technique des 

oscillations forcees a basse frequence. 

Ventilation liquidienne 

II va sans dire que 1'instillation d'une grande quantite de perfluorocarbone dans le 

systeme respiratoire modifie largement la mecanique pulmonaire telle qu'on la connait en 

ventilation gazeuse. En fait, cette dissimilitude existe meme entre la ventilation 

liquidienne totale et la ventilation liquidienne partielle. En depit du fait que tres peu 
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d'etudes se sont penchees sur le sujet jusqu'a maintenant (ALVAREZ et al, 2009; 

LARRABE et al, 2001; SCHMALISCH et al, 2005; SCHMALISCH et al, 2003; WOLFSON et 

al, 1992), on sait deja que l'impact d'un perfluorocarbone sur la mecanique respiratoire 

depend de ses proprietes biophysiques (GREENSPAN et al, 2000; M. P. SHASHIKANT et al, 

2002), de la quantite instillee (SCHMALISCH et al, 2005), ainsi que de la distribution 

spatiale de celui-ci (SCHMALISCH et al, 2005). 

Tel que mentionne plus haut, l'elimination de la tension superficielle a l'interface air-

surfactant-poumon, le recrutement et la stabilisation des alveoles, runiformisation de la 

ventilation et le nettoyage des debris alveolaires (meconium, mucus, liquide amniotique, 

exsudat et autres) (HIRSCHL et al, 1995) sont autant de facteurs qui augmentent la 

compliance pulmonaire en VLT (GREENSPAN et al, 2000). En VLP, on se sert egalement 

de 1'argument de la relativement faible tension de surface des vapeurs de PFC (15 a 18 

mN/m) (GREENSPAN et al, 2000) pour evoquer la diminution des tensions superficielles 

dans les zones libres de liquide et, par consequent, la force de retraction des alveoles et 

l'elastance. Schmalisch et ses collaborateurs font toutefois remarquer que la tension de 

surface des PFC demeure plus grande que celle du surfactant naturel (2 a 5 mN/m), bien 

que beaucoup plus basse qu'un poumon sans surfactant (SCHMALISCH et al, 2005; 

SCHMALISCH et al, 2003). Ainsi, lorsqu'appliquee a des poumons sains, la VLP induit 

une diminution de la compliance dependante du rapport entre les alveoles remplies d'air et 

les alveoles remplies de PFC (SCHMALISCH et al, 2003). Dans la meme veine, les auteurs 

ont demontre, chez le cochon nouveau-ne a poumon sain, que la compliance augmente en 

fin d'inspiration puisque le compartiment gazeux augmente de volume par rapport au 
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compartiment rempli de liquide : un resultat pour le moins paradoxal en comparaison a la 

ventilation gazeuse ou la compliance diminue en fin d'inspiration. 

Outre la tension de surface, la densite, la viscosite dynamique et le coefficient 

d'etalement sont d'autres proprietes biophysiques des PFC susceptibles de modifier la 

mecanique pulmonaire. La densite tres importante des perfluorocarbones utilises a des 

fins de ventilation (environ 1700 fois superieure a la densite de fair) augmente 

considerablement l'inertance du volume de liquide dans les voies aeriennes, un parametre 

souvent neglige en ventilation gazeuse (LANTERI et al, 1999). Pour sa part, la viscosite 

dynamique du PFC, qui est environ 160 fois superieure a celle de fair, augmente la 

resistance des voies aeriennes a l'ecoulement du PFC. De plus, le coefficient d'etalement 

du liquide affecte la distribution du PFC dans le poumon (principalement en VLP) et done 

toute la mecanique respiratoire, sans compter 1'elimination non homogene du PFC 

(MILLER et al, 2001) lors du sevrage. Le coefficient d'etalement plus bas d'un PFC par 

rapport a un autre (e.g. perfluorodecalin [CioFis] par rapport au perfluorooctyl bromide 

[CgBrFn]) affecte la distribution initiale du PFC dans les voies respiratoires peripheriques 

(MILLER et al, 2001). II est done legitime de croire que meme en VLT, on doit s'attendre 

a une periode d'adaptation du poumon correlant probablement avec l'etalement du liquide 

dans toutes les petites voies. 

A ma connaissance, deux etudes seulement se sont interessees a la mecanique 

pulmonaire in vivo en VLT (ALVAREZ et al, 2009; LARRABE et al, 2001). Les auteurs 

sont parvenus a determiner la compliance, l'inertance et la resistance du systeme 

pulmonaire par le biais de courbes pression volume standard. Ces articles mettent 



toutefois davantage l'accent sur le developpement du systeme de mesures et que peu 

d'information sur la mecanique respiratoire elle-meme n'est disponible. Neanmoins, les 

resultats, notamment du plus recent article, confirment que Ton peut s'attendre a des 

phenomenes beaucoup moins heterogenes qu'en VLP, pour plusieurs raisons. 

Premierement, en VLP la mecanique pulmonaire varie considerablement durant le cycle 

respiratoire a cause des deux compartiments du poumon: compartiment liquidien et 

compartiment gazeux. En fait, le volume relatif de chacun des compartiments change au 

cours du cycle respiratoire. En fin d'inspiration, le volume pulmonaire est maximal et le 

PFC, generalement en quantite equivalente a la capacite residuelle fonctionnelle du 

poumon, demeure au niveau des dernieres generations de bronches ou l'aire de section est 

toujours tres grande (modele morphometrique de la trompette de Weibel). L'inertance et 

la resistance du systeme respiratoire demeurent done semblables a la ventilation gazeuse, 

alors que la compliance est legerement augmentee (SCHMALISCH et al, 2003). En fin 

d'expiration, le volume pulmonaire total diminue et le PFC monte au niveau des grosses 

bronches, ou l'air de section est petit. Par consequent, 1'inertance et la resistance 

augmentent significativement par rapport a la ventilation gazeuse a cause du liquide dans 

les voies centrales. La compliance est quant a elle diminuee pour les raisons enoncees 

plus haut (SCHMALISCH et al, 2003). En VLT, par opposition a la VLP, il n'existe qu'un 

seul compartiment (liquidien) dans le poumon, ce qui a priori, devrait minimiser les 

changements des parametres RRS, IRS et CRS au cours du cycle respiratoire. Suivant les 

resultats obtenus en fin d'expiration en VLP, on peut supposer que la resistance, la 

compliance et l'inertance des voies respiratoires seront beaucoup plus elevees en VLT 

qu'en ventilation mecanique conventionnelle, une assertion compatible avec les resultats 

de Alvarez, en 2009. Finalement, les pertes de PFC en VLP demeurent difficiles a predire 



et affectent la mecanique du poumon en alterant la distribution homogene du liquide dans 

les poumons. En fait, les zones non dependantes du poumon, beneficiant d'une plus 

grande ventilation minute, voient le PFC qu'ils contiennent s'evaporer plus rapidement 

(MILLER et al, 2001), un phenomene egalement absent en VLT. 

Dans les faits, le profil de la mecanique pulmonaire en VLP demeure interessant en 

VLT puisqu'il s'agit d'une etape obligatoire du sevrage. La diminution, en fonction du 

temps, de l'inertance en fin d'expiration en VLP represente de surcroit une avenue 

potentielle pour assurer le suivit du volume residuel de liquide dans le systeme 

pulmonaire au cours du sevrage en ventilation gazeuse (SCHMALISCH et al, 2005). 

La technique des oscillations forcees 

Principe 

La technique des oscillations forcees (TOF) mesure 1'impedance du systeme 

respiratoire lors d'excitations (oscillations) extrinseques «forcees» de pression, 

generalement produites par un haut-parleur. II s'agit d'une technique non invasive pour 

mesurer la mecanique respiratoire d'un sujet ou d'un patient respirant spontanement 

(DUBOIS et al, 1956) ou avec l'aide d'un support respiratoire conventionnel (PESLIN et 

al., 1993; VAN DE WOESTIJNE, 1993) ou meme en ventilation liquidienne partielle 

(SCHMALISCH et al, 2003). Outre son innocuite et contrairement a la plupart des tests de 

fonction pulmonaire actuellement disponibles (p. ex. la spirometrie), la TOF n'exige pas 

la collaboration active du sujet. Ces caracteristiques rendent la TOF une technique de 

predilection pour investiguer la mecanique respiratoire chez les nouveau-nes ou les 

animaux, qu'ils soient anesthesies, curarises et/ou ventiles. 
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La TOF a vue le jour vers la fin des annees cinquante, suite aux travaux de DuBois en 

1956 (DUBOIS et al, 1956) et de Mead en 1960 (MEAD, 1960). C'est toutefois 20 ans plus 

tard, avec l'arrivee des ordinateurs et les travaux d'analyses spectrales de Michealson 

(MICHAELSON et al, 1975), que l'interet pour la TOF s'est reellement developpe, d'abord 

en recherche, puis de plus en plus en clinique. 

Pour evaluer la mecanique respiratoire avec la TOF, on doit d'abord generer une 

excitation forcee extrinseque au moyen du cone d'un haut-parleur, d'un injecteur d'air ou 

d'un piston, puis mesurer la pression et le debit d'air a la bouche, au moyen de capteurs 

de pression et de debit respectivement. Les donnees sont alors transmises et enregistrees 

dans un ordinateur, ou elles sont filtrees analogiquement et rapportees dans le domaine 

frequentiel a l'aide d'une transformee de Fourrier, afin de calculer l'impedance 

respiratoire. Pour se faire, la TOF s'appuie sur l'hypothese que le dispositif de mesure, 

tout comme les proprietes de la mecanique respiratoire, demeure lineaire durant toute la 

duree du test. Cela implique notamment que ZR^JCO) est independant de l'amplitude de la 

pression oscillatoire et du debit qui en resulte et que pour une frequence donnee, 

l'impedance derivee d'un signal multifrequentiel (explique plus bas) demeure equivalente 

a celle d'une onde sinusoi'dale simple. 

Module et phase oscillatoires 

L'impedance est d'abord rapportee en terme de module et de phase. Le module de 

l'impedance oscillatoire QZRS\) est defini comme le rapport entre l'amplitude de la 

pression oscillatoire et l'amplitude du debit oscillatoire. Ainsi, plus \ZRS\ est grand, plus 

l'amplitude de la pression requise pour induire un debit donne doit etre grande. Le module 



est par consequent une mesure de la charge mecanique totale du systeme respiratoire (soit 

la resistance, l'elastance et l'inertance) a une frequence oscillatoire donnee. La phase (ou 

Tangle de phase) de l'impedance respiratoire (&RS) est definie comme le retard de phase 

entre la pression et le debit oscillatoire. Elle est calculee comme le ratio entre le retard 

temporel (At) et la periode de l'oscillation (T) (&RS= 360° x AtlT), voir figure 4. 

m1 
T = 5s 

Figure 4 - Tiree et adapte de (NAVAJAS et FARRE, 1999). La figure 
permet de visualiser le dephasage (At) entre le debit oscillatoire (V'0) 
et la pression oscillatoire (P0) de periode T— 5 s. 

Classiquement, la phase de l'impedance respiratoire augmente progressivement 

avec la frequence, passant d'une valeur negative, a une valeur nulle appelee frequence de 

resonance (fres), a une valeur positive, au fur et a mesure que la frequence des oscillations 

forcees dirigees dans le systeme pulmonaire augmente. Une phase negative traduit la 

contribution predominante des elements elastiques du systeme respiratoire a ZRS, lesquels 

sont distendus par le debit oscillatoire et developpent une contre-pression seulement apres 

que le debit d'air debute (figure 5). 
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Figure 5 - Tire de Navajas et Farre, 1999. Exemple de dependance du module (•) et de la phase (O) oscillatoire en 
fonction de la frequence, de 0 e 20 Hz, dans une milieu gazeux. 

Une phase negative est done definie par un retard de la pression oscillatoire sur le debit 

oscillatoire. II apparait opportun ici de rappeler au lecteur que la composante elastique du 

systeme respiratoire est en phase avec le volume et non avec le debit sur lequel elle accuse 

un retard (phase negative), tel qu'on vient de le mentionner. Par opposition, une phase 

positive traduit 1'expression plus importante des forces inertielles dans le systeme 

pulmonaire. De facon plus concrete, on peut dire qu'un certain gradient de pression doit 

se developper avant que le debit ait lieu. Une phase nulle, quant a elle, signifie que la 

pression et le debit oscillatoire sont parfaitement en phase, e'est-a-dire que la composante 

en pression n'est ni en avance, ni en retard sur la composante en debit. La frequence de 

l'oscillation donnant lieu a une phase nulle (la frequence de resonance), permet 

d'apprecier une valeur d'impedance egale a la resistance. Les forces elastiques et 

inertielles etant de signe oppose et, a cette frequence precise, d'amplitude egale : \YS\(ZRS) 

= 0etZRS = Re(ZRS). 
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Resistance et reactance oscillatoire 

Alteraativement a la nomenclature mathematique, le module et la phase des 

oscillations peuvent etre transformes en resistance et reactance suivant le formalisme 

mathematique suivants : 

RRS = Pr IV\ =Po xcos(0RS)/V'o =\ZRS lxcos(^s) (?) 

XRS = PJV'0=P0X sin(^5)/ V'0 =\ ZRS I xsin(^s) (8) 

RRS, resistance du systeme respiratoire; XRS, reactance du systeme respiratoire; Pr, 

composante de la pression en phase avec le debit; Px, composante de la pression en phase 

avec le volume; V'o, 1'amplitude du debit oscillatoire; Po, l'amplitude de la pression 

oscillatoire; &RS, la phase de 1'impedance respiratoire et \ZRS\, le module de 1'impedance 

du systeme respiratoire. 

Tout comme le module et la phase, la resistance et la reactance peuvent etre tracees 

sur un graphique en fonction de la frequence de l'oscillation (figure 6). La courbe de la 

partie reelle de l'impedance, soit la resistance, est toujours positive quelque soit la 

frequence, alors que la partie imaginaire, ou reactance, est negative pour les frequences 

inferieures &fres, mais positive pour les frequences superieures afres. Cette particularite 

permet de faire la distinction graphique entre les deux composantes de la reactance : 

Pelastance represente la partie d'Im(Z«s) < 0, tandis que l'inertance represente la partie 

d'Im(Zr,) > 0. 
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Figure 6 - Graphique de l'impedance respiratoire (ZRS) en fonction de la frequence (J), sur un spectre de 0 a 50 Hz. La 
courbe du haut represente la partie reelle de l'impedance Re(ZKS) et renferme l'information concernant la resistance du 
systeme respiratoire. La partie frequence-dependante de la resistance appartient au parenchyme alors que la partie 
frequence-independante reflete la resistance des voies aeriennes centrales. La courbe du bas represente la partie 
imaginaire de l'impedance Im(Z^), soit la reactance du systeme respiratoire. La partie a gauche de la frequence de 
resonance (fres) correspond a l'elastance alors que la partie a droite defres correspond a l'inertance. 

Frequence-dependance de l'impedance respiratoire 

Grimby et ses collaborateurs, en 1968, ont ete les premiers a decrire l'importance des 

comportements frequence-dependants de la courbe de resistance et de compliance, 

notamment pour identifier l'accroissement de la resistance au passage de l'air dans les 

voies aeriennes chez les patients souffrant de maladie pulmonaire obstructive chronique. 

En fait, en appliquant successivement plusieurs sinusoi'dales de frequences differentes, il 

est possible de mettre en evidence la frequence de resonance et les comportements 

frequence-dependants de la resistance et de la reactance. L'utilisation de multiples 

frequences permet de visualiser et de separer le comportement frequence-independant des 

voies respiratoires centrales, du comportement frequence-dependant du parenchyme 
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pulmonaire et des petites voies peripheriques (H. SMITH et al., 2005). II est egalement 

essentiel d'utiliser un spectre d'oscillations a basse frequence puisque ces dernieres 

peuvent etre transmises plus profondement dans l'arbre pulmonaire, alors que les 

oscillations de plus hautes frequences sont amorties dans les voies respiratoires de 

grandeur intermediate (FRANTZ et CLOSE, 1985). Ainsi, les oscillations de basses 

frequences (sous la fres) decrivent la mecanique respiratoire des voies aeriennes 

peripheriques et centrales, alors que les oscillations de plus hautes frequences (au-dessus 

de \difres) ne refletent que les voies aeriennes centrales (GOLDMAN et al, 2005) (figure 7). 

Cette methode de mesure de la mecanique respiratoire est done de tres grand interet, en 

physiologie comme en medecine. On la denomme la technique des oscillations forcees 

basse frequence. 

6H 

z 
E 4 

a. 
1 

Resistance des voies aeriennes (Raw) 
Resistance des tissus (Rti) 
Resistance du poumon(Rti + Raw) 

Frequence (Hz) 

Figure 7 - Adaptee de (LUTCHEN et al., 1996a). La frequence dependance de la resistance du poumon (trait continue) 
provient de la contribution plus importante de la resistance des tissus (/!„•) par rapport a la resistance des voies aeriennes 
(Ratr) a basse frequence. La resistance des poumons devient largement frequence-independant lorsque la Rm, devient 
dominante, a plus haute frequence. 

Comme decrit precedemment, ce type de courbe est bien decrit par le modele 

parametrique « CPM ». Lorsque le sujet est en proie a une obstruction centrale, Raw 

augmente de fafon fulgurante et masque la partie frequence-dependante de la courbe, 
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comptant pour la contribution tissulaire de la resistance pulmonaire, soit le parametre G. 

L'augmentation de la resistance des voies aeriennes peripheriques contribue pour sa part 

aux parametres G et, par consequent, accentue la frequence-dependance de Re(Z^). Si 

toutes les voies aeriennes peripheriques sont constrictees de facon homogene, Re(Z«s) est 

simplement augmente (translation verticale de la courbe) sans changer Failure de la 

frequence-dependance a basse frequence (LUTCHEN et GILLIS, 1997). Par ailleurs, l'une 

des limitations majeures du CPM est certainement qu'il ne possede pas de parametre 

rendant compte de l'heterogeneite (SUKI et ah, 1997). Ainsi, la constriction heterogene 

des voies respiratoires amene une augmentation artefactuelle du parametre G, un 

phenomene que Ton doit prendre en compte au cours de l'analyse de la mecanique du 

poumon a basse frequence (BATES et LUTCHEN, 2005). 

Contrairement a la resistance, la reactance varie toujours en fonction de la frequence : 

la perte de pression oscillatoire elastique est plus grande a basse frequence alors que la 

perte de pression oscillatoire inertielle y est relativement petite (GRIMBY et ah, 1968). 

Toutefois, l'apparition, la disparition ou la modulation des phenomenes frequence-

dependants, tant pour la resistance que pour la reactance, traduisent la plupart du temps la 

presence de processus pathologiques, inflammatoires, obstructifs ou Pefficacite et la 

progression d'un traitement (BROCHARD et ah, 1987; CLEMENT et ah, 1983; LANDSER et 

ah, 1982). De meme, les tests de bronchoprovocation a l'histamine (VAN NOORD et ah, 

1989) ou a la methacholine (EVANS et ah, 2003) par exemple, modulent egalement la 

frequence-dependance des courbes d'impedance respiratoire. 
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Signal monofrequentiel versus multifrequentiel 

Par opposition aux sinusoi'dales simples (signal monofrequentiel) (GAUTHIER et al, 

1998; THAMRIN et al, 2007; VEIGA et al, 2009; WOHL et al, 1969), divers autres 

signaux, multifrequentiels cette fois, existent. Notons par exemple les bruits «pseudo-

random» (DESAGER et al, 1991; SLY et al, 1996), les bruits blancs (MICHAELSON et al, 

1975), les jets pulses (SCHMALISCH et al, 2003; SULLIVAN et al, 1991) et l'oscillometrie 

d'impulsion (LANDSER et al, 1976). La fonction sinusoi'dale (figure 8a) est la fonction la 

plus simple pouvant composer l'onde de pression oscillatoire entrante servant d'excitation 

forcee. Comme une seule frequence contient toute l'energie du signal entrant, le rapport 

signal sur bruit et la resolution temporelle sont nettement optimises (MACLEOD et BIRCH, 

2001; NAVAJAS et FARRE, 1999). Ce type de signal est ideal pour examiner facilement les 

comportements volume-dependants de la mecanique pulmonaire a travers le cycle 

respiratoire (PESLIN et al, 1993), ainsi que l'impedance respiratoire a tres basse frequence 

ou le rapport signal sur bruit des signaux multifrequentiels est diminue (FARRE et al, 

1997). Les differents signaux multifrequentiels (figure 8b) partagent la caracteristique 

d'exciter, lors d'un meme test, plusieurs frequences a la fois, facilitant ainsi l'etude de la 

mecanique pulmonaire sur une grande echelle de frequence (NAVAJAS et FARRE, 2001). 

Contrairement a une serie de sinusoi'dales realisee successivement sur plusieurs minutes, 

les signaux multifrequentiels ont l'avantage d'eviter le biais de mesure lie au temps. lis 

sont done ideaux pour evaluer la reponse en frequence du systeme respiratoire. 
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Figure 8 - a) Fonction sinusoi'dale (signal monofrequentiel) servant d'excitation oscillatoire forcee. b) Fonction 
complexe (signal multifrequenciel) ou bruit, composee de plusieurs sinusoi'dales de frequence et d'amplitude 
differentes. 

Les bruits blancs et pseudo-random (figure 8b) sont en fait simplement des signaux 

d'excitation resultant d'un melange de plusieurs ondes sinusoi'dales de frequence et 

d'amplitude differentes (fonction complexe). Dans ces conditions, le systeme respiratoire 

repond a toutes les frequences contenues dans le signal, a l'interieur d'un spectre de 

frequences prealablement defini (p. ex. 2 a 48 Hz). La reponse du systeme a une frequence 

discrete est toutefois edulcoree dans toutes les frequences ayant ete excitees par le bruit, et 

demande done un filtrage analogique plus complexe afin de conserver un ratio signal sur 

bruit satisfaisant. L'acceptabilite du ratio est determinee a l'aide de la fonction de 

coherence (y2), soit l'equivalent spectral du coefficient de correlation dans le domaine 

temporel. Classiquement, la coherence elle varie entre 0 et 1, ou y2 = 1 traduit une 

coherence parfaite. Le bruit et les non-linearites composant l'impedance derivee de 

1'analyse spectrale des signaux de pression et de debit enregistres font descendre la valeur 

de coherence (MACLEOD et BIRCH, 2001). Dans un contexte d'etude de la mecanique 

1 
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pulmonaire, le critere d'acceptability est generalement fixe a y2 > 0,90 ou 0,95 (SMITH et 

al, 2005). 

L'analyse et 1'interpretation des donnees sur un spectre de frequence peuvent se faire 

suivant deux approches differentes : l'analyse brute de la resistance et de la reactance a 

des frequences d'interet ou par l'ajustement d'un modele inverse caracterisant les 

proprietes mecaniques du poumon sur les donnees experimentales recueillies a plusieurs 

frequences. Plusieurs modeles existent, tel que le CPM ou le modele R-I-C traite 

precedemment dans cet ouvrage. Diverses techniques mathematiques, dont le detail 

depasse les objectifs du present memoire, permettent de calculer les parametres G, H, IRS 

et Raw du modele (SEBER et WILD, 1989). 

En ventilation liquidienne, seul Schmalisch et coll. ont, jusqu'a maintenant, utilise la 

TOF ainsi qu'un modele parametrique (modele R-I-C) afin de mesurer, representer et 

interpreter la mecanique pulmonaire en fonction de la frequence (SCHMALISCH et al, 

2003). Plus precisement, les auteurs ont investigue la mecanique pulmonaire chez les 

cochons nouveau-nes, soumis a la VLP, en choisissant un spectre de frequence allant de 4 

a 32 Hz. Leurs oscillations forcees ont ete generees en utilisant des jets pulses, un signal 

multifrequentiel suffisamment puissant pour traverser le compartiment gazeux, puis le 

compartiment liquidien inherent a la VLP, en conservant un ratio signal sur bruit 

satisfaisant (SCHMIDT et al, 1999). 
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Applications de la technique des oscillations forcees a basse frequence 

Mecanique pulmonaire chez le nouveau-ne 
Le processus d'alveolarisation et la croissance dysanaptique des voies aeriennes et 

du parenchyme durant la vie fcetale et les premieres annees de vie, modifient la 

contribution du parenchyme et des voies respiratoires a la mecanique pulmonaire (GAPPA 

et al, 2006). Les voies aeriennes offrent relativement une faible resistance par rapport au 

parenchyme (STOCKS et GODFREY, 1977), mais sont beaucoup plus compliantes que 

durant l'enfance (MCFAWN et MITCHELL, 1997). De plus, les changements 

developpementaux du parenchyme pulmonaire (PILLOW et al, 2005), la grande 

compliance de la paroi thoracique (PAPASTAMELOS et al, 1995) et le couplage diminue 

entre les tissus et les voies respiratoires (PLOPPER et al, 2003) contribuent egalement a la 

particularite de la mecanique respiratoire du nouveau-ne. 

Devant la pluralite des evenements marquant le developpement du systeme 

respiratoire antee et postnatal, plusieurs etudes portant sur l'impedance respiratoire ont ete 

menees afin d'obtenir une meilleure vision et une meilleure comprehension de la 

physiologie et pathophysiologie du systeme respiratoire du nouveau-ne. Afin de permettre 

la realisation de ces investigations, la TOF basse frequence a ete adaptee des 1996 (SLY et 

al, 1996) aux nouveau-nes. Typiquement, une periode d'apnee doit par contre etre induite 

au moment du test puisque la faible amplitude des oscillations forcees ne parvient pas a 

supprimer l'influence des harmoniques de la frequence respiratoire normale du jeune 

1' enfant. Lorsque 1'enfant respire normalement, une apnee peut etre obtenue en 

provoquant un reflexe d'inflation d'Hering-Breuer (PETAK et al, 1997b; SLY et al, 1996). 

II ne s'agit toutefois que d'interrompre la ventilation mecanique lorsque le nouveau-ne est 

33 



ventile, sous sedation et curarise. La ventilation liquidienne totale possede a ce chapitre 

un net avantage puisque la frequence respiratoire n'est que d'environ 5-6 respirations 

minute. Ainsi, les echanges gazeux demeurent efficaces bien que les cycles inspiration-

expiration soient suspendus quelques dizaines de secondes. Ce delai supplemental pour 

effectuer des tests de TOF sans induire d'hypoxemie devrait permettre d'obtenir des 

mesures de meilleure qualite. 

La TOF basse frequence et le CPM ont deja ete utilises avec succes pour separer la 

contribution du parenchyme et des voies respiratoires centrales (HANTOS et al, 2003; 

PETAK et al, 2003; PILLOW et al, 2005). Le choix d'un spectre de frequence tres bas est 

essentiel chez le nouveau-ne ou les phenomenes de frequence-dependance sont 

particulierement importants (HALL et al, 2000; SLY et al, 1996). Des etudes de TOF 

basses frequences sur des agneaux nouveau-nes ont montre que la principale source de 

resistance du poumon immature est la viscosite tissulaire et que la technique est sensible 

aux changements de mecaniques des tissus. Egalement, des etudes menees chez la souris, 

l'agneau, le nouveau-ne humain et in vitro montrent que l'hysteresivite semble diminuer 

en fonction du volume pulmonaire (PETAK et al, 1997b; SLY et al, 2003; YUAN et al, 

2000) et la raison serait principalement que le collagene deviendrait l'acteur majeur de la 

mecanique tissulaire a haut volume pulmonaire (PILLOW et al, 2005). L'hysteresivite 

diminuerait egalement, chez l'humain, en fonction de la taille postnatale (PILLOW et al, 

2005). Qui plus est, les tests de TOF basses frequences realises sur des nouveau-nes 

indiquent que RRS diminuerait proportionnellement avec la taille, alors que le poids et le 

sexe n'auraient pas d'incidence (OOSTVEEN et al, 2003), sauf pour une etude isolee ou 
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l'auteur await trouve une difference significative relative au sexe des sujets (DUIVERMAN 

etal, 1985). 

Bronchoconstriction 

La TOF basse frequence est egalement sensible aux changements d'impedance 

secondaire a une bronchodilatation (HAYDEN et al, 1998) ou une bronchoconstriction 

induite par la methacholine (MCh), notamment chez le jeune enfant (HALL et al, 2001) et 

chez differents modeles animaux (BATES et LUTCHEN, 2005; BAY AT et al, 2009; KACZKA 

et al, 2009; PETAK et al, 1991 a; THAMRIN et al, 2004). Les effets de la MCh sur les 

parametres du CPM dependent grandement de la voie d'administration du 

bronchoconstricteur : intraveineux versus inhale (BAYAT et al, 2009; JONASSON et al, 

2009; PETAK et al, 1997a). L'influence de la bronchoconstriction sur les parametres IRS, 

G, H, et Raw est primordiale afin de permettre la separation de la mecanique pulmonaire 

du parenchyme et des voies respiratoires. Or, beaucoup de resultats confondants 

apparaissent dans la litterature. Les plus recentes etudes suggerent toutefois que l'infusion 

continue de MCh augmenterait Raw dans une plus grande proportion que G, sans toutefois 

influencer significativement IRS et H. Par opposition, la MCh en aerosol affecterait 

davantage la peripheric du poumon et se repercuterait principalement sur les proprietes 

viscoelastiques du parenchyme (G et H) et, a un moindre degre, sur les voies respiratoires 

(Raw) (PETAK et al, 1997a; THAMRIN et al, 2004). 
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Contexte et objectifs d'etudes 
Cette etude s'inscrit dans la phase de developpement d'un ventilateur liquidien 

efficace et securitaire, dedie a la VLT neonatale (COSTANTINO et al, 2009). A la lumiere 

des etudes rapportees ci-dessus, nous savons que : 

1- La connaissance de la mecanique pulmonaire est essentielle pour i) comprendre la 

physiologie et la physiopathologie d'un poumon sain ou malade sous ventilation 

liquidienne totale, ii) optimiser les strategies de ventilation, iii) prevenir les 

complications induites par l'usage d'un ventilateur mecanique, iv) suivre revolution 

d'un traitement et v) determiner le moment ideal pour sevrer un sujet/patient de la 

ventilation. 

2- Aucune information relative a l'impedance respiratoire en VLT n'est disponible 

jusqu'a maintenant et tres peu d'etudes s'interessant a la mecanique respiratoire 

dynamique in vivo ont ete rapportee. 

3- La TOF basse frequence constitue une methode i) sensible pour evaluer la mecanique 

respiratoire et les changements de celle-ci pouvant survenir durant la ventilation, ii) 

realisable sur des sujets incapables de cooperer, iii) validee chez les nouveau-nes et 

iv) implantable en ventilation liquidienne partielle. 

4- Le constant-phase model permet de discriminer la mecanique des tissus (G et H) de 

celle des voies respiratoires (Raw et IRS). 

Hypotheses de travail 

1. La technique des oscillations forcees peut etre implantee en ventilation liquidienne 

totale en generant des ondes dans le perfluorocarbon. 

2. La mecanique tissulaire peut etre mesuree a condition d'exploiter un spectre de 

frequences tres basses puisque secondairement a la presence de liquide dans le 



systeme respiratoire, l'inertance et la resistance des voies aeriennes domineront 

l'elastance et la resistance des tissus. 

3. L'analyse des parametres tissulaires a l'aide du «constant-phase model» peut etre 

menee a tres basse frequence, ou la mecanique tissulaire domine le spectre 

d'impedance respiratoire. 

But general du I'etude 

A travers cette etude, nous proposons, pour la premiere fois, d'implanter et de valider 

la TOF basse frequence en VLT et, parallelement, d'evaluer la mecanique respiratoire 

neonatale sur un modele d'agneau nouveau-ne en ventilation liquidienne totale. 

Objectifs specifiques 

a- Etudier la reponse spectrale du systeme respiratoire neonatal, donnee par la TOF a 

basse frequence, durant la VLT; 

b- Identifier un modele parametrique pulmonaire s'appliquant a la mecanique 

pulmonaire neonatale durant la VLT; 

c- Verifier la variability en fonction du temps de la mecanique pulmonaire durant la 

VLT; 

d- Verifier, a l'aide de la TOF basse frequence, l'occurrence de changements de la 

mecanique respiratoire en fonction du volume pulmonaire durant la VLT; 

e- Verifier la sensibilite de la TOF basse frequence aux changements de resistance et de 

compliance du systeme respiratoire durant la VLT. 
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Article 

Avant-propos 
L'article intitule « Neonatal Tidal Liquid Ventilation: Is Low-Frequency Forced 

Oscillation Technique Suitable for Respiratory Mechanics Assessment ? » est integre dans 

le present memoire a titre de sections Materiels et methodes et Resultats. L'auteur du 

present memoire et premier auteur de l'article en question a redige la totalite du manuscrit 

en question, exception faite des elements ayant trait au traitement analogique du signal et 

a la modelisation de l'impedance pulmonaire, dans la section « Materials and Methods », 

lesquels ont ete rediges par M. Alexandre Beaulieu, Ing.. De plus, il est juste d'affirmer 

que ce manuscrit, maintenant soumis au Journal of Applied Physiology, reflete fidelement 

tous les travaux ayant ete realises dans le cadre de cette maitrise. 

La publication du present manuscrit est primordiale pour d'assurer la bonne 

continuity de ce projet audacieux aiin de developper et mettre au point la ventilation 

liquidienne totale neonatale. II est essentiel de demontrer que nous avons les outils 

necessaires, en l'occurrence la TOF basse frequence, afin d'evaluer la mecanique 

pulmonaire et assurer 1'optimisation et la securite de la VLT telle qu'elle se pratique dans 

nos laboratoires avec Inovlivent 4 (http://www.eureka.gme.usherb.ca/inolivent/ ) . La 

contribution majeure de cette etude sera de permettre le suivi de la mecanique respiratoire 

au cours de la ventilation liquidienne totale. Dans l'ordre, les cauteurs du manuscrit sont: 

Dominick Bosse, Alexandre Beaulieu, Olivier Avoine, Philippe Micheau, Jean-Paul 

Praud et Herve Walti (directeur de recherche) 
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ABSTRACT 

Background. This study aimed to implement low-frequency forced oscillation 

technique (LFFOT) in neonatal total liquid ventilation (TLV) and to provide the first 

insight into respiratory impedance under this new modality of ventilation. Method. 

Thirteen newborn lambs weighing 2.5 ± 0.4 kg (mean ± SD) were premedicated, 

intubated, anesthetized, and then placed under TLV using a specially-design liquid 

ventilator and a perfluorocarbon. The respiratory mechanics measurements protocol was 

started immediately after TLV initiation. Three blocks of measurements were first 

performed: one during initial respiratory system adaptation to TLV, followed by two 

others series during steady state conditions. Lambs were then divided into two groups 

prior to undergoing another three blocks of measurements: the first group received a 10-

min i.v. infusion of salbutamol (1.5 ^g/kg/min) after continuous infusion of methacholine 

(9 |ig/kg/min) while the second group of lambs were chest-strapped. Respiratory 

impedance was measured using serial single-frequency tests at frequencies ranging 

between 0.05-2 Hz and then fitted with a constant-phase model. 0.2 Hz harmonic test 

signals were also launched every ten minutes throughout the measurement protocol. 

Results. Airway resistance and inertance were starkly increased in TLV compared to gas 

ventilation with a resonant frequency <1.2 Hz. 0.2 Hz resistance and reactance were 

sensitive to bronchoconstriction and dilation as well as during compliance reduction. 

Conclusions. We report successful implementation of LFFOT to neonatal total liquid 

ventilation and present the first insight into respiratory impedance under this new 

modality of ventilation. We show that LFFOT is an effective tool to track respiratory 
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mechanics under TLV. Key Words: Respiratory impedance; Perfluorocarbons; 

Mechanical ventilation; Sheep; Methacholine 
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INTRODUCTION 
The advent of neonatal liquid assisted ventilation (LAV) has concurred with global 

efforts to perfect strategies of ventilation improving the morbidity and mortality of several 

clinical conditions such as meconium aspiration and infant respiratory distress syndrome, 

while minimizing ventilator induced injuries. To date, two type of LAV have been used: 

partial liquid ventilation (PLV) (10) and total liquid ventilation (TLV) (59, 60). The 

former consists in partly filling the lungs with a liquid, usually a perfluorocarbon (PFC), 

while a conventional gas ventilator allows gas exchanges. In contrast, during TLV, lungs 

are completely filled with PFC and a dedicated liquid ventilator (38) ensures the 

oxygenation of the fluid and the renewal of a tidal volume of liquid. TLV appears to be 

superior to VLP (48, 60) and offers many advantages over conventional mechanical 

ventilation. Among others, TLV has anti-inflammatory properties (40, 47, 51, 53), recruits 

atelectatic zones of the lung (57), homogenizes ventilation (60) and pulmonary blood flow 

distribution (21), and reduces inflation pressure by increasing lung compliance (60). Thus, 

TLV improves blood oxygenation and reduces occurrence of baro-/volutrauma (13, 60). 

Moreover, tidal volumes of liquid allow meconium, exudate, and mucus removal and 

filtering (58) while ensuring adequate ventilation. 

A total liquid ventilator must resemble other conventional ventilators except that it 

must be able to conduct ventilation with a perfluorocarbon fluid (6). Various types of 

liquid ventilators have been developed for conducting animal experiments (2, 19, 20, 27), 

however our fourth prototype developed at the Universite de Sherbrooke for experimental 

research on animal models of newborns (Inolivent-4) includes the latest up-to-date 

devices, findings and control algorithms. In vivo experimental results with this prototype 



have demonstrated its efficiency in maintaining adequate gas exchange, normal acid-base 

equilibrium and greater minute ventilation whilst nearing flow limits (37). 

As during conventional mechanical ventilation, knowledge of the respiratory 

mechanics during TLV is of great interest since it affords valuable insight into the lung 

state as well as into underlying disease pathophysiology. Similarly, knowledge of the 

respiratory mechanics helps clinicians to optimize ventilation, follow treatment 

progression, plan timely weaning, and prevent iatrogenic injuries (14, 28, 35). The low-

frequency forced oscillation technique (LFFOT) (45) appears particularly well suited for 

this purpose. Readers are referred to review articles for a complete understanding of the 

technique (11, 24, 26). Briefly, LFFOT is a non-invasive technique to measure respiratory 

impedance (ZRS), from which mechanical properties of the overall respiratory system 

(resistance, elastance, and inertance) can be derived. Interestingly, this technique also 

enables the use of parametric models to discriminate the contribution of both tissues and 

airways to respiratory mechanics (12, 15, 33). Futhermore, it appears to be more sensitive 

to subtle mechanical changes than other lung function testing (44) and has already been 

used successfully in human infants (5, 29, 33, 45) and a preterm ovine model (31, 32), as 

well as during bronchoprovocation challenges (4, 16). Finally, since it does not require 

active collaboration of the patient, LFFOT can be easily performed during mechanical 

ventilation, especially under general anesthesia and curarization (8, 25). 

However, unlike conventional mechanical ventilation, there is so far only scarce 

information relative to dynamic respiratory mechanics during TLV (1, 20, 57). In the 

present study, we implement for the first time LFFOT to a total liquid ventilator and test 



whether this technique enables reliable respiratory mechanics characterization during 

neonatal total liquid ventilation. For this purpose, we used healthy newborn lambs under 

steady state ventilation conditions and assessed LFFOT responsiveness to changes in 

respiratory mechanics using methacholine (MCh) and salbutamol infusion as well as chest 

bandage. 

GLOSSARY 

CPM Constant-phase model 

/ Frequency (Hz) 

fres Resonant frequency (Hz) 

FRF\ Frequency-response complex function (cmH20 / ml) 

G Tissue damping (cmt^Os / ml at 1 rad/s) 

GXY Cross-spectral density function estimate between X and Y 

H Tissue elastance (cmH20s / ml at 1 rad/s) 

\XO(ZRS) Imaginary part of respiratory system impedance (cmHaOs / ml) 

IRS Respiratory system inertance (cmHzOs2 / ml) 

j Imaginary unit (V-1) 

LFFOT Low frequency forced oscillation technique 

MCh Methacholine 

P Indicates pressure signal (subscripts) 

Paw Airway pressure (cmH20) 

PEEP Positive end-expiratory pressure (cmH20) 

PEEPref Reference positive end-expiratory pressure (cmH20) 

PFC Perfluorocarbon fluid 

Raw Airway resistance (cmH20s / ml) 
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RQ(ZRS) Real part of respiratory system impedance ( c m t ^ O s / ml) 

RN random noise 

RRS Respiratory system resistance ( c m f ^ O s / ml) 

TLV Total liquid ventilation 

V Indicates volume signal (subscripts) 

Vpump Volume measured at the piston pump (ml) 

XRS Respiratory system reactance (cmlrbOs / ml) 

ZRS Respiratory system impedance ( c m t ^ O s / ml) 

Ztotai Total impedance (respiratory system + ventilator components) ( c m t ^ O s / 

ml) 

y2 Coherence function 

rj Tissue hysteresivity = GIH 

co Angular frequency (rad/s) 

MATERIALS AND METHODS 

Experimentation was performed in accordance with the Canadian Council on Animal 

Care guidelines for the care and use of laboratory animals and was approved by our 

institutional Ethics Committee for Animal Care and Experimentation. 

Animal Preparation 
Thirteen term and healthy newborn lambs (six females and seven males) weighing on 

average 2.5 ± 0.4 kg (SD) and < 5 days of age (see table 1 for lamb characteristics), were 

premedicated with intramuscular injections of ketamine (10 mg/kg), atropine (0.1 mg/kg) 

and midazolam (0.1 mg/kg) together with antibiotics (0.05 mg/kg duplocillin and 5 mg/kg 
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gentamicin). Lambs were secured in supine position on an open cot equipped with a 

warming carpet and a radiant heater to maintain their central temperature at 39.5 ± 0.5 °C 

throughout the experiment. Pressure-regulated volume-control ventilation was initiated 

(Servo 300 ventilator, Siemens-Elema AB, Solna, Sweden) following orotracheal 

intubation performed using a 5.5 G cuffed endotracheal tube (Mallinckrodt, St. Louis 

(MO) USA). Ventilation settings were adjusted as follows: 55 breaths/min with an 

inspiratory:expiratory ratio = 1:2; tidal volume = 10 ml/kg; positive end expiratory 

pressure (PEEP) = 4 cm H2O and fraction of inspired oxygen = 1.0. Oxygen saturation 

was monitored using a pulse oximeter probe placed on the base of the tail (Radical, 

Masimo, Irvine (CA), USA) and heart rate was recorded using a Hewlett-Packard cardio 

respiratory monitor (model HP78342A, Palo Alto (CA), USA). Anesthesia was induced 

with one intraperitoneal loading dose of thiopental (20 mg/kg) and maintained throughout 

the experiment with continuous intravenous (i.v.) infusion of 2 mg/kg/h through 

cannulation of the left jugular vein (6Fr catheter, Edwards LifeSciences, Irvine (CA), 

USA). Complete paralysis was achieved with i.v. administration of vecuronium bromide 

(0.1 mg/kg) every two hours and continuous jugular infusion of 5% dextrose was given at 

4 ml/kg/h. The right jugular vein was cannulated in turn (6Fr catheter, Edwards 

LifeSciences, Irvine (CA), USA) and irrigated with 8 ml/h of saline solution to provide 

eventual i.v. access for methacholine and salbutamol delivery during the respiratory 

mechanics measurement protocol. A 3Fr 7-cm catheter (PV2013L07, PiCCO catheter, 

Pulsion Medical System, Munich, Germany) was positioned into the femoral artery using 

a cut-down procedure for continuous monitoring of blood temperature and selected 

hemodynamic parameters, namely, mean arterial, systolic, and diastolic pressures, and 
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heart rate. The catheter also provided access for arterial blood gas sampling. Finally, a 3-F 

catheter-tip pressure transducer (SPR-524, Millar Instruments inc., Houston (TX), USA) 

was inserted through the mouth and positioned into the esophagus for esophageal pressure 

monitoring. 

Table 1. Lamb characteristics 

Lambs 
1 

2* 
3 
4 
5 
11 

13" 

6* 
7 
8 
9 
10 
12 

Groups 
Chest-strapped 
Chest-strapped 
Chest-strapped 
Chest-strapped 
Chest-strapped 
Chest-strapped 
Chest-strapped 

MCh/Salbutamol 
MCh/Salbutamol 
MCh/Salbutamol 
MCh/Salbutamol 
MCh/Salbutamol 
MCh/Salbutamol 

Sex 
M 
M 
F 
M 
F 
F 
F 

M 
F 
F 
M 
M 
M 

Weight (kg) 
2.85 
2.50 
2.06 
1.90 
2.34 
3.09 
2.45 

3.04 
2.54 
2.00 
2.10 
2.06 
3.01 

Table depicting sex and weight distribution within both 
groups. * indicates that the lambs were not considered in 
the results since lamb 2 had perfluorothorax and lamb 6 had 
idiopathic hemothorax (prior to total liquid ventilation 
initiation). ** Impedance of chest-strapped lamb 13 was not 
counted due to a loosening of the bandage during the 
experiment. M, male ; F, female ; MCh, Methacholine 

Study design 

Total liquid ventilation. Lambs were allowed 20 minutes for surgical recovery and 

then gradually shifted from conventional mechanical ventilation to a volume-controlled 

pressure-limited total liquid ventilation using our specially-designed ventilator (37). 

Transition was made as quickly as possible using 10 ml aliquots of warmed (39°C), 

preoxygenated perfluorocarbon (perfluorodecalin, F2 Chemical, Lancashire, UK) and by 

taking care to increase gas-ventilator PEEP from 4 to 7 cm H2O. Aliquots were 

sequentially instilled using the filling sequence of the TLV ventilator, through the side 

port of the liquid ventilator-connecting piece (39). Total number of PFC aliquots was 

adjusted to achieve lamb calculated functional residual capacity (25 ml/kg). Gas 
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ventilation was then interrupted and total liquid ventilation was performed at the 

following initial ventilator settings: pressure-regulated volume control mode, 5.6 

breaths/min with an inspiration/expiration ratio =1/3; end-inspiratory and end-expiratory 

pause = 0.5 second; tidal volume = 28 ml/kg; PEEPref = 5 cmE^O and fraction of inspired 

oxygen at 1.0. Inspiration was controlled in volume while expiration was controlled in 

pressure; both were pressure limited and time cycled (37). 

Additional experimental interventions. Depending arterial dioxide pressure, sodium 

bicarbonate or tromethamine was used to maintain pH > 7.25. Infusion of crystalloids 

(bolus of 10 ml/kg lactated Ringer's solution) or vasopressor (dopamine 5-20 (ig/kginin) 

was used as needed to maintain a mean arterial pressure > 50 mmHg. The rate of i.v. 

dextrose infusion was adjusted to maintain glucose blood level at 40-100 mg/dl. Once the 

protocol completed, the lambs were euthanized with a lethal dose of pentobarbital (60 

mg/kg) and the lung and thoracic cavity carefully inspected for evidence of 

perfluorothorax or gross abnormalities. 

LFFOT equipment. Our total liquid ventilator prototype (37) was used to generate 

volumetric oscillations and record pressure and volume signals at specified expiratory or 

inspiratory pauses. Airway pressure was measured using a stainless steel capillary tube 

inserted in the endotracheal tube such that static pressure was measured perpendicularly to 

flow, approximately 1 cm before its distal end. The catheter was connected to the pressure 

sensor (Model 1620, Measurement Specialties Inc, Hampton (VA), USA) with 30-cm 

long perfusion flexible tubing. The sensor was calibrated in vitro using a i m high water 

column, with a precision of ±1% and 1.2 kHz bandwidth. Volumetric excitation signals 



were generated using the ventilator expiratory piston pump while a linear position sensor 

(CS-250-AD, MTS Sensors, Cary (NC), USA) measured piston displacement, and hence 

the volume of PFC in the pump, with a precision of ± 0.15 ml and an available bandwidth 

over 2 kHz. Flow spectra were obtained from Fourier analysis of the position sensor 

signals as detailed below in the signal-processing section. However, the flexible ventilator 

tubing adds a resonant behavior to the system and the pressure sensor tubing adds a time 

delay, which must be measured and compensated for in order to retrieve the respiratory 

impedance ZRS from the total impedance of the experimental system (impedance of the 

respiratory system + ventilator tubing) Ztotai. 

Respiratory mechanics measurement protocol. Respiratory mechanics measurements 

were initiated immediately upon achieving predetermined ventilator settings and divided 

in six identical blocks (B) (figure 1). While the first block was performed immediately 

after onset of TLV in order to monitor initial adaptation of the respiratory system to TLV, 

the next two blocks were performed to characterize TLV steady state. These first series of 

measurements were conducted similarly on every lamb whereas the last three blocks 

where used to assess LFFOT sensibility to changes in respiratory mechanics using either 

intravenous MCh followed by salbutamol or chest strapping (detailed below). 
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MCh Salbutamol 

Adaptation Baseline • 

Bandage 

Figure 1 - Sequential arrangement of the six blocks (B) of measurements over time. Each block was comprised of a 
complete frequency spectrum. Following performance of Bl (adaptation) and B2 and B3 (baseline) in every lamb at the 
beginning of the experiment, lambs were separated in two groups: one group receiving methacholine (MCh) for two 
blocks (B4 and B5) followed by salbutamol (B6) and second group in which lambs were chest-strapped (B4 to B6). 

All experimental blocks were started and ended with one random noise signal test for 

respiratory mechanics assessment between 2 and 4 Hz. Single-frequency signals (7) were 

launched after the first random noise (23) and over a narrow spectrum of 0.05 to 2 Hz 

inclusively, beginning with oscillations at 2 Hz and decreasing up to 0.05 Hz. Tests were 

interspaced every 0.2 Hz between 2 and 1 Hz and every 0.1 Hz between 1 and 0.1 Hz with 

a test 0.05 Hz in order to closely characterize low frequency respiratory system 

impedance. All oscillations were performed at a fixed flow amplitude of 7.5 ml/s, except 

for the 0.05 Hz sine wave, in which amplitude was set at 5 ml/s in order to avoid airway 

collapse and other nonlinearities associated with high volumetric oscillation amplitude. 

Forced oscillations were performed during an apnea lasting 30 seconds except for the 

0.05 Hz sinusoidal, which necessitated 45 seconds of apnea to lower the influence of the 

transients on the spectra. All random noise and single-frequency signals were launched in 

pairs and at two different lung volumes: the first at end-expiration, the other at end-

inspiration. Lambs were allowed a minimum of 30 seconds between each pair of tests in 

order to maintain arterial carbon dioxide pressure within the normal range. Pauses were 



extended as needed to keep oxygen saturation > 95 %. Depending on lamb tolerance to 

apnea, each block lasted between 60 and 90 minutes. 0.2 Hz single-frequency tests were 

scattered over the entire experiment (every 10-12 minutes) and used to assess LFFOT and 

short time variability respiratory system mechanics independently of frequency. Arterial 

blood gas analysis was performed after each ten-minute break between the five first 

blocks of measurements for ventilation recovery. Lambs were euthanized immediately 

after the sixth block. 

LFFOT sensitivity to respiratory mechanics alterations was evaluated after the third 

block of measurements. Lambs were therefore divided in two groups. Sensitivity to 

compliance reduction was assessed in one group by gently wrapping the lambs' chest 

using a 10-cm wide medical elastic adhesive bandage (Elastoplast, BSN medical Ltd, 

Brierfield, UK). LFFOT performance in tracking resistance changes was assessed in 

another group in two steps. Two blocks of measurement (B4 & B5) were first performed 

during methacholine-induced rise of respiratory resistance. Continuous infusion of MCh 

was started at 6 u.g/kg/min while special attention was paid to prevent methacholine-

induced decline of mean systemic arterial pressure (54) below 50 mmHg. Dosage was 

then raised to 9 (Xg/kg/min after hemodynamic stabilization. Respiratory mechanics 

measurements began 10 minutes after ventilator peak pressure reached plateau. Then, a 

last block of measurements (B6) was carried out after 10-minute i.v. infusion of 

salbutamol (1.5 |Xg/kg/min) to assess whether bronchodilation can be tracked by LFFOT. 
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Signal processing. The signal processing methodology followed a typical Welch's 

overlapped segmented average frequency analysis procedure (56). Pressure and volume 

signals were digitized (PCI-DAS1602/16, Measurement Computing, Norton (MA), USA 

(16 bits resolution, 2 kHz sampling rate)), then digitally low-pass filtered (6th order 

Butterworth, -3dB cutoff at 10 Hz) and downsampled at 50 Hz for recording. Each 

recorded test was then divided into overlapping segments (20 s for single-frequency 

signal, 10 s for noise, 67% overlap) and Harming windowed. The frequency-response 

function estimate FRF](/), i.e. the transfer function between pump volume and airway 

pressure, was computed using 

™ W > = f ^ (1) 

Gw(/) 

where Gyp(f) is the averaged cross-spectral density function between airway pressure Paw 

and pump volume Vpump and Gwij) is the averaged autospectral density function of Vpump. 

Since flow is the derivative of volume with respect to time, the total impedance of the 

respiratory system and the ventilator tubing system, Z,ota/(/), is given by 

P (f) 1 
Ztolal(f) = T^11- = ——FRFtf) 

Vpump(f)
 j27tf (2) 

withy = V-l being the imaginary unit. 

Finally, coherence function (y2) was computed from the spectral analysis of pressure and 

flow signals. 

(GM)) 
/2(/) = T i 7^~ 0) 

Gw{f)-Gpp(f) 
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A value of y 2 > 0.95 was used as the criterion for test acceptance (46). This overall 

process is very similar to typical forced oscillation technique analysis (34). 

Parametric identification. Similar blocks of measurements (see figure 1) were 

ensemble averaged when possible and a seven-parameter inverse model was fitted to the 

average spectrum to improve fitting performance. Hence, prechallenge blocks were 

grouped (B2 & B3) as well as blocks performed during MCh infusion (B4 & B5) and on 

chest-strapped lambs (B4, B5, & B6). The complete system inverse model for which 

parameters needed to be identified consisted of the four-parameter constant-phase model 

(CPM) (18) (equation 4), and a three-parameter linear transfer function representing 

ventilator flexible tubing dynamics. The latter was represented by an underdamped 

oscillation of natural pulsation co„ and damping factor C (36), and a time delay d 

associated with pressure wave propagation in all flexible tubing (55). The seven 

parameters were identified by a nonlinear weighted least squares error minimization 

routine (43), The Matlab's lsqnonlin function (The MathWorks, Natick (MA), USA), 

using experimental total impedance from equation 2. While a>„, £ and d gave no 

physiological information, their estimation was necessary for ventilator dynamics 

compensation and respiratory impedance ZRSQCO) estimation (figure 2). 

G- jH 
ZRSUco)=Rm, + lRS + f -

(4) 

where jco symbolizes the complex number : j being the imaginary unit and a> the 

angular frequency. Raw is the airway resistance, IRS the respiratory system inertance, G the 

tissue damping, H the tissue elastance and oc = (2/7c)arctan(G///). The real part of the 
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respiratory impedance Re(ZRs) is also called the respiratory system resistance (RRS), and 

comprises airway resistance and tissue damping parameters. Respiratory system inertance 

and tissue elastance form respiratory system reactance (XRs) which is related to the 

imaginary part of the impedance Im(Z/?s) by lm(ZRS) =JXRS.. Graphically, G refers to the 

frequency-dependent pattern on RRs curve and Raw to its mainly frequency-independent 

part. H mainly influences XRs at low frequencies, whereas IRs determines its shape for 

higher/ The discrete frequency that graphically discriminates H and IRs contributions is 

where XRS = 0, and is called the resonant frequency (fres) (figure 2b). Hysteresivity was 

calculated as the ratio between tissue damping and elastance : 77 = GI H(9). 
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Figure 2 - a) shows typical experimental total impedance (Z,OM/) distribution over frequency with the line representing 
the seven-parameter inverse model fit on the data, b) shows the respiratory system impedance (ZRS) spectrum, given by 
the constant-phase model fit, after retrieval from the Ztotai. Dashed lines and crosses represent the imaginary part of 
impedance Im(Z^); solid lines and dots represent the real part of impedance Re(Zgs). Constant-phase model parameters 
are graphically represented with G, the tissue damping; R^, airway resistance, and H, the elastance separated from IRS, 
the respiratory system inertance byfres, the resonant frequency. 

Statistical Methods. Statistical analysis was performed using the SPSS statistics 

software vl6.0 for Windows (SPSS, Chicago, IL). Respiratory mechanics parameter 

differences between blocks and between respiratory volumes were computed using 
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Wilcoxon tests. All data are presented as median ± interquartile range (IQR) and 

statistical significance was assumed atp < 0.05. 

RESULTS 

LFFOT implementation in TLV. LFFOT implementation to our total liquid ventilator 

Inolivent-4 was straightforward and allowed easy measurement of ZRS in healthy newborn 

lambs. Ventilator piston pump forced oscillations enabled reliable assessment of total 

system mechanics using single-frequency signal as well as random noise. Respiratory 

system impedance was measured at very low frequency (f< 2 Hz) using single-frequency 

testing while impedance of ventilator flexible tubing was dominant over 2 Hz and 

measured by random noise. For the sake of simplicity, the reader is referred to table 2 for 

results concerning 0.2 Hz single-frequency resistance and reactance (RRS0.2 and XRS0.2) 

and to table 3 for CPM-derived parameter estimations (Raw, IRS, G, H) throughout the text. 

Variability. Mean short-term intra-individual variability that mirrored both the 

variation in the respiratory resistance over time and the variability of LFFOT was 

computed using RRSo.2- Interestingly, the coefficient of variation was always lower at end-

inspiration than at end- expiration, such that steady state values obtained during baseline 

were 12.4 and 18.5% respectively (table 2). The variability was also higher immediately 

after TLV initiation (21%) and lower after salbutamol-induced bronchodilation (7%), 

when the resistive part of impedance was lower. Intra-individual variability was otherwise 

maintained within 10 - 15 % at end-inspiration and within 16 - 23 % at end-expiration. 
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TABLE 2. RESISTANCE AND REACTANCE OF THE RESPIRATORY SYSTEM AS MEASURED USING A 0.2 Hz 
SINGLE-FREQUENCY SIGNAL 

End-inspiration 
RRS0.2 XRSO.2 

Median IQR Median IQR CV 
(cmH20 s/ml) % 

Adapt. 0.75** ±0.39 -0.21T ±0.28 20.7 
BL 0.60 ±0.40 -0.17 ±0.14 12.4 
MCh 0.93*t ±0.21 -0.28 ±0.22 11.4 
Salbut. 0.43n ±0.17 -0.15f ±0.11 6.5 
Bandage 0.56* ±0.39 -0.21* ±0.08 15.5 

End-expiration 
R R S 0 . 2 X R S 0 . 2 

Median IQR Median IQR CV 
(cmH20 s/ml) % 

0.87f ±0.60 -0.23 ±0.12 20.7 
0.62 ±0.42 -0.21 ±0.15 18.5 
1.26* ±0.43 -0.26f ±0.33 16.4 
0.66 ±0.19 -0.17 ±0.23 6.9 
0.74f ±0.53 -0.43f ±0.29 22.6 

Table illustrating group median respiratory system resistance (RRS02) and reactance (XRSQ2) at 0.2 Hz for 
each experimental block with their respective interquartile range (IQR). Coefficient of variation (CV) 
provides an insight into mean intra-individual variability within blocks and was computed using RRS0.2-
Measurements were been performed : during initial respiratory system adaptation to total liquid ventilation 
(Adapt.), during baseline steady state conditions (BL), during continuous methacholine infusion (MCh), 
after a 10-minutes salbutamol infusion (Salbut.), and while lambs were chest-strapped (Bandage) denotes 
group median of an experimental block statistically different from that of BL while represents end-
inspiration values are statistically different from end-expiration values./? < 0.05 

Constant-phase model. Once the ventilator flexible tubing impedance was retrieved 

from Ztotai, CPM was used to fit experimental ZRs- During baseline conditions (figure 3), 

the frequency-independent part of the Re(ZRS) curve, associated with airways resistance, 

was within 0.3 and 1.2 cmH20s/ml and preceded by a short frequency-dependent 

segment related to tissue damping. Note that the pattern of the RRs curves was very similar 

amongst lambs. Conversely, there appeared to be two different patterns of XRs curves: one 

with a steep increase in reactance with frequency and the other with a more gradual 

increase in reactance and a right shift offres. Furthermore, there was a significant inverse 

Pearson correlation between the lamb weight andfres, with end-inspiratory r = -0.634 (p = 

0.018) and end-expiratory r = -0.541 (p = 0.043). IRS also correlated with weight at both 

respiratory volumes: (r = 0.627, p = 0.019) and (r = 0.619, p = 0.021) at end-inspiration 

and end-expiration respectively. Correlation between RRs and weight did not otherwise 

reach statistical significance. 
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Figure 3 - End-inspiration (left) and end-expiration (right) respiratory impedance (ZRS) curves of lambs at 
baseline conditions (n = 11). RRS, respiratory system resistance; XRS, respiratory system reactance. The zero 
crossing point on the reactance curves represents the resonant frequency. 

Continuous intravenous infusion of methacholine. An example of impedance 

spectra measured pre- and post-methacholine challenge is presented in figure 4a and 4b. 

Plots show vertical shift of RRS at both respiratory volumes, consistent with an increase in 

airway resistance. Likewise, R.RS0.2 was statistically higher during MCh infusion {table 2), 

although absolute values of CPM-derived resistive parameters (Raw and G) failed to show 

a significant increase (table 3). Finally, XRS0.2 was significantly decreased at end-

expiration. Note that conversely to the RRS curve, graphical modulations of XRS were quite 

variable among lambs and therefore no conclusion could therefore be drawn: if elastance 

appeared right shifted (at frequencies close to zero) owing to MCh infusion, steepness of 

the curve of reactance however was not consistent among lambs. 
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Figure 4 - Plots exemplifying typical changes (in one lamb) in respiratory system impedance (Z/B) during 
continuous infusion of methacholine (MCh) (dark black lines) and after a 10-minutes infusion of salbutamol (dashed 
grey lines) as compared to baseline conditions ZRS conditions (thin dark lines) at both end-inspiration (left) and end-
expiration (right) volumes. 

Intravenous infusion of salbutamol. Again, figure 4a shows a clear downward shift of 

the XRS curve after salbutamol infusion as compared to the resistance plateau during 

methacholine infusion and before challenge. This difference was however substantially 

reduced at end-expiration (figure 4b) compared to end-inspiration. Similarly, both RRS0.2 

and XRS0.2 decreased significantly at end-inspiration but not at end-expiration volume, a 

finding that concurs with the plots. CPM parameters failed to report a significant decrease 

in Raw and G compared to baseline. 
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Figure 5 - Plots exemplifying typical changes in respiratory system impedance (ZRS) following chest strapping of one 
lamb at both end-inspiration (left) and end-expiration (right) volumes. Thin line: ZRS at baseline conditions; Dark line: 
ZRS on chest-strapped lamb. 

Chest-strapping. Respiratory impedance of lambs with a bandage strapped around 

theirs chest shows graphically revealed an increase in frequency-dependence of RRS at low 

frequencies (figure 5a and b) and a right shift of the XRS curve, consistent with a higher 

elastance (lower compliance). The later was more convincing at end-expiration (figure 5b) 

than at end-inspiration. XRS0.2 was significantly lower at end-expiration as compared to 

baseline, but no change in RRS0.2 was found at either volumes. CPM tissue parameters G 

and H were significantly higher than that observed during baseline at end-expiration 

volume, while only H was significantly increased at end-inspiration. R.RS0.2 and XRS0.2, as 

G and H, were however all statistically different at end-inspiration as compared to end-

expiration. 
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TABLE 3. Low FREQUENCY FORCED OSCILLATION TECHNIQUE RESPIRATORY MECHANICS DURING NEONATAL 
TOTAL LIQUID VENTILATION 

BASELINE CHALLENGES 

Ra„ (cmH20 s/ml) 
IKS (cmH2Os2/ml) 
G (cmH20 /ml) 
i/(cmH20/ml) 

V 

Raw (cmH20 s/ml) 
//^(cmHjOs^ml) 
G (cmH20 /ml) 
//(cmH20/ml) 

n 

Raw (cmH20 s/ml) 
/Rs(cmH2Os2/ml) 
G (cmH20 /ml) 
tf(cmH20/ml) 

n 

Raw (cmH20 s/ml) 
/Ks(cmH2Os2/mI) 
G (cmH20 /ml) 
H (cmH20 /ml) 

n 

End-
inspiration 

0.37 
0.06 
0.25 
0.25 
0.80 

0.49 
0.07 
0.34 
0.30 
1.15 

0.49 
0.07 
0.34 
0.30 
1.15 

0.37 
0.05 
0.05 
0.19 
0.26 

Baseline (n -

±0.27 
±0.05 
±0.28 
±0.14 
±0.90 

Baseline (n 

±0.23 
±0.06 
±0.35 
±0.15 
±0.93 

Baseline (n 

±0.23 
±0.06 
±0.35 
±0.15 
±0.93 

Baseline (n 

±0.40 
±0.03 
±0.11 
±0.27 
±0.51 

End-
expiration 

-11) 

0.40 
0.06 
0.17 
0.28 
0.85 

= 5) 

0.40 
0.06 
0.44 
0.29 
1.46 

= 5) 

0.40 
0.06 
0.44 
0.29 
1.46 

= 5) 

0.33 
0.05 
0.13 
0.25 
0.56 

±0.23 
±0.06 
±0.33 
±0.11 
±1.15 

±0.19 
±0.06 
±0.33 
±0.10 
±1.22 

±0.19 
±0.06 
±0.33 
±0.10 
±1.22 

±0.46 
±0.07 
±0.14 
±0.12 
±0.59 

End-
inspiration 

0.40 
0.05 
0.15 
0.26 
0.61 

0.64 
0.04 
0.36 
0.34 
0.98 

0.30 
0.06 
0.09 
0.21 
0.48 

0.29 
0.05 
0.14 
0.25 
0.81 

Adaptation (n • 

±0.35 
±0.07* 
±0.22 
±0.23 
±0.60 

End-
expiration 

= 11) 

0.47 
0.04 
0.18 
0.31 
0.62 

Methacholine (n = 5) 

±0.41 
±0.07 
±0.54 
±0.16 
±1.94 

Salbutamol (n 

±0.26 
±0.05 
±0.30** 
± 0.07 * 
±1.38* 

Chest-strapped ( 

±0.51 
±0.05 
± 0.45* 
±0.10* t 

±1.38 t 

0.53 
0.05 
0.74 
0.34 
1.85 

= 5) 

0.34 
0.03 
0.30 
0.37 
0.92 

[i = 5) 

0.28 
0.05 
0.53 
0.40 
0.83 

±0.62 
±0.06 
±0.30 
±0.15 
±1.52 

±0.41 
±0.07 
±0.88 
±0.37 
±0.88 

±0.34 
±0.04 
±0.35* 
±0.24 
±0.59 

i 

±0.58 
±0.06 
± 0.82f 

±0.41 + 
±1.17 

Table depicting group median (± interquartile range) parameters of airway resistance (Raw), respiratory 
system inertance (IRS), tissue damping (G), tissue elastance (H) and hysteresivity (TJ) as provided by 
constant-phase model fitting on respiratory impedance, between 0.05 and 2 Hz. Parameter values are 
given for end-inspiration and end-expiration volumes and with statistically significant differences 
between both indicated by *. * indicates a significant difference between parameters for each condition 
and its baseline and between methacholine and salbutamol. p < 0.05 

DICUSSION 

Clinical and physiological implications. We report herein the first implementation of 

LFFOT to total liquid ventilation as well as provide the first insight into respiratory 

impedance of newborn lambs under this new modality of ventilation. We present spectral 

impedance within a very low range of frequencies (0.05 - 2 Hz inclusively) and show that 
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a single-frequency signal of 0.2 Hz can be a simple and reliable tool to track pulmonary 

mechanics changes in TLV. 

Methodological considerations. In spite of providing a good fit on our experimental 

data, the resistive parameters G and Raw were found dependent from each other during the 

parametric identification process (data not shown). This issue has also been reported by 

previous investigators (17, 50, 61) using air as the vector of ventilation and is therefore 

unlikely to be attributable to PFC fluid in lungs. Nevertheless, the dependence between 

both parameters decreases the sensitivity of the CPM, and excludes reliable partitioning of 

tissue and airway resistance. This phenomenon may also explain why no significant 

changes in Raw were found during MCh and salbutamol challenge, albeit RRS modulations 

were graphically appreciable and noticeable by 0.2 Hz single-frequency signal tests. 

Respiratory mechanics in TL V. Respiratory mechanics of newborn lambs under TLV 

contrast with that found by other authors working with lambs under gas ventilation (30), 

mainly by IRS predominance of the reactance spectrum under 2 Hz and a roughly 30 to 40-

fold increase in Raw. Likewise, we found thatj^ej was predominantly below 1.2 Hz with 

PFC fluid into the lung (see figure 3), comparatively to about 10 Hz with air (30). This 

left shift of the reactance as well as the increase in IRS and Raw where to be expected since 

39 °C perfluorodecalin density (1880 kg/m3) and dynamic viscosity (3.4 mPa-s) are 

starkly greater than air at the same temperature. These findings also concur with results 

obtained at low pulmonary volume in partial liquid ventilation (when PFC/air ratio is 

maximal in the lungs) (42). However, compared this latter type of liquid assisted 
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ventilation, respiratory mechanics is much less dependent of lung volumes in TLV and the 

clinically relevant range of frequency is more confined to very low frequencies (f< 2 Hz 

instead of > 4 Hz in partial liquid ventilation). 

According to the constant-phase theory, tissue damping and elastance should be 

elementary coupled and therefore, changes in G value should always be followed by H, 

such as hysteresivity r\ = G / H remains constant (9). However, we observed relatively 

high variability in parameter r\ among lambs within the same experimental block as well 

as from one block to another (see table 3). This indicates that G could possibly account 

for other phenomena than pure tissue viscance and therefore its value should be 

interpreted with precaution. In gas ventilation, the artefactual rise in G has been 

extensively ascribed to airway inhomogeneities, a phenomenon well described by Lutchen 

and coworkers (3, 22) and particularly apparent during inhalated MCh challenge, when 

inhomogeneities are probably greater (22, 41, 49, 52). On the other hand, explanation is 

unlikely to be true in TLV since airway recruitment and uniform distribution of PFC into 

the respiratory system enhance ventilation homogeneity and uphold alveolar patency even 

at end-expiration volume (13, 59). 

Herein, figure 3 shows that the real part of the impedance response, which refers to 

respiratory system resistance, is only frequency dependent at very low frequencies 

(typically 0.05 and 0.1 Hz) and constant at upper frequencies. Such distribution of the 

measured impedance real part implies two possible biases on the value of G: i) parameter 

G in the CPM equation (equation 4) is the gain of the frequency-dependence on the real 
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part (inverse of the frequency). However, a good fit is not a guarantee for identification of 

parameter G of the CPM: if an increase in airway resistances for these low frequency 

experiments is indeed generated, it will be identified by parameter G. Indeed, it was 

observed that a too-large volume amplitude at low frequencies could generate a nonlinear 

response of the airways (and eventually collapses, which is equivalent to an increase in 

airway resistance). In spite of the fact that such nonlinear responses were discarded from 

our analysis, an undetected nonlinear behavior of the airways could explain the increase in 

resistance, and consequently create a bias for the value of G. A recommendation could be 

to perform measurements at the lowest amplitudes in order to ensure a linear response of 

the airways, ii) The identification of the parameter G, which characterizes the frequency-

dependence, is strongly sensitive of the few very low frequency measurements: a potential 

noisy measurement on one recording would strongly affect the identified parameter G 

(and indirectly the estimated parameter Raw)- This could explain the large dispersion on 

the value of G from one experimental block to the other. A recommendation could be to 

perform more measurements at very low frequencies in order to obtain additional data 

showing the frequency-dependence of the real part in TLV. 

Single-frequency vs. spectral analysis. Authors are aware that spectral analysis 

would have required multiple-frequency signal tests (23) which afford a more 

straightforward approach to track respiratory mechanics and reduce temporal bias. 

However, as a first step in TLV, we reasoned that it was better to use single-frequency 

signals a t / < 2 Hz, in order to closely characterize respiratory mechanics at very low 

frequencies with high signal-to-noise ratio (SNR > 20 dB) by avoiding flexible tubing 
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resonance excitation. Likewise, the very low breathing frequency and the high efficiency 

of gas exchanges in TLV allowed us to perform several consecutive apneas, at two 

respiratory volumes, without marked hypoxemia. On the other hand, fixed-frequency tests 

are easy to implement and fairly understandable by clinicians. RRS0.2 and XRS0.2 seem 

particularly suitable in newborn lambs under TLV since they provide a quick overview of 

respiratory mechanics and show good responsiveness to bronchoconstriction and 

bronchodilation challenges, as well as to compliance reduction. In fact, the reduction in 

compliance using bandage wrapping around the lamb's chest induced a significant 

lowering of XRS0.2 whereas MCh bronchoconstriction induced a significant increase in 

RRS0.2, that is at both pulmonary volumes. A higher frequency (e.g. 1 or 1.5 Hz) reflecting 

only the frequency-independent resistance (airway resistance) could also be used, for 

instance, to track airway or endotracheal tube obstruction. 

In summary, we have successfully implemented the low frequency forced oscillation 

technique to neonatal total liquid ventilation and present the first report of respiratory 

impedance under this modality of ventilation. In addition, we show that a 0.2 Hz single-

frequency signal represents an optimal tool to track pulmonary mechanics modulations 

under diverse physiological circumstances such as bronchoconstriction and dilation as 

well as compliance reduction. This experiment, the first of a series, is a key element 

toward enhancing our knowledge of lung dynamics in total liquid ventilation. Further 

studies will be needed to adapt multiple-frequency signal to TLV in order to improve and 

enable a more effective assessment of spectral respiratory mechanics at / < 2 Hz. The 

main long-term objective is to achieve the implementation of LFFOT in future total liquid 
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ventilators ready to be introduced in neonatal intensive care units. Hence, as in gas 

ventilation, LFFOT is expected to provide insight into treatment progression and help 

plan optimal weaning procedures in total liquid ventilation. 
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Resume francophone de I'article 

Introduction: La presente etude vise a implanter la technique des oscillations forcees 

basse frequence (LFFOT) en ventilation liquidienne totale (TLV) neonatale et de 

presenter le premier apercu de l'impedance respiratoire sous cette nouvelle modalite de 

ventilation. Methodes: Treize agneaux nouveau-nes pesant 2,5 ± 0.4 kg (moyenne ± ds) 

ont ete premedicamentes, intubes et places sous TLV en utilisant un ventilateur liquidien 

specialement concu et un perfluorocarbone. Le protocole de mesure de la mecanique 

respiratoire etait debute immediatement apres 1'initiation de la TLV. Trois blocs de 

mesures ont d'abord ete menes : le premier durant l'adaptation initiale du systeme 

respiratoire a la TLV, suivit d'une serie de deux autres pour etablir en condition stable. 

Les agneaux etaient divises en deux groupes avant de subir trois autres blocs de mesure : 

l'un recevant une infusion intraveineuse de salbutamol (1.5 |ig/kg/min) sur dix minutes 

apres avoir subi une infusion continue de methacholine intraveineuse (9 (ig/kg/min) et un 

autre groupe dans lequel les agneaux avaient le thorax bande a l'aide d'un bandage. 

L'impedance respiratoire etait mesuree a l'aide d'une serie de monofrequences entre 0,05 

a 2 Hz, puis analysee avec un modele inverse. Des tests monofrequenciels de 0,2 Hz ont 

egalement ete generes toutes les dix minutes tout au long de 1'experience. Resultats : La 

resistance des voies aeriennes, l'inertance sont grandement augmentees en TLV en 

comparaison a durant la ventilation gazeuse avec une frequence de resonance < 1,2 Hz. La 

resistance et la reactance, tel que determinee par les monofrequences de 0,2 Hz se sont 

averees sensibles aux changements de la mecanique respiratoire durant la 

bronchoconstriction et la bronchodilatation ainsi que durant la reduction de compliance. 

Conclusion: Nous rapportons 1'implantation fructueuse de la LFFOT ventilation 
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liquidienne totale neonatale et presentons le premier apercu de 1'impedance respiratoire 

sous cette nouvelle modalite de ventilation. Nous demontrons egalement que la LFFOT 

est un outil efficace pour mesurer les changements de la mecanique pulmonaire. Nous 

presentons egalement le premier apercu de l'impedance respiratoire en VLT. 

Mots-cles: Impedance respiratoire; Perfluorocarbone; Ventilation mecanique; 

Ventilation mecanique, Mouton; Methacholine 
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Discussion 

La connaissance de la mecanique pulmonaire est d'un grand interet clinique en 

ventilation artificielle. En plus de faciliter l'optimisation de la ventilation et la 

planification du sevrage, elle permet au clinicien de suivre la progression des traitements 

prodigues et diminue l'incidence des blessures iatrogeniques (GRINNAN et TRUWIT, 2005; 

PELOSI et GATTINONI, 2000; POLESE et al, 2005). Cependant, tres peu d'information est 

disponible a ce jour en ventilation liquidienne et les moyens techniques d'evaluer la 

mecanique respiratoire au cours de ces nouvelles modalites de ventilation demeurent 

extremement limites. La presente etude apporte toutefois une partie de la solution en 

implantant pour la toute premiere fois la TOF basse frequence a la ventilation liquidienne 

totale. Nous avons ainsi demontre qu'il etait possible de suivre les changements de la 

mecanique pulmonaire en VLT en utilisant des monofrequences de 0,2 Hz ou 

qualitativement, sur un graphique d'impedance spectrale. A ce chapitre, notre etude est 

egalement d'interet purement physiologique, puisqu'elle presente le premier aper9u de 

l'impedance respiratoire sur un spectre basse frequence, une premiere en VLT. Ces 

informations nous permettent de mieux comprendre les forces qui regissent la mecanique 

du poumon une fois rempli de perfluorocarbones. 

Considerations methodologiques 

Bien que le CPM s'ajuste bien a nos donnees experimentales, les parametres resistifs, 

soit la resistance tissulaire G et la resistance des voies aeriennes Raw, apparaissent lies 

dans notre etude (donnees non presentees). Cette situation n'apparait toutefois pas 

secondaire a l'utilisation du modele en VLT puisqu'il s'agit d'un probleme connu et deja 

rapporte en ventilation gazeuse (HANTOS et al, 2003). La dependance entre Raw et G 
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signifie que l'un ou l'autre de ces parametres peut varier en fonction d'ameliorer 

l'ajustement du modele aux donnees experimentales, sans toutefois refleter une 

augmentation veritable de la resistance tissulaire, en ce qui concerne G, ou des voies 

respiratoires pour Raw. Cela diminue consequemment la sensibilite de l'analyse spectrale 

aux changements de resistance (HANTOS et al, 2003; THAMRIN et al, 2004; YUAN et al, 

1998) et peut expliquer pourquoi ces parametres, inferes du CPM, n'arrivent pas a 

detecter des changements signiflcatifs lors du challenge a la methacholine et apres 

l'infusion de salbutamol, alors que ces changements sont observables graphiquement et 

detectes par RRS0.2 et XRS0.2. Finalement, le CPM fut developpe afin de definir 

1'impedance du poumon lui-meme. Or, pour des raisons de praticabilite clinique 

evidentes, les experimentations ont ete realisees sur des agneaux avec le thorax ferme. La 

paroi thoracique est done susceptible de contribuer a la mecanique du poumon (SLY et al., 

2003) et nos donnees refletent done la mecanique de tout le systeme respiratoire. 

Cependant, comme nos sujets etaient tous des nouveau-nes ages de moins de 5 jours de 

vie, la contribution de la paroi thoracique a la mecanique pulmonaire demeure 

probablement marginale relativement aux poumons (PAPASTAMELOS et al., 1995; PETAK 

etal, 1997b). 

Variability 

Les blocs de mesures ont ete batis a l'aide de plusieurs monofrequences comprises 

dans un spectre de 0,05 a 4 Hz et la realisation de chaque bloc de mesure necessitait entre 

60 et 90 minutes. L'utilisation de monofrequences fut privilegiee en depit de ce biais 

temporel important, dans le but de bien caracteriser la mecanique respiratoire a tres basse 

frequence. Le ratio signal sur bruit etant optimal dans ces conditions, nous jugeons qu'il 

etait favorable d'employer cette demarche en guise de premiere approche en VLT. 



Neanmoins, les multiples tests de 0,2 Hz, generes toutes les 10 minutes, permettent 

d'obtenir un apercu de la variabilite a court terme en degageant le coefficient de variation 

(CV) sur la partie resistive de l'impedance (RRSOJ) (OOSTVEEN et al, 2003). Ainsi, nous 

avons pu determiner que la variabilite intra-individuelle moyenne de RRSOJ, chez des 

agneaux sains et acclimates a la VLT etait de 12,4 et 18,5 % en fin d'inspiration et en fin 

d'expiration respectivement. Ces valeurs, particulierement en fin d'inspiration, demeurent 

equivalentes ou legerement superieures a la variabilite a court terme precedemment 

repertoriee chez les enfants, soit <5 a 14% (OOSTVEEN et al, 2003). II est important de 

mentionner que les valeurs de CV comprennent a la fois la variabilite temporelle et la 

variabilite due a la technique elle-meme puisqu'il ne s'agit pas d'un triplicata de mesures 

successives. II est cependant logique de croire que la variabilite rattachee a la technique se 

situe sous les valeurs de 12,4 et 18,5% enoncees precedemment. 

Impedance respiratoire en VLT 

La TOF basse frequence nous a permis de mettre en evidence l'impedance 

respiratoire neonatale a l'interieur d'un spectre de frequence d'interet clinique, c'est-a-

dire entre 0 et 2 Hz. Nous avons pu montrer qu'a premiere vue, meme avec les poumons 

remplis de PFC, l'apparence generate des courbes d'impedance respiratoire est compatible 

avec celles obtenues en ventilation gazeuse. Re(Zjts) debute avec une portion legerement 

frequence-dependante et se stabilise ensuite au fil des frequences, alors qu'Im(Z/ts) 

augmente en fonction de la frequence sur tout le spectre. Malgre tout, plusieurs 

distinctions peuvent etre apportees comparativement aux courbes de ZRS obtenues en 

ventilation gazeuse et en ventilation liquidienne partielle. D'abord, l'ensemble des 

courbes que nous avons obtenues en VLT, est condense dans un spectre de frequence 

beaucoup plus etroit a des frequences significativement plus basses ( 0 - 2 Hz). A titre de 



comparaison, Pillow et ses collaborateurs (2001) ont etudie la mecanique pulmonaire sur 

des agneaux nouveau-nes (146 jours d'age gestationnel), place sous ventilation gazeuse, 

entre 0,5 et 20 Hz, un spectre n'ayant pas permis d'observer une contribution importante 

de l'inertance au spectre de reactance. En VLP cette fois, une etude similaire sur le 

cochonnet nouveau-ne a mis en evidence une fres de 8 Hz, en fin d'expiration, sur un 

spectre de 4 a 32 Hz (SCHMALISCH et al, 2003). Selon nos resultats toutefois, \&fres n'est 

que de 1 Hz ou moins. Cela indique que meme a tres basses frequences, l'inertance 

devient deja relativement plus importante que la composante elastique des tissus : il s'agit 

la d'un premier contraste avec la mecanique respiratoire mesuree en ventilation gazeuse et 

en VLP. Aussi, on observe une difference absolue importante entre les parametres 

mecaniques enregistres sous les deux modes de ventilation. En comparant nos resultats 

avec ceux obtenus en fin d'expiration chez des agneaux sains en ventilation gazeuse 

(PILLOW et al, 2001), on deduit rapidement que Raw est environ 36 fois superieur en VLT. 

De meme, IRS et G sont respectivement environ 330 et 7 fois plus eleves, alors que H est 

du meme ordre. Ces resultats etaient attendus puisque la viscosite dynamique du 

perfluorodecalin, 80 fois plus importante que celle de l'air, augmente la resistance des 

voies respiratoires a l'ecoulement (loi de Poiseuille). La densite du liquide etant 

egalement superieure a celle de l'air, soit 1700 fois (dans le cas du perfluorodecalin), il 

faut done une plus grande pression afin d'initier le deplacement et accelerer du PFC dans 

les voies respiratoires. Pour leur part, les parametres tissulaires G et H ne sont 

normalement pas affectes par le vecteur de ventilation. Une partie de la difference entre 

notre valeur de G et celle de Pillow est probablement physiologique et secondaire a 

1'experience elle-meme, puisque leurs agneaux pesaient en moyenne deux fois plus que 

ceux utilises dans nos experiences et ont ete intubes et ventiles immediatement apres la 



cesarienne. Dans le merae ordre d'idees, une autre partie de la variability peut resider dans 

1'application du CPM lui-meme. 

Plusieurs auteurs utilisant les oscillations forcees ont deja mis en evidence une 

correlation entre la mecanique respiratoire et les caracteristiques anthropometriques des 

sujets, principalement la taille et le poids. La majorite d'entre eux ont demontre, chez 

l'enfant, une diminution de la resistance en fonction de la taille (DUCHARME et al, 1998; 

HELLINCKX et al, 1998; KLUG et BISGAARD, 1998; MALMBERG et al, 2002). Dans notre 

etude, RRSO,2 ne semble toutefois pas clairement influencee par le poids et la taille des 

agneaux. Par contre, la bimodalite des frequences de resonance (~0,4 et 1 Hz, voir figure 

3 de l'article) semble pouvoir etre expliquee par le poids de nos sujets. En fait, fres est 

inversement correlee avec le poids, c'est-a-dire que les agneaux plus lourds ont unefres 

plus basses que les poids agneaux plus legers. En terme de mecanique pulmonaire, cela 

indique que la composante inertielle (positivement correlee avec le poids des agneaux) est 

plus importante chez les agneaux nouveau-nes plus lourds. Malmberg et ses 

collaborateurs (2002) ont degage une observation similaire chez des enfants d'age 

prescolaire ou Im(Z«s) augmentait en fonction de la taille des enfants. 

Variations de I'hysteresivite et G 
Suivant le principe physiologique de base duquel s'inspire le CPM, la resistance (G) 

et l'elastance (H) tissulaires sont couples au niveau elementaire (FREDBERG et 

STAMENOVIC, 1989). L'hysteresivite (t]) ou le ratio G I H devrait demeurer constant et 

done les changements veritables de G devraient etre accompagnes par un changement 

proportionnel de H. Nous retrouvons toutefois dans notre etude une plus grande 
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hysteresivite en fin d'expiration par rapport a la fin d'inspiration, dans tous les blocs de 

mesures sauf apres l'infusion de salbutamol. Cette situation a deja ete rapportee par des 

auteurs travaillant en gazeux (HIRAI et al, 1999; SAKAI et al, 2001) et pourrait etre en 

partie secondaire a la contribution majoritaire du collagene a la mecanique pulmonaire a 

haut volume pulmonaire (et done en fin d'inspiration), qui diminuerait l'extensibilite du 

poumon et done r\ (SLY et al, 2003; YUAN et al, 2000). D'autres etudes suggerent 

toutefois que ce phenomene pourrait etre du a une augmentation des inhomogeneites des 

voies respiratoires (BATES et LUTCHEN, 2005; LUTCHEN et al, 1996b). En fait, pour un 

meme volume pulmonaire, 77 et G sont encore plus augmentes durant un challenge a la 

methacholine (surtout inhalee), puisque les inhomogeneites des voies aeriennes 

deviennent probablement plus importantes durant ces conditions (LUTCHEN et al, 1996b; 

SAKAI et al, 2001; TGAVALEKOS et al, 2005; Tunc et al, 1999). Par contre, 

l'heterogeneite des voies respiratoires n'explique probablement pas la majeure partie de la 

variabilite de G et 77 puisque l'une des forces de la VLT est de favoriser 

l'homogeneisation de la ventilation, notamment en prevenant la fermeture des alveoles 

ouvertes, meme en fin d'expiration (GREENSPAN et al, 2000; WOLFSON et SHAFFER, 

2004). 

D'un autre point de vue, tel qu'on observe dans la figure 3 (c.f. article), la partie 

reelle de la reponse d'impedance du systeme respiratoire, laquelle fait reference a la 

resistance, est seulement frequence dependante a de tres basses frequences (surtout 0,05 et 

0,1 Hz), puis devient largement frequence independante par la suite. Cette repartition de la 

partie reelle de l'impedance laisse entrevoir deux biais possibles de la value de G : i) le 

parametre G dans 1'equation du CPM represente le gain de frequence dependance de la 
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partie reelle (decroissance en fonction de la frequence). Toutefois, la qualite de 

l'ajustement du modele inverse ne garantit pas qu'on a bel et bien identifie le parametre G 

du CPM. En fait, si une augmentation de la resistance des voies aeriennes pour ces tres 

basses frequences a ete generee par les tests eux-memes, elle se refletera par une 

augmentation du parametre G. De meme, nous avons observe que des amplitudes de 

volume trop grandes a tres basse frequence, pouvaient generer une reponse non lineaire 

des voies aeriennes (allant jusqu'aux collapsus de celles-ci, un phenomene equivalent a 

une augmentation de resistance). C'est d'ailleurs la raison pour laquelle une amplitude de 

5 ml/s fut privilegiee a 0,05 Hz, plutot qu'une amplitude de 7,5 Hz comme pour le reste 

des frequences investiguees. En depit du fait que ce type de reponse non lineaire a ete 

ecartee avant d'ajuster le modele parametrique, il existe toujours une possibilite selon 

laquelle un comportement non lineaire et non detecte des voies respiratoires puisse 

expliquer l'augmentation de resistance et consequemment, un biais sur la valeur de G. A 

cet egard, il apparait judicieux de recommander l'utilisation de tests avec une amplitude 

minimale afin de s'assurer que pareil phenomene n'ait pas lieu, ii) L'identification du 

parametre G est tres sensible aux tres basses frequences (f < 0,1 - 0,2 Hz). Par contre, 

comme il y a un nombre de mesures limite a ces frequences, en 1'occurrence deux ou trois 

tests, une mesure potentiellement un peu plus bruitee est susceptible d'affecter G de facon 

importante et indirectement 1'estimation du parametre Raw. Ce phenomene pourrait avoir 

contribue a la grande variabilite de G entre les blocs. Pour pallier cette possibilite, il serait 

prudent de proceder a plusieurs mesures sous 0,2 Hz afin de mieux ponderer 1'influence 

d'une mesure bruitee a tres basse frequence, en VLT. 
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Modulations de la mecanique pulmonaire 

Bien que les parametres du CPM n'aient pas demontre la sensibilite escomptee pour 

suivre les changements de la mecanique pulmonaire, notamment lors de la 

bronchoconstriction et de la bronchodilatation, il semble possible de suivre ces 

changements graphiquement. La modification du CPM devra done etre adressee lors 

d'etudes subsequentes afin de pallier le probleme d'estimation des parametres resistifs. 

Neanmoins, il demeure evident, suivant nos resultats et ceux d'autres auteurs (THAMRIN et 

ah, 2007), que l'utilisation d'une ou plusieurs monofrequences permet de bien suivre les 

changements de resistance et de reactance du systeme respiratoire. En effet, la presente 

etude met bien en evidence la sensibilite de RRS0.2 a la bronchoconstriction ou 

bronchodilatation et de XRS0.2 a la diminution de compliance. En se rapportant a la figure 

3 de l'article, on peut voir que la majorite des changements de nature tissulaires 

modifiants la frequence dependance des courbes d'impedance, s'operent a tres basse 

frequence, soit autour de cette monofrequence de 0,2 Hz. Toujours selon cette figure, on 

peut conclure que l'utilisation d'une monofrequence entre 1.5 et 2.0 Hz pourrait servir a 

suivre les changements de resistance des grosses voies aeriennes et du tube endotracheal, 

puisqu'a ces frequences, la RRS est principalement frequence-independante. Cela 

permettrait notamment de s'assurer qu'il n'y ait pas d'obstruction. La simplicite relative 

de l'implantation et de 1'interpretation de ces tests rend cette avenue encore plus 

interessante, en VLT comme en ventilation mecanique conventionnelle. 

Conclusion 

Nous avons montre qu'il etait possible d'implanter la technique des oscillations 

forcees a basse frequence en ventilation liquidienne totale neonatale. L'emploi des 
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monofrequences de 0,2 Hz apparait, pour le moment, une facon fiable et rapide d'obtenir 

un apercu des changements de resistance du systeme respiratoire du sujet. L'analyse 

spectrale de la mecanique respiratoire par le «constant-phase model» produit des resultats 

mitiges, du fait que les parametres de resistance tissulaire et de resistance des voies 

aeriennes sont lies, un probleme egalement present en ventilation gazeuse, bien que peu 

commente. Le CPM s'ajuste toutefois bien aux donnees experimentales que nous avons 

obtenues, ce qui nous a permis de presenter, pour la premiere fois, un apercu graphique de 

l'impedance respiratoire d'un nouveau-ne soumis a la ventilation liquidienne totale. 

D'autres travaux seront necessaires pour raffiner la technique et adapter un signal 

multifrequentiel sous 2 Hz. A court terme, l'implantation de la TOF basse frequence aux 

ventilateurs liquidiens permettra d'augmenter nos connaissances en rapport a la 

dynamique pulmonaire en ventilation liquidienne totale. A plus long terme, l'objectif 

ultime de ces travaux (et des suivants) sera d'implanter la TOF dans les futurs ventilateurs 

liquidiens dedies aux unites de soins intensifs neonatales pour monitorer la mecanique 

respiratoire, tout comme il est actuellement possible de le faire en ventilation mecanique 

conventionnelle. Le suivi de la progression des traitements et la planification du sevrage 

seront ainsi facilites. 

Perspectives de recherche 

Fort de cette experience de recherche inspiree et enrichissante, je projette poursuivre 

mes etudes de medecine au cours des prochaines annees. Cependant, a plus long terme, je 

regarde la possibilite de completer le « Clinical Investigator Program » au cours de ma 

residence ou coiffer celle-ci d'un PhD conventionnel afin de continuer de m'implanter 
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dans le vaste monde de la recherche. Est-ce que mes projets de carrieres se realiseront en 

integralite? L'avenir le dira! 
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