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Esse trabalho apresenta um modelo multicompartimental do sistema respiratorio
baseado no modelo original de BATES e IRVIN (2002) que inclui dinamica de abertura e
fechamento de vias aéreas, visando a reproduzir propriedades elasticas do sistema
respiratorio saudavel e com lesdo aguda (SDRA). O presente modelo inclui também
modificacdo na equacgéo da curva pressdo-volume (P-V) das unidades alveolares. O modelo
é capaz de reproduzir alteracBes da curva P-V do sistema respiratério, executada pela
técnica da super-seringa, em acordo com simulacdes e achados experimentais da literatura.
Em titulacdo decrescente de PEEP (de 20 cmH,0 a 0 cmH,O com passos de 2 cmH,0), o
modelo apresenta minima elastancia em diferentes valores de PEEP quando representando
0 sistema respiratorio com SDRA ou saudavel (8 e 4 cmH,0, respectivamente). O modelo
também apresenta elastdncia dependente do volume corrente, reproduzindo achados
experimentais. O modelo é capaz de representar propriedades elésticas de modelos in vitro

e in vivo de sistema respiratorio saudavel e com leséo.
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Antonio Giannella-Neto

Department: Biomedical Engineering

This work presents a multicompartimental model of the respiratory system based on
the original model by BATES and IRVIN (2002) that includes dynamics of opening and
closing of airways, aiming to reproduce elastic properties of the healthy and injured
(ARDS) respiratory system. The present model includes also a modified equation of the
pressure-volume (P-V) curve of the alveolar units. The model is capable to reproduce
changes in the P-V curve of thre respiratory system as performed by the super-syringe
technique, in accordance with simulations and experimental findings in the literature. In
decreasing PEEP titration (from 20 cmH,0 down to 0 cmH,0, with steps of 2 cmH,0), the
model presents minimum elastance in differents values of PEEP when representing injured
or healthy respiratory system (8 and 4 cmH,O, respectively). It also showed tidal-volume-
dependent elastance, reproducing experimental findings. The model is capable of
representing elastic properties of in vitro and in vivo models of healthy and injured
respiratory system.
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| - Introducdo

O estudo da mecanica respiratoria € importante para a identificacdo da
fisiopatologia de doencas pulmonares, principalmente em pacientes sob ventilacdo
mecanica, auxiliando os profissionais de satde na escolha da melhor conduta terapéutica a
ser empregada. Medidas de pressdo, volume e fluxo, bem como o calculo das propriedades
mecanicas basicas, elasticas e resistivas, permitem melhor compreensdo das condicdes
clinicas do paciente e, consequientemente, um manejo ventilatorio mais adequado para cada
situacao.

Para a avaliacdo das propriedades mecanicas pode ndo ser necessaria uma
instrumentacdo complexa ou invasiva, sendo normalmente utilizados transdutores de
pressdo e pneumotacografos. Com o avanco tecnoldgico, estes dispositivos tém se tornado
cada vez menores, mais exatos e rapidos em sua medida. A tecnologia computacional
tornou-se imprescindivel e a modelagem matematica passou a ser primordial para a
aquisicdo e monitoracdo das informacdes do sistema. Os modelos matematicos promovem a
reducdo de um grande nimero de dados e 0s representam em poucos parametros (BATES,
1993). Esses modelos sdo utilizados para interpretar o significado da relacdo entre as
variaveis ventilatorias (volume, fluxo e pressdo), bem como para entender o
comportamento mecanico do sistema respiratorio, seja em condi¢cdes normais ou
patoldgicas. Além disso, com eles podem ser simuladas véarias condic6es fisiopatologicas,
tais como elevacbes da resisténcia (simulando doencas obstrutivas), da elastancia

(sindromes restritivas) ou de ambas.



A ventilacdo mecéanica tem como principal objetivo promover as trocas gasosas
quando o sistema respiratorio ndo é capaz de executar essa funcdo de forma satisfatoria.
Porém, a ventilacdo mecanica pode ser prejudicial, causando ou agravando lesdes
pulmonares, principalmente se utilizados volumes ou pressdes insuficientes ou demasiados.
Para diminuir a incidéncia de lesbes iatrogénicas causadas pelo ventilador mecéanico, €
primordial o conhecimento das caracteristicas mecéanicas do sistema respiratério e sua
avaliacdo a beira do leito de maneira rapida, segura e que proporcione uma boa escolha dos
parametros ventilatorios.

O uso inadequado de volumes ou pressdes merece destaque na Sindrome do
Desconforto Respiratorio Agudo (SDRA), por se tratar de uma lesdo heterogénea que
apresenta areas de colapso alveolar, areas normalmente aeradas e areas de hiperdistensao
alveolar coexistentes (GATTINONI er al., 1986). Apesar de muitos avangos no
entendimento da fisiopatologia e dos fatores que afetam a evolucdo dos pacientes, ainda
ndo existe tratamento especifico para esta sindrome. Os avancos terapéuticos mais recentes
tém como objetivo a protecdo contra os efeitos deletérios da ventilagdo mecénica,
minimizando lesdes causadas pela pressdo positiva ao final da expiracdo (positive end-
expiratory pressure, PEEP) e por altas pressoes e volumes (ALBAICETA et al., 2005). Os
ajustes dos pardmetros ventilatorios sdo individuais, ndo existe um protocolo Unico para
ventilacdo nessa sindrome, sendo necessaria a andlise e interpretacdo da mecanica
respiratéria de cada paciente. A curva Pressdo-Volume (curva P-V) quase-estatica e a
titulacdo da PEEP de minima elastdncia (ou maxima complacéncia), sdo estratégias
utilizadas para auxiliar na escolha dos parametros ventilatorios.

O ramo inspiratério da curva P-V pode ser utilizado para identificar uma regido

segura de pressao entre o ponto de inflexdo inferior (lower inflection point, LIP) e 0 ponto



de inflexdo superior (upper inflection point, UIP), limitando a hiperdistensdo e
maximizando o recrutamento alveolar (MATAMIS et al., 1984). Utilizando essa estratégia
ventilatoria, observou-se diminuicdo do risco de lesdo pulmonar induzida pela ventilagao
mecanica e diminuicdo da mortalidade (AMATO et al., 1998). Outra forma de avaliacdo da
mecanica pulmonar a beira do leito ¢ a titulacdo de PEEP com degraus decrescentes, apds
recrutamento dos alvéolos colapsados, que auxilia no ajuste dos parametros ventilatorios
através da obtencéo dos pontos de minima elastancia, maior aeracdo (CARVALHO et al.,
2006) e melhor oxigenacdo do sangue arterial (SUAREZ-SIPMANN et al., 2007).

Os modelos matematicos do sistema respiratdrio tém contribuido para melhor
compreensdo da mecanica respiratéria em diferentes condi¢des fisioldgicas. O modelo
linear unicompartimental, formado pela associacdo de um resistor em série com uma
capacitancia, € o mais simples (BATES, 1985), porém, ndo consegue representar todas as
caracteristicas de um sistema complexo como o respiratorio. Visando melhorar as
estimativas dos parametros da mecéanica respiratéria, foram adicionados outros elementos
aos modelos. HICKLING (1998; 2001) desenvolveu um modelo pulmonar
multicompartimental, no qual a abertura e o fechamento das vias aéreas que serviam as
unidades alveolares dependiam da pressdo transpulmonar. Por sua vez, BATES e IRVIN
(2002), baseados na idéia de que a abertura e o fechamento das vias aéreas ndo ocorrem
instantaneamente, desenvolveram um modelo multicompartimental similar que inclui a
dindmica temporal de abertura e fechamento. Porém, em seu trabalho, os autores
modelaram a relacdo pressdo-volume das unidades alveolares com a equacdo de
SALAZAR e KNOWLES (1964), a qual, de acordo com VENEGAS et al. (1998), € valida
apenas para volumes acima de 50% da capacidade pulmonar total (CPT), ndo descrevendo

desse modo, a porcdo inferior da curva P-V que representa recrutamento de unidades



alveolares e aprisionamento de ar. Venegas et al. (1998) apresentaram uma equacdo que
representa 0 comportamento da curva P-V em toda a sua extensdo, contendo quatro
parametros com significado fisiologico. Essa equacdo sigmoéide pode ajustar os ramos de
insuflacdo e esvaziamento da curva P-V de pulmdes normais e com SDRA (VENEGAS et
al., 1998).

O presente estudo visou a explorar 0 modelo desenvolvido por BATES e IRVIN
(2002) com a utilizagdo do comportamento dindmico de abertura e fechamento de vias
aéreas ligadas as unidades alveolares, propondo a inclusdo de curvas para representar o
volume pulmonar da capacidade residual funcional até a capacidade pulmonar total,
simulando ventilacdo corrente para comparagdo das caracteristicas elésticas desse modelo

com dados experimentais extraidos da literatura.



Il - Objetivos

O objetivo geral desse trabalho é apresentar um modelo multicompartimental
dindmico capaz de representar caracteristicas elasticas do sistema respiratorio em pulmoes
normal e com Sindrome do Desconforto Respiratério Agudo, através da curva P-V e da

estimativa da elastancia em degraus decrescentes de PEEP.

Objetivos Especificos:

- Reproduzir o modelo multicompartimental dindmico descrito por BATES e IRVIN
(2002), baseado na dindmica de abertura e fechamento de vias aéreas ligadas as unidades

alveolares, comparando-o com os resultados originais apresentados pelos autores.

- Desenvolver um modelo multicompartimental de simulacdo baseado na dinamica
de abertura e fechamento das vias aéreas, com a utilizacdo da equacdo de VENEGAS et al.
(1998) para representar a curva P-V das unidades alveolares, e compara-lo com o modelo

de BATES e IRVIN (2002).

- Simular a ventilagdo corrente do modelo desenvolvido e descrever suas
propriedades el&sticas, através da estimativa da elastdncia em degraus decrescentes de
PEEP e de suas variacOes em relacdo a alteracdes de parametros ventilatorios (PEEP e
volume corrente), comparando os resultados com dados experimentais presentes na

literatura.



111 — Revisdo da Literatura e Fundamentacao Tedrica

I11.1 - Propriedades Mecéanicas do Sistema Respiratdrio

A movimentacdo de volume de ar do ambiente para o interior dos alveolos, na
inspiracdo, e destes para 0 ambiente, na expiracao, requer alteracdes ciclicas nos valores de
pressdo no interior dos alvéolos. Durante a inspiracdo, a musculatura inspiratoria expande o
gradil costal, promovendo uma queda na pressao pleural (Pp). Conseqiientemente, ha uma
distensdo das estruturas pulmonares, fazendo com que a pressdo alveolar (Pyy) atinja
valores menores que a presséo atmosférica (Pam). Essa diferenca de pressdo gera um fluxo
de ar para dentro dos pulmdes. No final da inspiragéo, as forcas de retracdo do gradil costal
somadas as propriedades elasticas do parénquima pulmonar elevam a Py, acima da Py,
iniciando a expiracdo, que pode ocorrer passivamente, a menos que haja necessidade de
uma expiracédo forcada (WEST, 1977).

Na ventilacdo pulmonar, os muasculos inspiratorios executam trabalho para vencer as
varias forcas: forcas elasticas devidas as propriedades elasticas do tecido pulmonar, tensao
superficial alveolar e propriedades elasticas da parede toracica; forcas resistivas, devido ao
fluxo de gas através das vias aéreas e a resisténcia viscosa dos tecidos que compéem o
pulmédo e a parede toréacica; e as forcas inerciais dos gases e das estruturas toraco-
pulmonares deslocadas na ventilacdo (WEST, 1977).

O somatorio das pressdes que se opdem a movimentacdo do sistema respiratorio
resulta na equacdo do movimento do sistema respiratdrio, que modela a alteracdo da

pressao de abertura de vias aéreas durante a respiracao; sumariamente:



Pva = Pel + Pres + Pin-Pmus (1)

onde Pva é a pressdo de vias aéreas; Pel é a pressdo elastica; Pres é a pressao resistiva; Pin
é a pressdo inercial; e Pmus é a pressdo gerada pelos musculos respiratorios (HARRIS,

2005).
111.1.1 — Propriedades Elasticas do Sistema Respiratorio

Os tecidos dos pulmdes e da parede tordcica sdo constituidos por fibras elasticas,
cartilagens, células epiteliais e endoteliais, glandulas, nervos, vasos sanglineos e linfaticos,
0S quais possuem propriedades elasticas (ZIN, 1991). Define-se a elastancia do sistema
respiratorio como a razao entre a variacdo de pressdo aplicada ao sistema respiratorio e a
variacdo correspondente do volume, representando a capacidade de retracdo elastica do
sistema respiratorio (ZIN, 1991). Na pratica clinica, o termo elastancia é geralmente
substituido pelo seu reciproco matematico, a complacéncia:

AP J—
A

1
E=—"==
7T e

onde E é a elastancia do sistema respiratorio, AP € a variagdo de pressdo, AV é a variacao

do volume e C é a complacéncia do sistema respiratorio.



Na Figura 1, observa-se um modelo da relacdo entre a curva pressdo-volume do
sistema respiratério, pulmdes e caixa toracica. O pulméo e a parede toracica apresentam
tendéncias de retracdo e distensdo distintas. Em condicdes fisioldgicas, os pulmdes tendem
sempre a se retrair e a parede toracica tende a expanséo, exceto a volumes superiores a 75%
da Capacidade Pulmonar Total (CPT), a partir do qual também tende a se retrair. O volume
de equilibrio entre as forcas de expansdo e retracdo do sistema respiratorio € conhecido

como Capacidade Residual Funcional (CRF).
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Figura 1 — Relagdo presséo elastica-volume do sistema respiratério, pulméo e parede tordcica. A linha A
representa o volume de gas que permanece no pulméo quando isolado da parede toracica. A linha B indica o
volume residual, volume de ar que permanece no pulmdo mesmo apds uma expiracdo forcada. A linha C
indica a capacidade residual funcional, volume de gas que permanece no pulmdo quando o sistema
respiratorio (SR) esta em estado de equilibrio elastico. A linha D indica o volume a partir do qual a parede

toracica tende a se retrair (Figura adaptada de ZIN, 1991 apud RAHN et al., 1946).



E importante ressaltar que o sistema respiratério ndo atua como um sistema
perfeitamente elastico. Uma caracteristica da curva P-V é a histerese, que é a separagdo dos
ramos de insuflacdo e de esvaziamento das curvas P-V (LEFF e SCHUMACKER, 1996). A
histerese ocorre principalmente devido as forcas de tensdo superficial presentes na
superficie alveolar. Como essa superficie é revestida por uma interface ar-liquido, sua
pressao de retracdo tende a aumentar e os alvéolos tendem ao colapso. Para que isso ndo
ocorra, 0s pneumacitos tipo Il produzem e secretam uma substancia que diminui a tensao
superficial presente nos alvéolos, o surfactante, que diminui a tendéncia ao colapso das
unidades alveolares ao final da expiracdo. Quando a interface ar-liquido é abolida pela
insuflacdo do pulmédo com solucdo salina, apenas 0s componentes estruturais elasticos do

tecido pulmonar contribuem para sua retracéo e a histerese é abolida (Figura 2).

Solugdo Salina
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Figura 2 — Curvas P-V de um pulméo de gato, insuflado partindo do volume pulmonar minimo. A esquerda,

insuflagio com solugio salina. A direita, com ar (Figura adaptada de JONSON, 2005).



111.1.2 — Propriedades Resistivas do Sistema Respiratdrio

A resisténcia do sistema respiratorio € definida como a oposi¢do ao fluxo de ar
conduzido nas vias aéreas pulmonares ou pelo deslocamento de tecidos durante o ciclo
respiratorio. E a razdo entre a variacio de pressio e o fluxo de ar. Quando a passagem de ar
por um tubo ocorre sem turbuléncia ela é dita laminar, gerando uma relacdo linear entre

presséo e fluxo:

AP
R = — ®)
E

onde R é a resisténcia, AP é a variagao de pressdo e V é o fluxo.

Entretanto, a arvore bronquica € um sistema de tubos com diversos calibres, ramos e
superficies de parede irregulares. No pulmao, o fluxo laminar ocorre somente nas pequenas
vias aéreas, onde a resisténcia total € muito baixa. Em sua maior parte, o fluxo transicional,
apresentando caracteristicas laminares e de turbuléncia. Nesse caso, a pressdo resistiva
contém uma componente proporcional ao fluxo e outra proporcional ao quadrado desse

fluxo, podendo ser utilizada a equacdo de Rohrer para modelagem da presséo resistiva.

Pres =| KixV |+| Ko x[V|xV (4)

onde K; é a constante relacionada com o fluxo laminar e influenciada pela viscosidade, K é

a constante relacionada com o fluxo turbilhonar e influenciada pela densidade do gase V' é

o fluxo (Figura 3).
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Figura 3 — A esquerda, esquema do fluxo laminar, presente nas pequenas vias aéreas, onde a resisténcia total é
pequena. A direita, o fluxo transicional, presente na maior parte do sistema respiratorio, que mistura

caracteristicas do fluxo laminar com o turbilhonar.

111.1.3 — Outras Propriedades do Sistema Respiratorio

A inertdncia é um parametro utilizado para modelar a relagdo entre a aceleracdo do
gas e a pressdo necessaria para essa aceleragéo.
Pin

(X ] (5)
V

I =

onde / € a inertdncia, Pin € a pressdo inercial e f/.é a aceleracdo do gas. Apesar de
normalmente desprezado na equacdo do movimento, em freqliéncias respiratorias
fisioldgicas, a exclusdo do componente inercial pode subestimar as medidas de elastancia,
em ventilacdo de alta frequéncia e tubos de pequeno diametro (LANTERI et al., 1999), e
em modelos ndo lineares da equacdo do movimento (JANDRE et al., 2005).

A viscoelasticidade é propriedade de corpos capazes de adaptacdo tecidual quando
submetidos a interrupcdo de fluxo apds a tensao, existindo um relaxamento, que o leva, aos
poucos, a uma posicao de repouso. Ela é considerada, em alguns casos, como responsavel

por grande parte da pressdo dissipada durante a respiracdo (ANTONAGLIA et al., 2000).
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Este comportamento viscoelastico produz uma dependéncia na complacéncia e na

resisténcia do sistema respiratorio em funcdo da frequiéncia respiratoria (BATES, 1993).

111.1.4 — Modelagem Matematica do Sistema Respiratdrio

O comportamento mecanico do sistema respiratério pode ser estudado baseado em
modelos matematicos. As propriedades mecanicas freqlientemente sdo substituidas por
analogos elétricos. As propriedades elasticas sao representadas por capacitores, as resistivas
por resistores, as inerciais por indutores e as viscoelasticas por capacitores em paralelo com
resistores (GUIMARAES, 1998).

O modelo mais simples e mais comumente empregado para representagdo do
sistema respiratorio € um modelo linear unicompartimental formado pela associa¢do de um
elemento resistivo em série com outro capacitivo, representando, respectivamente, a
resisténcia e a complacéncia do sistema respiratério (Figura 4). BATES et al. (1985)
estudaram o comportamento deste modelo, que considerou a existéncia de uma
complacéncia e uma resisténcia constantes, em condigéo de fluxo constante. Entretanto,
esse modelo formado por dois Unicos elementos lineares ndo consegue descrever as nao

linearidades de um sistema complexo como o respiratdrio.
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Figura 4 — Modelo mais simples representativo de um pulmé&o, formado por uma associagédo em série de um
elemento capacitivo com um elemento resistivo. R é a resisténcia e C € a capacitancia, representando,

respectivamente, a resisténcia e a complacéncia do sistema respiratorio (GUIMARAES, 1998).

Para representar eletricamente as propriedades inerciais, é associado ao circuito um

indutor (L) em série, conforme pode ser visto na Figura 5.

R 1
el 0

O

Figura 5 — Modelo elétrico representando as propriedades resistivas, elasticas e inerciais do sistema
respiratorio. Onde R é o resistor ou resisténcia, C é o capacitor ou complacéncia e L é o indutor ou inertancia

(GUIMARAES, 1998).

A representacdo elétrica das propriedades viscoelasticas ocorre com a associacéo de

uma complacéncia em paralelo com uma complacéncia ao circuito RC em série (Figura 6)
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Figura 6 — Representacdo elétrica do modelo viscoelastico. C1 e RI sdo os componentes homogéneos de

complacéncia e resisténcia, C2 e R2 sdo 0s componentes elétricos responsaveis pelo comportamento

viscoelastico (GUIMARAES, 1998).

111.1.5 - Monitorizagdo das Propriedades Mecanicas

O conhecimento da mecénica respiratdria € importante para a avaliacdo do estado e
da progressdo da doenca, orientando na escolha dos pardmetros ventilatorios de acordo com
a evolucdo do paciente, minimizando lesfes induzidas pela ventilagdo mecénica. O
principal pardmetro avaliado a beira do leito é a complacéncia. Uma das formas de
avaliacdo desse parametro é a curva P-V quase-estética, a qual serd utilizada neste trabalho.

A curva P-V quase-estatica € um método de diagnéstico ou monitoramento
utilizado para descrever as propriedades elasticas do sistema respiratério. Alguns métodos
podem ser utilizados para sua obtencdo, como, por exemplo, 0 método da superseringa, 0
método das multiplas oclusdes e o método do fluxo constante. O método da superseringa
consiste na insuflacdo de aliquotas de volume com uma seringa conectada ao tubo
orotraqueal, ao final da expiracdo relaxada, e a mensuracdo da pressdo de vias aéreas,
respeitando pausas apds cada aliquota para estabilizacdo da pressdo (HARRIS, 2005). O

método das multiplas oclusbes € obtido por interrupcdes periodicas na ventilacdo em
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diferentes volumes pulmonares para obtencdo dos pontos da curva P-V (HARRIS, 2005); e
0 método do fluxo constante que, atraves de insuflagdes a baixos fluxos (menores que
9 I/min em humanos adultos) torna desprezivel o componente resistivo da equagdo do
movimento, avaliando apenas o componente elastico do sistema respiratorio (LU et al.,
1999).

A curva P-V quase-estatica apresenta, geralmente, uma regido abaixo do joelho
inferior (LIP), com baixa complacéncia a pequenos volumes pulmonares; uma regido com
maior complacéncia entre o LIP e o joelho superior (UIP); e uma regido acima do UIP com
baixa complacéncia (Figura 7). O formato sigmoide reflete o balango entre as forcas de
expansdo da parede toracica (diafragma e caixa tordcica) e as forgcas de retracdo do
parénquima pulmonar (HARRIS, 2005). O volume pulmonar onde essas forgas estdao em
equilibrio é a CRF. A histerese é caracteristica, sendo influenciada pelo volume pulmonar
inicial, pelo colapso prévio das vias aéreas e pela acdo do surfactante (HOLZAPFEL et al.,

1983, HARRIS, 2005).
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Figura 7 — Curva P-V pulmonar apresentando uma regido de baixa complacéncia a baixos volumes (regido
A); uma regido com maior complacéncia separada pelo joelho inferior (LIP) e pelo joelho superior (UIP)
(regido B); e uma regido acima do UIP com diminuig¢do da complacéncia (regido C). CRF é a capacidade

residual funcional (Figura adaptada de ZIN, 1991).

I11.2 - Sindrome do Desconforto Respiratorio Agudo

Descrita pela primeira vez em 1967 (ASHBAUGH et al., 1967), a Sindrome do
Desconforto Respiratério Agudo (SDRA) tem sido o foco de intenso estudo
epidemioldgico, pesquisa cientifica e debate clinico. Sua taxa de mortalidade permanece
alta apesar do grande avango em pesquisas e investimentos no tratamento (RUBENFELD et
al., 2005). A SDRA foi definida pela Conferéncia de Consenso Europeu-Americano
(BERNARD et al., 1994) como a insuficiéncia respiratdria aguda caracterizada por
infiltrado bilateral na imagem radiogréfica; hipoxemia grave (relacdo entre pressao arterial
de O e fracdo inspirada de O, (PaO./FiO;) < 200 mmHg); sem evidéncias clinicas de
hipertensdo da artéria pulmonar nem hipertensdo atrial esquerda; além da presenca de um

fator de risco para lesdo pulmonar (como, por exemplo, broncoaspiracdo, pneumonia,
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dentre outros). E caracterizada pelo comprometimento da barreira alvéolo-capilar com
alteracdo da permeabilidade endotelial, levando ao extravasamento de liquido para o
intersticio pulmonar. Se essa quantidade de liquido ultrapassa a capacidade de drenagem
linfatica, comeca a ocorrer edema intersticial e alveolar com as consequientes alteracdes da
funcdo pulmonar (tanto da mecanica quanto das trocas gasosas) (WILSON et al., 2001). A
lesdo do epitélio alveolar envolve a membrana basal e os pneumdcitos tipo | e tipo II,
levando a alteracdo da quantidade e da funcionalidade do surfactante, aumentando a tensdo
superficial alveolar, gerando atelectasias e diminui¢cdo da complacéncia pulmonar (WARE
et al., 2000). Mostrou-se por tomografia computadorizada que os pulmdes com SDRA séo
afetados de forma heterogénea e dependente da gravidade. Como resultado, as regides
inferiores dos pulmdes, (regido vertebral, quando o sujeito encontra-se em supino,
chamadas de regides dependentes), sdo colapsadas, consolidadas, menos complacentes e
menos ventiladas em relacdo as regides superiores (regido esternal, quando o sujeito
encontra-se em supino, chamadas de regies nao dependentes da gravidade) (GATTINONI
et al., 1986). O colapso alveolar é acentuado em pressGes pleurais maiores (menos
negativas), ou seja, as porgdes dependentes da gravidade estdo sujeitas a uma presséo
externa proporcional a sua posi¢do dentro do térax. Isso significa que a presséo critica de
abertura e fechamento de cada alvéolo (pressdo necessaria para iniciar a abertura e o
fechamento alveolar) varia com sua posi¢do no interior do térax. Devido a diferenca de
pressdo critica entre as por¢cdes pulmonares, o volume corrente distribui-se
preferencialmente por areas previamente abertas regibes, 0 que pode acarretar uma
hiperdistensdo das areas ndo dependentes a cada inspiracdo (GATTINONI et al., 1987).
Nessa doenca, existe um aumento do shunt pulmonar (alvéolos perfundidos porém néo

ventilados), determinando um aumento da quantidade de sangue que passa pelo pulmao
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sem sofrer oxigenacdo. Em resumo, existem trés diferentes tipos de alveolos nessa
patologia: os alvéolos localizados na regido ndo dependente da gravidade, que estdo abertos
durante todo o ciclo respiratorio e sdo propensos a hiperdistensdo na inspiracao; os alvéolos
que estdo localizados na regido dependente da gravidade, que necessitam de grandes
pressdes para expandir; e os alveolos que estdo localizados em uma posicéo intermediaria
entre as regides dependente e ndo dependente, que se fecham ao final da expiracdo, e que
podem ser recrutados, mas estdo suscetiveis a reabertura ciclica (FAN et al., 2005 e

LAPINSKY e MEHTA, 2005) (Figura 8).
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Figura 8 — Heterogeneidade da Sindrome do Desconforto Respiratério Agudo (SDRA). A esquerda, imagem
de tomografia computadorizada de um pulmio com SDRA (FAN et al, 2005). A direita, esquema
representando a distribuicdo do colapso alveolar por regides dependentes e 0 comportamento dos alvéolos
durante as fases inspiratoria e expiratoria. A regido A indica que os alvéolos sdo hiperdistendidos na fase
inspiratdria. A regido B indica que alvéolos sdo normalmente aerados e apresentam colapso de pequenas vias
aéreas na fase expiratéria.A regido C indica os alvéolos colapsados (Figura adaptada de LAPINSKY e

MEHTA, 2005).

111.2.1 - Lesdo Pulmonar Induzida pela Ventilagdo Mecéanica (VILI)
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O objetivo principal da ventilagdo mecanica na SDRA € promover a oxigenacao e a
remocao de dioxido de carbono (CO;) (ALBAICETA et al., 2005). Porém, por se tratar de
uma lesdo heterogénea, é dificil pré-estabelecer parametros ventilatérios que melhorem o
prognostico e diminuam o risco de lesdo associada a ventilagdo mecéanica, sendo necessario
uma estratégia ventilatoria individual e dependente da mecénica pulmonar de cada
individuo.

O conceito de “baby lung” em SDRA reflete a reducdo do volume pulmonar capaz
de ser ventilado (GATTINONI et al., 2005). Devido a essa reducdo de volume, a
introdugdo da ventilagdo mecanica pode resultar em lesdes devido ao desenvolvimento de
altas pressoes transpulmonares (barotrauma) ou volumes demasiados nos pulmdes lesados
(volutrauma) (DREYFUSS et al., 1988). Além dessas lesBes iatrogénicas, pode ocorrer
também lesdo por abertura e fechamento ciclico de vias aéreas (atelectrauma), quando o
valor de PEEP ¢ insuficiente para manter as unidades alveolares abertas ao final da
expiracdo, levando a reabertura ciclica dessas unidades (SLUTSKY, 1999); e lesdo por
liberacdo de mediadores inflamatorios a partir da lesdo do tecido alveolar (biotrauma)
(BOSMA et al., 2005). Todos esses tipos de lesGes podem levar a liberagdo de citoquinas e

apresentar efeitos sistémicos adversos, levando a faléncia organica multipla.

111.2.2 — Estratégias Ventilatorias Utilizadas em SDRA
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Para evitar VILI na SDRA, como visto na secdo I11.2.1, devem ser evitados volumes
correntes altos associados a altas pressdes transpulmonares (ROUPIE et al., 1995; AMATO
et al., 1998; ARDSNET, 2000). Essa estratégia foi sugerida em 1995 por ROUPIE et al.,
observando-se que com a utilizacdo de PEEPs altas, baixos volumes correntes e baixas
pressoes transpulmonares houve redugéo no risco de hiperdistenséo alveolar. Baseado nessa
idéia, AMATO et al. (1998) propuseram uma estratégia de ventilacdo protetora, que
consiste na utilizagdo de pressdes de plat6 baixas (menores que 20 cmH,0 acima da PEEP),
volumes correntes baixos e PEEP de 2 cmH,0 acima do ponto de inflexdo inferior da curva
P-V. Manobras de recrutamento alveolar, com o emprego de valores altos de CPAP, devem
ser executadas previamente, visando a reabertura de unidades alveolares e vias aéreas
colapsadas. Com essa estratégia, foi observada diminuicdo do risco de barotrauma e
diminuicdo da taxa de mortalidade.

Em 2000, a ARDSNET apresentou uma estratégia ventilatoria com baixo volume
corrente e niveis de PEEP titulados de acordo com a melhora nas trocas gasosas,
observando-se reducdo nas taxas de mortalidade quando comparada com a ventilagdo com
altos volumes correntes.

A PEEP ¢ utilizada para evitar o colapso de vias aéreas e unidades alveolares ao
final da expiragdo, melhorando a oxigenagdo e diminuindo o risco de atelectrauma. Existe
controvérsia em relacdo a escolha da PEEP “ideal”. Alguns trabalhos associam altos
valores de PEEP com diminuicéo de mediadores inflamatérios no lavado bronco-alveolar e
no plasma sanguineo (RANIERI et al., 1999) e diminuicdo da reabertura ciclica de vias
aéreas e unidades alveolares (HUBMAYR, 2005). Por outro lado, altos niveis de PEEP

podem favorecer lesGes por hiperdistensdo (ROUBY, 2003). Outros autores, entretanto,
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julgam indiferente o valor de PEEP em relacdo a beneficios clinicos (ARDSNET, 2004).
Portanto, ainda ndo existe consenso sobre o melhor nivel de PEEP que minimize a
reabertura ciclica e evite hiperdistensdo das vias aéreas e unidades alveolares.

A avaliacdo das estratégias ventilatérias em SDRA e do recrutamento de unidades
alveolares e vias aéreas se da com base nas trocas gasosas, na mecénica pulmonar e nas
imagens pulmonares. As trocas gasosas sao avaliadas pelas pressdes parciais dos gases no
sangue, principalmente a pressao arterial de oxigénio (Pa0O,). Porém, a melhora na PaO,
ndo significa propriamente maior recrutamento das unidades alveolares e vias aéreas, ja que
pode ser o reflexo da alteracdo hemodindmica apds mudanca de estratégia ventilatoria,
sendo portanto uma medida pouco fidedigna. As imagens de tomografia computadorizada
de térax tém auxiliado no entendimento da fisiopatologia respiratéria e hoje sdo o padrao
ouro para avaliar as estratégias ventilatorias utilizadas em SDRA. Porém, seu alto custo e a
dificuldade da realizagdo desses exames nas unidades de terapia intensiva torna necesséria a
adocdo de outros métodos para avaliacdo dessas estratégias ventilatorias (MOLS et al.,
2006).

Existem algumas manobras ventilatorias para monitorizagdo da mecénica pulmonar
que auxiliam na obtencdo desse valor étimo de PEEP, dentre as quais a curva P-V e a
manobra de titulacdo decrescente de PEEP, que foram abordadas nas simulagfes deste

trabalho.
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111.2.3 - Estratégias para Obtencédo da PEEP “ideal”

111.2.3.1 - Curva Pressao-Volume

AlteracBes da mecénica pulmonar podem ser observadas através da curva P-V
quase-estatica e sdo correlacionadas com a evolucdo da SDRA (MATAMIS et al., 1984).
Nessa doenca, a curva P-V apresenta, em relacdo a de individuos normais, menor excursao
de volume, aumento da area de histerese e desvio da curva para a direita, devidos a
alteracdo na producdo do surfactante, ao colapso de vias aéreas e as diferentes constantes de
abertura das unidades alveolares, que combinados levam a diminuicdo da complacéncia

(HARRIS, 2005) (Figura 9).
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Figura 9 — Curva P-V de um pulméo normal e um pulméo com Sindrome do Desconforto Respiratério Agudo
(SDRA). A curva P-V em SDRA apresenta aumento da area de histerese e desvio da curva para a direita. C é
a complacéncia; dV é a derivada do volume; dP é a derivada da pressdo; LIP é o ponto de inflex&o inferior;

UIP é o ponto de inflexdo superior (Figura adaptada de CHAZAL e HUBMAYR, 2003).
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Em pacientes com SDRA, a curva P-V consiste, geralmente, de trés segmentos
divididos por dois pontos de inflexdo. O primeiro segmento € caracterizado por
complacéncia diminuida e é separado da porc¢do linear da curva pelo LIP. O segmento
intermediario, entre o LIP e o UIP, pode ser considerado linear e é caracterizado por um
aumento na complacéncia. Acima do UIP a curva tende a se achatar novamente
(HOLZAPFEL et al., 1983).

O segmento inferior, com baixa complacéncia a baixos volumes, indica que algumas
unidades alveolares ou vias aéreas associadas encontram-se fechadas ou colapsadas. Apesar
de alguns trabalhos apontarem o LIP como a regido em que ocorre a reabertura de unidades
alveolares e vias aéreas previamente colapsadas (MATAMIS et al., 1984; AMATO et al.,
1998) trabalhos experimentais e de simulacdo mostraram que o recrutamento pode ocorrer
durante todo o ramo inspiratorio da curva P-V (HICKLING, 1998; VENEGAS et al., 1998;
SCHILLER et al., 2003; BORGES et al., 2007).

De acordo com AMATO et al. (1998), o ajuste da PEEP com a utilizacdo do LIP
visualizado na curva P-V quase-estatica reduziu a mortalidade de pacientes com SDRA.
Porém, existem alguns problemas para a utilizacdo do LIP para otimizagdo do recrutamento
alveolar. Primeiro, existem muitas defini¢des diferentes para o ponto de inflexdo da curva
P-V na literatura (HARRIS et al., 2000); além disso, a determinacdo do LIP é feita
visualmente através da representacdo grafica da curva e apresenta grande variabilidade
inter-observadores, dependendo da experiéncia e treinamento do examinador (HARRIS et
al., 2000); por ultimo, a PEEP ¢ utilizada para prevenir colapso de unidades alveolares e
vias aéreas, 0s quais sdo vistos na curva de desinsuflacdo e ndo na curva de insuflagdo, ou
seja, a melhor forma de avaliar a PEEP “ideal” é no ramo expiratorio da curva P-V

(HOLZAPFEL et al., 1983; HICKLING, 2001).
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Além disso, existem varios problemas em relacdo a utilizacdo da curva P-V para
definicdo de estratégias ventilatorias. Além dos problemas quanto a sua interpretacéo, a
obtencdo da curva P-V é trabalhosa e invasiva, sendo muitas vezes necessaria a desconexao
do paciente do ventilador. A curva P-V é muito dependente do volume pulmonar em que
foi iniciada a manobra. Logo, ndo € confidvel a comparacdo das curvas obtidas em dias
diferentes, em pacientes diferentes e em estudos diferentes. Outra fonte de artefatos € o
consumo de oxigénio durante a manobra, levando a perda de volume pulmonar néo

observavel (HARRIS et al., 2005).

111.2.3.2 - Titulacédo de PEEP

Uma alternativa de facil execucéo a beira do leito para deteccdo da PEEP “ideal” foi
apresentada por SUTER er al. (1975), que realizaram a titulagcdo crescente de PEEP
relacionando mecanica pulmonar e alteracfes hemodinamicas. Os autores observaram que
0 ponto de maior complacéncia associava-se com o ponto de melhor transporte de oxigénio.

Tendo em vista as dificuldades para obtencdo da curva P-V a beira do leito e da
realizacdo rotineira de tomografia computadorizada (TC) de térax para avaliacdo da
mecanica e aeracdo pulmonar, alguns trabalhos associam dados da mecanica pulmonar com
imagens de tomografia computadorizada de térax. ALBAICETA et al. (2005) observaram
aumento das regides pulmonares aeradas e hiperinsufladas e diminuicdo das regides ndo
aeradas em imagens de TC de térax quando a PEEP foi ajustada acima do ponto de maxima
complacéncia (PMC). O PMC do ramo expiratério da curva P-V, foi descrito por
HICKLING (2000), como o ponto abaixo do qual comeca a ocorrer o colapso de unidades

alveolares ou vias aéreas com conseqliente reducdo da complacéncia e das unidades
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alveolares aeradas, mostrando vantagens na escolha da PEEP “ideal” pelo ramo expiratorio
da curva P-V. Outros trabalhos mostraram que a mecénica do sistema respiratorio apresenta
relacdo com imagens de TC de térax (CARVALHO, 2006; SUAREZ-SIPMANN et al.,
2007) e indicadores de trocas gasosas (SUAREZ-SIPMANN et al., 2007). Na Figura 10,
observa-se que a diminuicdo estatisticamente significativa do indice de oxigenacdo esta
relacionada com a PEEP imediatamente apds o ponto de méaxima complacéncia (grafico
superior marcado por um asterisco) e corresponde a PEEP onde ocorre o colapso de
unidades alveolares de acordo com a TC (grafico inferior marcado pela seta).

Entretanto, a forma de titulacdo de PEEP é controversa. Nao foram encontrados
trabalhos na literatura comparando a titulagdo crescente com a titulacdo decrescente em
relagdo & otimizacdo do recrutamento alveolar. SUAREZ-SIPMANN ef al. (2007)
mostraram, com a utilizacdo de tomografia computadorizada de térax que, através de uma
manobra decrescente de PEEP, ap6s o recrutamento alveolar, qualquer diminuicdo da
complacéncia apo6s alcancar seu valor maximo estd associado ao colapso alveolar

progressivo.
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Figura 10 — Relagdo entre oxigenagdo sangliinea, complacéncia dindmica do sistema respiratério, aeragdo
pulmonar observada por tomografia computadorizada e percentual de shunt pulmonar, durante titulacdo
decrescente de PEEP. As barras verticais marcam o desvio padrdo. O quadrado cheio representa o indice de
oxigenacdo sangiinea; o triangulo cheio representa a complacéncia dindmica do sistema respiratério; o
losango cheio representa a relagdo entre o percentual de tecidos ndo aerados avaliados pela TC de tdrax; o
circulo vazio representa o percentual de shunt pulmonar; a seta superior indica o nivel de PEEP que foi
predefinido como critério de colapso para oxigenacéo; o asterisco aponta a primeira diferenca estatisticamente
significativa de alteracéo do indice de oxigenacdo; T aponta a primeira diferenca estatisticamente significativa
de alteracdo no percentual de tecidos ndo-aerados; T aponta a primeira diferenga estatisticamente significativa
de alteracdo do shunt; a seta inferior indica o nivel de PEEP onde ocorre o colapso de unidades alveolares
avaliados através da TC de torax pelo critério de colapso (> 5% de regifes ndo aeradas). MR é a manobra de
recrutamento que antecede a titulagcdo decrescente de PEEP. (Figura adaptada de SUAREZ-SIPMANN et al.,

2007)
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111.3 - Modelagem Matematica na SDRA

A modelagem matematica tem contribuido para a compreensdo da mecanica pulmonar e
auxiliado no manejo ventilatorio em situacdes patoldgicas, inclusive na SDRA. Alguns
modelos representam as caracteristicas mecanicas do sistema respiratorio, assumindo que o
recrutamento e o colapso de vias aéreas ou unidades alveolares ocorrem somente em fungéo
da pressdo transpulmonar. FRAZER et al. (1985) desenvolveram um modelo com as
seguintes caracteristicas: para insuflacdes e desinsuflacbes de aproximadamente CPT até
metade da CPT, todas as unidades alveolares recrutamento nem colapso das unidades, e a
histerese € minima. Essa é chamada de regido aberta; para desinsuflaces com pressao
expiratoria final abaixo de um valor determinado, as unidades alveolares a se fechar, na
chamada regido de fechamento; e para insuflagcdes a partir de um estado de fechamento
completo ou parcial, quando as pressdes de abertura de cada unidade fossem alcancadas,
ocorre 0 recrutamento, na chamada regido de abertura. Esse modelo reproduziu o
recrutamento e o colapso das unidades alveolares dependentes da pressao expiratoria final e
a necessidade da aplicacdo de um valor de pressdo maior para reabertura de unidades
previamente colapsadas. CHENG er al. (1995) mostraram resultados semelhantes aos
encontrados por FRAZER et al. (1985), assumindo que a curva P-V pode ser dividida
nessas trés regides e que a demarcacdo dessas regides depende da pressao transpulmonar.
Esse trabalho sugeriu que a distribuicdo de probabilidade para a pressdo de fechamento é
aproximadamente normal, com média igual a 2 cmH,0 e desvio padrdo de 1 cmHO.
HICKLING (1998) construiu um modelo de simulagdo de SDRA, no qual
introduziu a representacdo da pressdo gravitacional sobreposta, simulando a maior

dificuldade de abertura dos alvéolos que se encontram em regides dependentes, através da
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aplicacdo de diferentes pressGes de abertura nesses alveolos. Seu objetivo foi avaliar o
efeito da PEEP no formato da curva P-V. Entretanto, nesse modelo o recrutamento e 0
colapso das vias aéreas ocorrem somente em funcdo da pressdo transpulmonar, ou seja,
quando a pressao transalveolar (definida pelo autor como a diferenca entre a pressédo de vias
aéreas e a pressdo sobreposta) alcanga um valor acima da presséo critica de abertura, ocorre
o0 recrutamento instantdneo das vias aéreas associadas as unidades alveolares, e 0 reverso
ocorre abaixo da pressao critica. Esse modelo foi capaz de reproduzir o recrutamento
alveolar durante todo o ramo inspiratério da curva P-V, conforme mostrado por JONSON
et al. (1999) e SCHILLER et al. (2003).

SUKI et al. (1998), construiram um modelo matematico de abertura e fechamento
de vias aéreas baseados num principio mecanico estatistico de recrutamento e colapso das
unidades alveolares. Utilizaram um mecanismo de abertura das unidades alveolares em
avalanche, onde a abertura de uma unidade alveolar influencia a abertura de outras
unidades. Com esse modelo distribuido de pressdes de abertura e fechamento, descreveram
a primeira insuflacdo de um pulméo degaseificado, mostrando que a abertura completa das
unidades alveolares passa por trés etapas: a primeira, com aumento de pressdo mantendo
volume quase constante; a segunda, com aumento de volume, mantendo pressdo quase
constante; e a terceira, com aumento de pressao e de volume.

Utilizando o modelo multicompartimental de SDRA, Hickling (2001) estudou a
complacéncia atraves da curva P-V em manobras de insuflacdo e desinsuflacdo com
ventilacdo de volume corrente constante. O principal achado desse estudo foi que durante a
manobra de desinsuflagdo da curva P-V, a PEEP de mé&xima complacéncia pode aproximar-
se melhor da PEEP que previne colapso ao final da expiracdo (open lung PEEP, OL-PEEP)

em relacdo a manobra de insuflacdo da curva P-V.
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Por sua vez, BATES e IRVIN (2002), desenvolveram um modelo dindmico baseado
na hipotese de que, o recrutamento e o colapso de vias aéreas e unidades alveolares sdo
processos dinamicos que, alem de dependerem da pressdo transpulmonar, dependem
também, de um tempo de abertura e fechamento. Baseado nessa idéia de comportamento
dindmico, BATES e IRVIN (2002) desenvolveram um modelo multicompartimental no
qual a curva P-V de cada uma das milhares de unidades assume um comportamento
exponencial limitado pelo volume maximo da unidade. Esse modelo utilizou a equacéo de

SALAZAR e KNOWLES (1964):

V.=Vo(l—e™*") (6)

onde V; é o volume da i-ésima unidade, Vo é o volume maximo da unidade, £ € uma
constante relacionada com a elasticidade da unidade e P € a pressao aplicada a unidade.
Essa equacdo foi desenvolvida originalmente para expressar as caracteristicas da relacédo
pressdo-volume do sistema respiratério de adultos saudaveis, considerando o volume
alveolar dependente do volume pulmonar maximo e da presséo aplicada as vias aéreas.
Além da curva P-V unitaria, BATES e IRVIN (2002) modelaram a abertura e o
fechamento das unidades alveolares. Nesse modelo, a via aérea que serve a uma unidade
alveolar s0 pode estar em um de dois estados, aberta ou fechada, que € modificado de
acordo com suas pressdes criticas de abertura e fechamento (Pcrif), pela Pva e por taxas de
abertura e fechamento das vias aéreas (s, e s. respectivamente). Para descrever esse
comportamento foi utilizada uma trajetoria virtual (x) compreendida entre 0 e 1 (Figura 11).
Partindo do estado fechado (x = 0), a unidade alveolar s6 abrira quando x alcancar o valor

1. A velocidade de abertura é dependente da diferenca entre P e Pcrit, quanto maior for a
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diferenca, mais rapido ocorre a abertura. O mesmo ocorre no fechamento. Partindo do
estado aberto (x = 1), a unidade alveolar sé fechara quando x alcancar o valor 0. A
velocidade de fechamento é dependente da diferenca entre Pcrit e P, quanto maior for a

diferenca, mais rapido ocorre o fechamento.

+—— P < Pcrit
0 le

X

Fechado P> Pcrit —» Aberto

Figura 11 — Trajetoria virtual. Quando x = 1, as vias aéreas estdo abertas. Estas s6 fechardo quando x alcangar

o valor zero. A velocidade de transi¢do desses valores depende da diferenca entre P e Pcrit.

As equacOes que modelam a abertura e o fechamento das vias aéreas sao:

dx.
~=s,(P-P,,), P> Pcrit
dx.
7;:Sci(P_Pcrit),P<PC”‘it (7)

onde s,; € s.; S0, respectivamente, a taxa de abertura e fechamento da i-ésima unidade

dx.
alveolar; — representa a velocidade ao longo da trajetoria x da i-ésima unidade alveolar.

dt
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Segundo a equacdo 7, o tempo de abertura e fechamento varia de acordo com a
pressdo aplicada a unidade alveolar. Se P for maior que Pcrit, a taxa de abertura (s,) €
multiplicada pela diferenca entre P e Pcrit. Quanto maior a diferenca, mais rapido ocorre a
abertura. Se P for menor que Pcrit, a taxa de fechamento (s.) € multiplicada pela diferenca
entre Pcrit € P. Quanto maior a diferenca, mais rapido ocorre o fechamento. Os autores
atribuiram a cada via aérea um valor aleatdrio de Pcrit oriundo de uma distribuicdo normal,
com média (uPcrif) igual a 5 cmH,0 para modelo normal e 10 cmH,O para modelo de
SDRA, e desvio padrdo (oPcrit) igual a 3 cmH,O para modelo normal e 6 cmH,O para
modelo de SDRA.

Esse modelo desenvolvido por BATES e IRVIN (2002) foi capaz de reproduzir
curvas P-V de um pulmdo degaseificado. Além disso, reproduziu o comportamento
transiente da elastancia em diferentes niveis de PEEP. Apesar dos resultados do modelo de
BATES e IRVIN (2002), a equacao utilizada por eles ndo representa a curva P-V em toda a
sua extensdo. A equacdo de SALAZAR e KNOWLES (1964) foi estabelecida
originalmente para representar a curva P-V pulmonares acima da metade da CPT. Ela
apresenta ajuste muito pobre para volumes pulmonares mais baixos, sendo, por isso,
ineficaz para representar a porcdo inferior da curva P-V, na qual sdo observados o
recrutamento das unidades alveolares e o aprisionamento de ar na fase expiratoria
(VENEGAS et al., 1998).

Em 1998, VENEGAS et al. apresentaram uma equacdo sigmodide que se ajustou
bem aos ramos inspiratorio e expiratério de curvas P-V dos sistemas respiratorios de

individuos saudaveis e com SDRA (VENEGAS et al., 1998; HARRIS et al., 2000). Essa
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equacdo contém quatro parametros com significados fisiologicos e mostrou-se capaz de

ajustar a curva P-V da CRF a CPT.

—(P—c) (8)

onde a corresponde ao volume da assintota inferior, b é a capacidade vital, ¢ é a pressao no
ponto de inflexdo matematico da curva sigmoide e d determina a maxima complacéncia ou
minima elastancia, ou seja, a maxima taxa de varia¢do de volume em relacdo a variagéo da

pressao (Figura 12).
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Figura 12 — Pardmetros da equacdo de VENEGAS et al. (1998). a corresponde ao volume da assintota
inferior, b é a capacidade vital, ¢ € a pressdo no ponto de inflexdo matematico da curva sigmoide e d é

proporcional a variacdo de pressdo quando ocorre a maior variacao de volume.
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Apesar de ser uma equacao simetrica, ajustou-se muito bem aos dados clinicos, com
coeficiente de determinacdo de 0,997 para pulmdes de humanos normais (VENEGAS et
al.,1998). Posteriormente, VENEGAS et al. (1999) modificaram essa equacdo incluindo
uma funcdo de recrutamento sigmoide e uma fungdo exponencial de elasticidade. Esse
modelo é capaz de ajustar-se melhor as porcdes finais de ambos os lados da sigmoide.
Entretanto, para ajuste de dados com pressdes de insuflagio menores que 40 cmH,0, a
sigmdide simples ajustou os dados tdo bem quanto o modelo mais complexo (VENEGAS et

al., 1999; HARRIS et al., 2000).
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IV — Materiais e Métodos

Neste trabalho foram desenvolvidos modelos multicompartimentais de simulacdo do
sistema respiratério baseados no comportamento dindmico de abertura e fechamento das
unidades alveolares. Resumidamente: (a) foi reproduzido o modelo de BATES e IRVIN
(2002) que utiliza a equacdo de SALAZAR e KNOWLES (1964); (b) essa equacdo foi
substituida pela equacdo de VENEGAS et al. (1998), sendo utilizada somente a parte
superior positiva da curva P-V dessa equacao, apds ajuste sobre a curva P-V da equacéo de
SALAZAR e KNOWLES (1964); (c) os modelos com as duas equagdes foram simulados
em ventilacdo corrente sem utilizacdo de PEEP; (d) foi realizada a titulacdo decrescente de

PEEP em ambos os modelos.

1V.1 - Estrutura Basica do Modelo

Os modelos multicompartimentais dindmicos do sistema respiratorio foram
construidos no pacote de simulagdo Simulink do MatLab® (versio 5.3, MathWorks Inc.) e

sdo compostos de quatro partes basicas:

1 — Uma fonte geradora de pressao, que pode ser senoidal, de acordo com o trabalho
de BATES e IRVIN (2002), ou quadrada, simulando o modo ventilatério limitado a presséo

e ciclado a tempo (PCV);

2 - Uma equagéo que determina o volume de ar de cada unidade alveolar, que pode

ser representada pela equacdo de SALAZAR e KNOWLES (1964) (Equacdo 6, que sera
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chamada equacdo SK) ou de VENEGAS et al. (1998) (Equacdo 8, que serd chamada

equacdo VHS).

3 — Uma equacdo que determina o estado das vias aéreas, ou seja, se abertas ou

fechadas, de acordo com a equacdo 7.

4 - Uma estrutura armazenadora de volume, responsével por representar o
aprisionamento de ar das unidades alveolares, cujas vias aéreas se fecham antes do

esvaziamento de seu volume.

Os modelos desenvolvidos com as equacfes SALAZAR e KNOWLES (1964) e

VENEGAS et al. (1998) e utilizados nesse trabalho, encontram-se no Anexo |I.

V.2 — Simulacéo

Todos os modelos desenvolvidos foram simulados com freqiiéncia de amostragem

de 100 Hz e método de integracdo numérica ODE de quinta ordem.

IV.2.1 - Etapa 1 - Modelo Bates

Para a simulacdo do modelo Bates, os valores de P, Vo, k, a média de Pcrit (uPcrit),

0 desvio padréo de Pcrit (oPcrit), So € Sc foram os mesmos utilizados por BATES e IRVIN

(2002). Os valores encontram-se na Tabela 1.
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Inicialmente foram simuladas duas incursdes respiratdrias de 100 s cada, com forma
de onda senoidal, entre 0 cmH,0 e a pressdo maxima Pmdx. Em seguida o periodo de
ciclagem foi alterado, sendo utilizados periodos de 50 e 200s para cada incursdo
respiratoria, mantendo-se 0s demais parametros constantes. Depois, 0 modelo foi
modificado para simular o sistema respiratério com SDRA (que sera chamado modelo
Bates SDRA), representado por alteracbes nos valores dos pardmetros da equacdo 7,
conforme realizado por BATES e IRVIN (2002) (Tabela 1). Em SDRA foi simulada
somente uma incursao respiratéria com duracdo de 100 s.

A comparacéo dos resultados obtidos com os resultados originais foi feita através da
digitalizacdo do grafico P-V da Figura 7 do artigo de BATES e IRVIN (2002), utilizando-
se uma rotina em MatLab®. A curva digitalizada foi sobreposta & curva P-V do modelo

Bates simulado.
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Modelo Bates Modelo Bates SDRA
Pmax 30 30
(cmH,0)
Vo 6 6
(L)
k -0,14 -0,14
(cmH,0™)
So 0,0050 0,0025
(cmH,0™)
Sc 0,0050 0,0100
(cmH,0™)
MPcrit 5 10
(cmH,0)
oPcrit 3 6
(cmH,0)

Tabela 1 — Pardmetros das equacdes 6 e 7 quando simulados os modelos Bates e Bates SDRA. Pmudx é 0 valor
méaximo da pressdo senoidal aplicada ao sistema; Vo é a capacidade pulmonar total; £ € uma constante
elastica; So é uma constante relacionada a velocidade de abertura; Sc é uma constante relacionada a
velocidade de fechamento; wPcrit € a média da pressdo critica de abertura e fechamento; oPcrit é 0 desvio

padrdo da Pcrit.

IVV.2.2 - Etapa 2 - Modelo Venegas

Nessa etapa, foram realizadas as mesmas simulacdes da Etapa 1 (secdo 1V.2.1),
substituindo-se a equacdo SK pela equacdo VHS. No Anexo | encontra-se 0 modelo
Venegas, suas estruturas e seu funcionamento. A curva P-V da equacdo VHS foi ajustada

sobre a curva P-V da equacdo SK pela determinacao dos valores dos parametros a, b, c e d
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(Veja Secdo 1V.2.5). A Figura 13 mostra a curva P-V das equacGes sobrepostas. Os valores
aproximados dos parametros a, b, ¢ e d estdo na Tabela 2. Dessa forma, a simulacdo
ocorreu somente na porcao superior positiva da curva P-V representada por essa equacdo

(de 0 a 30 cmH,0).

0.8f
0.6f

0.2p

Volume (litro)
Q

0.4}

-40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40
Pressédo (cmHZO)

Figura 13 — Ajuste da equagdo VHS sobre a equacdo SK. Em linha grossa, a curva P-V da equagdo de
SALAZAR e KNOWLES (1964) (equacéo SK). Em linha fina, a curva P-V da equacdo de VENEGAS et al.

(1998) (equacéo VHS).

Para comparacdo com a simulagéo realizada na Etapa 1, foram mantidos nesta etapa
0s outros elementos do modelo. Foi utilizado um ciclo de presséo senoidal com duracgéo de
100 s. Para a equacdo do volume alveolar, foram utilizados valores conforme ajuste da
curva P-V explicado. Os valores de So, Sc, uPcrit e oPcrit foram mantidos iguais aos

utilizados por BATES e IRVIN (2002) (Tabela 2).
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A modificacdo desse modelo para representar SDRA (que sera chamado modelo
Venegas SDRA) foi realizada igualando-se os valores dos parametros da equagéo do estado
das vias aéreas, uPcrit, oPcrit, So € Sc, como no modelo Bates SDRA. Os parametros da

equacao do volume alveolar permaneceram inalterados (Tabela 2).
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Modelo Venegas Modelo Venegas SDRA
Pmax 30 30
(cmH,0)
a -1 -1
(L)
b 2 2
(L)
c 0 0
(cmH,0)
d 5 5
(cmH,0)
So 0,0050 0,0025
(cmH,0™)
Sc 0,0050 0,0100
(cmH,0™)
MPcrit 5 10
(cmH,0)
oPcrit 3 6
(cmH,0)

Tabela 2 — Parametros das equacBes 7 e 8 para os modelos Venegas e Venegas SDRA. Pmdx é a pressao
aplicada ao sistema; a corresponde ao volume da assintota inferior, b é a capacidade vital, ¢ é a pressdo no
ponto de inflexdo matematico da curva sigméide e d é proporcional a variacdo de pressdo quando ocorre a
maior variagdo de volume; So é uma constante que determina a velocidade de abertura; Sc € uma constante
que determina a velocidade de fechamento; wPcrit € média da pressao critica de abertura e fechamento; oPcrit

é o desvio padrao da Pcrit.
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IVV.2.3 - Etapa 3 - Ventilacéo Corrente

Essa etapa compreende a simulacdo dos modelos em ventilagdo corrente. A fonte
geradora de pressdo senoidal foi substituida por uma de onda quadrada, simulando o modo
ventilatorio PCV, com amplitude de 40 cmH,0, ciclos respiratdrios de 3 s e relagdo entre
tempos inspiratorio e expiratorio (I:E) de 1:2. Foram utilizadas as equacgdes SK e VHS, para
simulacdo dos modelos Bates, Bates SDRA, Venegas e Venegas SDRA. Os valores dos
parametros sdo 0os mesmos citados nas Tabelas 1 e 2. Essa etapa foi realizada com presséo
expiratoria final igual a zero (ZEEP). Foram simulados 20 ciclos respiratorios, com duragdo

total de 60 s.

IV.2.4 - Etapa 4 - Titulacdo de PEEP

Foi realizada a simulacdo dos modelos em ventilagdo corrente durante titulagdes
decrescentes de PEEP. A titulag&o foi realizada de forma decrescente com a PEEP variando
de 20 cmH,0 a 0 cmH,0 (ZEEP). A diminuigdo da PEEP ocorreu de 2 em 2 cmH,0 e cada
PEEP teve uma duracdo de 20 ciclos respiratérios (Figura 14). Utilizou-se o gerador de
pressdao de onda quadrada com variacdo de pressdo de 5cmH,0, ciclos respiratorios de
3 segundos, com relacdo I:E de 1:2. Foram utilizadas as equagdes SK e VHS, para
simulacdo dos modelos Bates, Bates SDRA, Venegas e Venegas SDRA. Os valores dos
parametros sdo os mesmos citados nas Tabelas 1 e 2. O tempo total de simulacdo foi de

660 s.
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Figura 14 — Saida do gerador de pressdo de vias aéreas durante as titulacdes de PEEP decrescentes de
20 cmH,0 a ZEEP com degraus de 2 cmH,0. Cada degrau de PEEP apresenta 20 ciclos respiratorios com

duracdo de 3 s cada ciclo.

1VV.3 — Analise dos Sinais

Na Etapa 2, uma rotina em MatLab® foi escrita para ajustar a curva P-V da equacao
VHS sobre a curva P-V da equacdo SK. Para tal, inicialmente construiu-se a curva P-V
unitaria com a equagdo SK com Vo = 1 L e k = 0,14 cmH,O™, fazendo-se a pressdo P variar
de 0 a 40 cmH,;0 com passo de 0,001 cmH,0. Como essa equagdo representa volumes
superiores a metade da CPT, sua origem representou o ponto médio da curva P-V da
equacdo VHS (Figura 13, pagina 38). Dessa forma, para que a curva P-V da equacdo VHS
passasse pelo ponto (0,0), fixou-se o valor do parametro ¢ = 0 cmH,0O,. Para encontrar-se 0s
demais parametros (a, b e d), foi realizada uma otimizagéo iterativa usando-se a fungédo
FMINSEARCH do pacote MatLab, visando a minimizacéo do erro médio quadratico entre

a curva SK original e a curva VHS ajustada.
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Na Etapa 4, o calculo da elastancia foi realizado ciclo a ciclo para comparagdo com
dados experimentais do comportamento da elastancia do sistema respiratério em modelo
suino de pulméao normal e em SDRA obtidas do trabalho de CARVALHO (2006). Para o
célculo da elastancia, foi escrita uma rotina em MatLab®. A rotina calcula o volume
corrente de cada ciclo respiratério como a diferenca entre 0 volume na transicdo entre
inspiracdo e expiracdo e o volume pulmonar no inicio do ciclo correspondente. O valor da
elastancia em cada ciclo respiratdrio foi calculado como a variagdo de pressdo dividida pelo
volume corrente obtido.

Para comparar o comportamento da elastancia em titulacdo decrescente de PEEP
entre 0 modelo desenvolvido e os modelos suinos do trabalho de CARVALHO (2006), foi

utilizado o ultimo ciclo de cada degrau de PEEP simulado.
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V - Resultados

V.1 - Modelo Bates

A Figura 15 mostra a curva P-V do modelo Bates com dois ciclos respiratorios,
conforme realizado por BATES e IRVIN (2002). O primeiro ciclo respiratério inicia-se
com o pulméo degaseificado, ou seja, volume pulmonar igual a zero e com todas as vias
aéreas fechadas (x = 0). Nesse caso, nota-se maior area de histerese em rela¢do ao segundo
ciclo respiratério, que se inicia a partir de um volume pulmonar minimo (volume
aprisionado ao final do primeiro ciclo). As curvas expiratdrias se sobrepdem nos dois ciclos

respiratorios.
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Segundo ciclo
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Figura 15 — A esquerda, a curva P-V do modelo Bates com duas incursdes respiratorias. As linhas com
circulos representam a primeira incursio e a linha continua, a segunda. A direita, a curva P-V do artigo de
BATES e IRVIN (2002). Os circulos fechados representam o primeiro ciclo respiratério e a linha continua, o

segundo (Adaptada de BATES e IRVIN, 2002). Em ambos 0s casos as curvas expiratdrias dos dois ciclos se

sobrepdem.
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A curva resultante da simulacdo foi sobreposta a curva digitalizada do artigo
(BATES e IRVIN, 2002) (Figura 16). Quando realizada a digitalizacdo da curva P-V do
trabalho de BATES e IRVIN (2002) nota-se um formato denteado no primeiro ciclo
respiratorio (Figura 16, curva azul). Isso ocorreu pois o grafico da curva P-V no artigo ¢
feito por circulos fechados mais grossos para identificacdo do primeiro ciclo respiratorio

(Figura 15, a direita), interferindo na sua digitalizacéo.

Artigo Bates

Modelo Bates

L L L L L
0 i 10 16 20 % a0 i)
Pressdo (cmH20)

Figura 16 — Sobreposicao das curvas da Figura 15 ap6s digitalizacdo da figura do artigo. Em azul, a curva P-V

digitalizada do artigo de BATES e IRVIN (2002). Em vermelho, a curva P-V do modelo desenvolvido.

As modificacbes do modelo Bates com a alteracdo do tempo de ciclagem e a
simulacdo da SDRA séo apresentadas respectivamente nas Figuras 17 e 18. Nota-se que
guanto maior o periodo de ciclagem, menor a area de histerese e maior o aprisionamento de
ar no final do ramo descendente da curva P-V (Figura 17). No modelo Bates SDRA,

observou-se maior area de histerese, maior aprisionamento de ar ao final do ramo
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descendente e desvio da curva para a direita em relacdo ao modelo Bates normal (Figura

18).
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Figura 17 — Curvas P-V do modelo Bates. A: Comparacdo entre o periodo de ciclagem de 100 s (linha
continua) e o periodo de ciclagem de 50 s (linha tracejada); B: Comparacdo entre o periodo de ciclagem de
100 s (linha continua) e o periodo de ciclagem de 200 s (linha tracejada). Nos dois casos, foram simuladas

duas incursdes respiratorias.

Volume (litro)

Pressé&o (cmH_0)

Figura 18 — Curva P-V do modelo Bates (linha continua) em comparagdo com a curva P-V do modelo Bates

SDRA (linha tracejada).
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V.2 — Modelo Venegas

A Figura 19 mostra a curva P-V do modelo Venegas simulado na porcdo superior
positiva (de 0 a 30 cmH,0) da curva P-V da equacdo VHS, e sua comparagdo com a curva
P-V do modelo Bates. Nota-se que os resultados sdo semelhantes, com pequenas diferencas
nos valores de volume. No ramo inspiratério do primeiro ciclo, a partir de
aproximadamente 9 cmH-0, a curva P-V do modelo Venegas apresenta volume maior para
uma mesma pressao até o fim do ramo inspiratorio, onde a diferenca de volume é
aproximadamente 1% maior em relagdo ao volume da curva P-V do modelo Bates. No
ramo expiratorio, até aproximadamente 9 cmH,0, o volume do modelo Venegas é superior
ao do modelo Bates, com diferenca maxima de aproximadamente 2%. Abaixo dessa
pressao, o volume do modelo Venegas é inferior ao do modelo Bates até o final do ramo
expiratorio, onde a diferenga de volume € aproximadamente 1% inferior em relacdo ao

volume da curva P-V do modelo Bates.

lume (litro)
o
o

Vo
=
P -

0 5 10 15 20 25 30
Presséo {cmHQO)

Figura 19 — Curva P-V do modelo Bates (linha continua) e do modelo Venegas (linha tracejada). As curvas

sdo semelhantes, com diferencas no ramo expiratdrio e no segundo ciclo respiratdrio.
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Na Figura 20, observa-se a curva P-V da modificacdo do modelo Venegas, com
diferentes tempos de ciclagem e com SDRA. Nota-se que com o periodo de ciclagem mais
longo (200 s) a area de histerese foi menor e o aprisionamento de ar no final do ramo
descendente da curva P-V foi maior. No modelo Venegas SDRA, observou-se maior area
de histerese, maior aprisionamento de ar ao final do ramo descendente e desvio da curva

para a direita em comparagdo com o modelo Venegas normal.

Volume (litro)
Volume (litro)

0 5 10 15 20 25 30
Pressao (cmHZO) Pressao {cmHzo)

Figura 20 — A: Curva P-V do modelo Venegas (linha continua) em comparagdo com o modelo Venegas SDRA (linha
tracejada). B: Modelo Venegas com diferentes tempos de ciclagem. Em linha continua a curva obtida com ciclo de 50 s e

em linha tracejada, de 200 s.

V.3 - Modelos Bates/VVenegas em Ventilagdo Corrente

A Figura 21 apresenta a curva volume pulmonar x tempo dos modelos Bates e
Venegas em ventilacdo corrente e em ZEEP. Nota-se que a cada ciclo respiratério o volume
alcanca seu valor maximo no fim da inspiragdo. Além disso, observa-se 0 aumento

progressivo dos volumes correntes no decorrer dos ciclos respiratorios.
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Figura 21 — Curvas volume pulmonar x tempo dos modelos de pulm&o normal, em ventilagdo corrente com
ciclos respiratdrios de 3 s e relacdo I:E de 1:2, em modo PCV de 40 cmH,0. A: Modelo Bates. B: Modelo

Venegas.

Na Figura 22, observa-se 0 comportamento desses modelos de SDRA, apresentando

diminuicao do volume corrente e no volume pulmonar total.
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Figura 22 - Curvas volume pulmonar x tempo em ventilacdo corrente em modelo de SDRA, com ciclos
respiratérios de 3 segundos e relacdo I:E de 1:2, em modo PCV 40 cmH,0. A: Modelo Bates. B: Modelo

Venegas.
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V.4 — Modelos Bates/VVenegas na Titulagéo da PEEP

Na Figura 23, observa-se a curva volume pulmonar x tempo dos modelos Bates e
Venegas em titulacdo decrescente de PEEP. Nos valores de PEEP abaixo de 8 cmH,0,
observa-se a diminuicdo progressiva do volume corrente ao longo do degrau de PEEP. A
diferenca entre os valores de volume pode ser observada. No Gltimo ciclo respiratério de
cada degrau de PEEP, o volume maximo do modelo Venegas € maior em relacdo ao
modelo Bates para valores de PEEP de 20 até 6 cmH,0; para valores de PEEP de 4 cmH,0
até ZEEP, o volume méximo do modelo Bates € maior em relacdo ao modelo Venegas. A
variacdo de volume é maior no modelo Venegas nos degraus de PEEP del6 até 4 cmH,0.
Nos demais degraus, 0 modelo Bates apresenta variacdo de volume maior.
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Figura 23 — Curvas volume pulmonar x tempo de uma manobra de titulagdo de PEEP decrescente dos
modelos de pulm&o normal. A PEEP variou de 20 cmH,0 até ZEEP em degraus de 2 cmH,0. Cada PEEP tem
20 ciclos respiratérios, com relagdo I:E de 1:2, em modo PCV de 5 cmH,0. A: Modelo Bates; B: Modelo
Venegas. Nota-se a variagdo do volume corrente ao longo de cada degrau, especialmente para PEEP menor

que 8 cmH,0.
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O grafico PEEP x elastancia dos modelos Bates e Venegas simulados em titulacédo
decrescente de PEEP sdo apresentados na Figura 24. O primeiro ciclo respiratorio apds a
transicdo de cada degrau de PEEP apresenta um comportamento transitorio, levando-o0 a um
volume corrente muito baixo, o que aumenta sua elastancia. Assim sendo, os ciclos
respiratorios imediatamente apds cada transicdo de PEEP serdo assinalados nas Figuras 24
e 26. O segundo ciclo de cada degrau de PEEP apresenta a menor elastancia, a qual tende a
aumentar até sua estabilizacdo nos ultimos ciclos respiratorios de cada degrau, se o degrau
de PEEP for longo o suficiente (Figura 25). Isso pode também ser observado pela
diminuicdo do volume corrente ao longo do degrau de PEEP (Figura 21). A menor

elastancia ocorreu em PEEP igual a 4 cmH,0O, nos modelos Bates e Venegas normais.
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Figura 24 — Curvas PEEP x Elastancia na titulacdo decrescente de PEEP dos modelos de pulm&o normal. A
PEEP variou de 20 cmH,0 a ZEEP em degraus de 2 cmH,0. Os pontos marcados com um X, neste e em
outros graficos similares, referem-se ao primeiro ciclo respiratorio de cada degrau de PEEP. O segundo ciclo
representa o ponto de minima elastancia em cada degrau, a qual aumenta nos ciclos seguintes. A elastancia foi
calculada em cada ciclo respiratério. A: Modelo Bates; B: Modelo Venegas. A menor elastancia ocorreu em

PEEP de 4 cmH,0.
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Figura 25 — Curva volume pulmonar x tempo de uma manobra de titulacdo de PEEP decrescente do modelo
Venegas de pulmdo normal. A PEEP varia de 20 cmH,O até ZEEP em degraus de 2 cmH,0. Cada PEEP tem
100 ciclos respiratérios, com relacédo I:E de 1:2, em modo PCV de 5 cmH,0. Nota-se a variagdo do volume

corrente ao longo de cada degrau e sua estabiliza¢do quando o tempo é longo o suficiente.

Quando simulados os modelos Bates e Venegas SDRA, observa-se uma
modificacdo nas curvas volume pulmonar x tempo (Figura 26), com diminui¢do do volume
corrente em cada ciclo respiratorio, além de maior aprisionamento de ar. Nas curvas PEEP
x elastancia, observa-se 0 aumento da PEEP de minima elastancia (Figura 27). Nesses

gréficos, observa-se que a PEEP de minima elastancia é de 8 cmH,0.
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Figura 26 — Curvas volume pulmonar x tempo de uma manobra de titulagdo de PEEP decrescente dos
modelos de SDRA. A PEEP varia de 20 cmH,0 até ZEEP em degraus de 2 cmH,0. Cada PEEP tem 20 ciclos
respiratorios, com relacdo I:E de 1:2, em modo PCV de 5 cmH,0. A: Modelo Bates; B: Modelo Venegas.

Nota-se a variacdo do volume corrente ao longo de cada degrau, especialmente para PEEP menores que
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Figura 27 — Curvas PEEP x Elastancia em titulagdo decrescente de PEEP dos modelos de SDRA. A PEEP
variou de 20 cmH,0O a ZEEP em degraus de 2 cmH,0. A elastancia foi calculada em cada ciclo respiratorio.

A: Modelo Bates; B: Modelo VVenegas. A menor elastancia ocorre em PEEP de 8 cmH,0.
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As figuras 28 e 29 mostram o grafico PEEP x elastancia de pulmdes normais e com
SDRA, respectivamente, dos seis suinos (CARVALHO, 2006) e do ultimo ciclo
respiratorio de cada degrau de PEEP dos modelos normais simulados. No modelo normal,

em ambos os casos, a PEEP de minima elastancia apresenta valores menores que o modelo

SDRA.
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Figura 28 — Curvas PEEP x Elastancia de um pulméo normal. A: Modelo suino, 6 animais; B: Modelo

Venegas (circulo aberto) e Modelo Bates (linha tracejada).
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Figura 29 - Curvas PEEP x Elastancia de um pulmao com SDRA. A: Modelo suino, 6 animais; B: Modelo

Venegas (circulo aberto) e Modelo Bates (linha tracejada).
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V1 - Discussao

V1.1 - Avaliacéo dos Resultados da Curva P-V Quase-Estética

Etapa 1

Nas Figuras 15 e 16 (paginas 44 e 45, respectivamente) observa-se, pela
sobreposicao das curvas P-V do modelo desenvolvido e do artigo (BATES e IRVIN, 2002),
gue o modelo apresentado nesse trabalho reproduziu os resultados de BATES e IRVIN
(2002). E notéavel a semelhanca entre a curva P-V do modelo desenvolvido no trabalho e a
curva P-V do artigo (BATES e IRVIN, 2002). Quando simulado com diferentes tempos de
ciclagem (Figura 17, pagina 46) e com SDRA (Figura 18, pagina 46), observa-se que as
alteracdes no formato da curva P-V sdo as mesmas observadas por BATES e IRVIN (2002)
em seu trabalho, tanto no primeiro quanto no segundo ciclo respiratério. Quando o tempo
de ciclagem foi menor, observou-se uma area de histerese maior. A histerese diminui
quando o tempo de ciclagem é aumentado, levando, também, a um aprisionamento de ar ao
final do ramo descendente (Figura 17). Os achados nas curvas P-V do modelo de SDRA
dos autores originais, como aumento da area de histerese, desvio da curva para a direita e
aprisionamento de ar no final do ramo descendente da curva P-V (BATES e IRVIN, 2002)

foram também observados nas simulacdes realizadas (Figura 18).

Etapa 2

Os resultados obtidos com a substituicdo da equacdo SK pela VHS no modelo

Venegas foram muito semelhantes aos originais (Figuras 19 e 20, paginas 47 e 48,
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respectivamente). A semelhanca nos resultados era esperada pois, como explicado na se¢édo
Materiais e Métodos, foi utilizada somente a parte superior positiva da curva P-V da
equacdo VHS, muito semelhante a curva P-V exponencial da equacdo SK (Figural3). As
diferencas mais notaveis entre os modelos foram os valores dos volumes nos ramos
ascendente e descendente da curva P-V. No ramo ascendente, a partir de 9 cmH,0, o
modelo Venegas apresenta volume maior em relagdo ao modelo Bates, chegando a cerca de
1% no fim do ramo ascendente. No ramo descendente, 0 modelo Venegas apresenta volume
maior até aproximadamente 9 cmH,0, a partir do qual comeca a diminuir, chegando ao
final do ramo descendente com um volume cerca de 1% menor em relagdo ao modelo

Bates.

V1.2 - Dindmica Temporal do Volume durante Ventilacdo Corrente

Etapa 3

Observa-se nos graficos volume pulmonar x tempo das Figuras 21 e 22 (pagina 49)
que o volume pulmonar ndo alcanca seu valor de pico imediatamente no inicio da
inspiracdo. Essa dinamica temporal do volume ocorre devido a dindmica de abertura e
fechamento das vias aéreas ligadas as unidades alveolares. Por se tratar de um modelo que
apresenta a abertura de vias aéreas dependente do tempo, as diferentes velocidades de
abertura das vias aéreas fazem com que ocorra tal comportamento, que é mais acentuado no
modelo de SDRA, pois apresenta taxa de abertura mais lenta, diminuindo a diferenca de
volume entre o inicio e o final da inspiracio em relacdo ao modelo normal. E interessante
notar que, apesar do modelo ndo apresentar resisténcia de vias aéreas, esse comportamento

visualizado no grafico mostra a existéncia de um componente resistivo intrinseco no
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modelo durante a inspiracdo, gerado pela dindmica de abertura e fechamento das vias
aéreas (Figura 30). Quando os modelos foram simulados em titulacdo de PEEP, a variacéo
de volume ocorreu lentamente (Figuras 23 e 26, paginas 50 e 53, respectivamente),

mostrando que o modelo néo é puramente elastico.
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Figura 30 — Curva volume pulmonar x tempo em ventilagdo corrente no modelo Venegas normal, com ciclos
respiratérios de 3 segundos e relagdo I:E de 1:2, em modo PCV de 40 cmH,0O. A: Curva completa. B:

Destaque de um trecho da curva completa mostrando a existéncia de uma resisténcia aparente.

V1.3 - Caracteristicas Elasticas do Modelo em Titulacdo de PEEP

Etapa 4

SUTER et al. (1975) descreveram a existéncia de um valor ideal de PEEP para o
qual a complacéncia é maxima durante manobras de titulacdo ascendentes. O maximo
transporte de oxigénio e menor fracdo de espaco morto (&reas ventiladas, porém nao
perfundidas) ocorrem concomitantemente, segundo os autores. Os modelos
multicompartimentais desenvolvidos nesse trabalho também apresentaram PEEPs de

minima elastancia, o que se observou nos experimentos com suinos utilizados para
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comparacdo (CARVALHO, 2006). Com o modelo de SDRA, observa-se que, para PEEPs
altas (entre 10 e 20 cmH;0), a elastancia apresentou valores entre aproximadamente 60 e
160 cmH,0.L™. Em valores de PEEP abaixo da PEEP de minima elastancia (de 6 cmH,0 a
ZEEP), a elastancia apresenta valores entre aproximadamente 60 e 140 cmH,O.L™,
refletindo o colapso ciclico das vias aéreas nessa faixa de pressdo. Entre essas duas regides,
encontra-se a PEEP de minima elastancia (8 cmH,0), abaixo da qual o colapso ocorre mais
rapidamente no modelo simulado (Figura 27, pagina 53). O mesmo ocorre na simulacdo do
pulmdo normal, que apresenta as trés regies supracitadas, porém com valor menor de
PEEP de minima elastancia.

Tanto SUTER et al. (1978) quanto FAHY et al. (1997) mostraram em pacientes sob
ventilacdo mecénica, a complacéncia dependia da magnitude do volume corrente e da
PEEP. No modelo Venegas SDRA, simulando manobra de titulagdo de PEEP com volume
corrente maior, observa-se elastdncia menor e reducdo da PEEP de minima elastancia
devido ao maior recrutamento em cada ciclo respiratorio (Figura 31). VVé-se que, com 0s
modelos simulados, 0 volume corrente modifica a elastancia em cada PEEP, ou seja, existe
uma PEEP de minima elastancia que varia de acordo com o volume corrente utilizado na

ventilagdo mecanica (SUTER et al., 1978; JANDRE et al., 2004; CARVALHO, 2006).
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Figura 31 — A: PEEP x Elastancia do modelo Venegas SDRA simulado com PCV de 5 cmH,0. A elastancia

foi calculada em cada ciclo respiratério. B: PEEP x Elastancia do modelo Venegas SDRA simulado com PCV

de 10 cmH,0. A elastancia foi calculada em cada ciclo respiratério. Os pontos marcados com um x referem-

se ao valor de elastancia no momento de transicao do degrau de PEEP e foram excluidos da analise; C: Vias

aéreas abertas x tempo simulado com pressdo de admissdo de 5 cmH,O; D: Vias aéreas abertas x tempo

simulado com pressao de admissao de 10 cmH,0.
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Diferentemente do comportamento dos modelos simulados, SUTER et al. (1978),
mostraram que a complacéncia do sistema respiratdrio alcanca o valor maximo com volume
corrente de 12 ml/kg em pacientes sob ventilacdo mecénica por insuficiéncia respiratoria

aguda, acima do qual a complacéncia torna-se menor (Figura 32).
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Figura 32 — Influéncia do volume corrente nos valores de complacéncia e na identificacdo dos pontos de
méaxima complacéncia (ou minima elastancia). A esquerda, o0 modelo Venegas SDRA mostrando o Gltimo
ciclo de cada degrau de PEEP simulado com PCV de 5 (circulo fechado), 8 (x), 10 (circulo aberto), 12
(quadrado aberto) e 20 cmH,O (asterisco). A direita, a influéncia do volume corrente nos valores de PEEP de

méaxima complacéncia em pacientes com insuficiéncia respiratéria aguda (Figura adaptada de SUTER et al.,

1978).

Por sua vez, JANDRE et al. (2004) mostraram existir, em modelo suino saudavel,
variacdo do valor da elastancia no degrau de PEEP quando o volume corrente é variado. Na
Figura 33, observam-se resultados desse trabalho, no qual a variacdo do volume corrente
foi modificada visando a provocar variacdes da pressdo parcial de CO,. A seta em cada

resultado representa o valor inicial de volume corrente para manter uma pressao parcial de

60



CO, de 40 mmHg. Em seguida, o volume corrente foi reduzido para aumentar a pressao
parcial de CO, (primeira etapa), logo depois foi aumentado (segunda etapa) e novamente
diminuido (terceira etapa), por cerca de 2 a 3 minutos em cada etapa. A elastancia
aumentou na primeira etapa, diminuiu na segunda e aumentou na terceira etapa, retornando
para proximo dos valores iniciais da primeira etapa. No modelo Venegas SDRA, também
se observa variacdo dos valores de elastancia quando alterado o valor do volume corrente
em um mesmo degrau de PEEP. Isso ocorre devido a dindmica temporal de abertura e
fechamento das vias aéreas de unidades alveolares, sendo presente principalmente em
PEEPs mais baixas. Quando em titulacdo decrescente a PEEP é diminuida, o volume
corrente diminui ao longo do degrau, por causa do fechamento progressivo das vias a€reas
de unidades alveolares, de forma que os valores de minima elastancia ocorrem no inicio de
cada degrau. Por outro lado, quando se aumenta o volume corrente numa mesma PEEP esse
comportamento é alterado, e a elastancia diminui com o decorrer do tempo, em resposta ao
recrutamento de unidades antes colapsadas. Retornando-se aos valores menores de volume
corrente observa-se, novamente, 0 aumento do valor de elastancia, devido ao colapso em
resposta a reducdo da pressdo média de vias aéreas. O colapso das unidades durante o
degrau de PEEP pode ser observado com a diminui¢do do volume corrente nos gréaficos
volume pulmonar x tempo das Figuras 24 e 27 (paginas 51 e 53, respectivamente), que é
acentuada nos valores de PEEP abaixo dos valores de PEEP de minima elastancia. A Figura
33 mostra o comportamento da elastancia no modelo Venegas SDRA no degrau de PEEP
de 4 cmH,O durante uma manobra de titulagdo decrescente de PEEP com alteracdo do

volume corrente ao longo do degrau.
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Figura 33 — A esquerda, o comportamento da elastancia durante uma manobra de titulagdo decrescente de
PEEP no degrau de 4 cmH,0O com varia¢do do volume corrente. A numeracao indica a ordem dos valores da
elastancia ao longo do degrau de PEEP. Os pontos 1 e 2 sdo simulados com PCV de 5 cmH,0; o ponto 3 com
PCV de 8 cmH,0; e o ponto 4 novamente com PCV de 5 cmH,0. A direita gréafico extraido do trabalho de
JANDRE et al. (2004) mostrando a variagdo da elastancia com a varia¢do do volume corrente em um mesmo

degrau de PEEP em seis suinos.

Na Figura 34, observa-se que, no modelo Venegas SDRA, o ponto de minima
elastancia ocorre em valores maiores para uma titulacdo crescente de PEEP (12 cmH,0) em
relacdo a titulacdo decrescente (8 cmH,0). Isso pode ser explicado pelo recrutamento sob
valores de PEEPs maiores, que comecam a colapsar com a diminui¢do da PEEP, quando é
realizada a manobra decrescente. Na manobra crescente, por outro lado, o recrutamento
dessas unidades ocorre durante o aumento dos degraus de PEEP, necessitando de um tempo
maior para recrutar essas unidades colapsadas. N&o foi encontrado, na pesquisa para o
presente estudo, nenhum trabalho que compare em ventilagdo corrente, titulagdes

crescentes e decrescentes de PEEP.
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Figura 34 — Modelo Venegas SDRA simulando uma titulagdo decrescente e crescente de PEEP. A: Curva
PEEP x Elastancia de uma manobra decrescente de PEEP que variou de 20 cmH,O a ZEEP em degraus de
2 cmH,0. A elastancia foi calculada em cada ciclo respiratério. B: Curva PEEP x Elastancia de uma manobra
crescente de PEEP que variou de ZEEP a 20 cmH,0 em degraus de 2 cmH,0. A elastancia foi calculada em

cada ciclo respiratério.

V1.4 — Efeitos de Modifica¢cdes na Equacao Determinante do Estado de Vias Aéreas

Os valores utilizados por BATES e IRVIN para os parametros da equacdo
determinante do estado das vias aéreas representam bem as alteracGes na curva P-V em
SDRA. A utilizacao da distribuicdo gaussiana para Pcrit foi sugerida por CROTTI et al.
(2001) e recentemente mostrada por BORGES et al. (2006) em um estudo experimental. Os
valores de uPcrit € oPcrit representam bem as alteracbes da curva P-V em SDRA,
conforme sugerido por BRANCAZIO et al. (2001) e HICKLING (2001), apresentando
aumento da area de histerese, desvio da curva para a direita e aprisionamento de ar,

conforme usualmente observado experimentalmente (HARRIS, 2005).
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Em relacdo aos valores e distribuicdo de s, e s, ndo ha embasamento na literatura
para justificar diretamente sua escolha. Foi utilizada uma distribuicdo hiperbolica, pois uma
parte das vias aéreas ligadas as unidades alveolares devem abrir e fechar bem lentamente
durante ventilacdo regular, tornando o pulmao capaz de funcionar em um estado
constantemente aberto com poucas unidades sendo recrutadas e colapsadas em cada ciclo
(BATES e IRVIN, 2002) (Figura 31, pagina 59). Os valores utilizados pelos autores para
simular o modelo normal e 0 modelo de SDRA foram obtidos por tentativa e erro.

Para mostrar o efeito da variacdo dos parametros (So, Sc, uPcrit € oPcrit) sobre a
PEEP de minima elastancia, foram realizadas algumas simulacdes. Se os parametros sdo
variados proporcionalmente (dobrando wPcrit, oPcrit, e Sc e dividindo-se So pela metade),
fazendo com que as unidades abram mais lentamente e fechem mais rapidamente, ocorre
interferéncia somente nos valores de elastancia, mas ndo ocorre alteragdo no valor de PEEP
de minima elastancia (Tabela 3). Quando se variam os parametros isoladamente, mantendo
os demais parametros (conforme Tabela 3), observa-se alteracdes nos valores de PEEP de
minima elastancia (Tabela 3). Devido ao grande nimero de combinaces possiveis em
relacdo as alteracdes dos parametros, optou-se pela utilizacdo dos valores mencionados no
trabalho de BATES e IRVIN (2002), visto que eles representam caracteristicas elasticas de

modelos experimentais em ventilagdo corrente.
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UPcrit oPcrit S, Se PEEP Minima | Caracteristicas do
Elastancia Modelo
(cmH,0) | (cmHz0) | (cmH0™) | (cmH,0™) (cmH.0)
5} 3 0,0050 0,0050 4 Normal
10 6 0,0025 0,0100 6 SDRA
15 9 0,0017 0,0150 6 Proporcional
20 12 0,0013 0,0200 6 Proporcional
25 25 0,0010 0,0250 6 Proporcional
10 3 0,005 0,005 8 UPcrit X 2
2 6 0,005 0,005 2 uPcrit diminuido
15 3 0,005 0,005 12 MPcrit X 3
20 3 0,005 0,005 16 UPcrit X 4
10 6 0,005 0,005 6 oPcrit X 2
10 12 0,005 0,005 2 oPcrit X 4
10 6 0,0010 0,005 6 So diminuido
10 6 0,005 0,0250 8 Sc aumentado
10 6 0,001 0,0250 8 So diminuido e Sc
aumentado

Tabela 3 — Influéncia dos valores dos parametros da equagdo determinante do estado de vias aéreas nos
valores de PEEP de minima elastancia. Nas caracteristicas do modelo, normal representa os valores dos
modelos Venegas; SDRA representa os valores do modelo Venegas SDRA; proporcional representa a
variagdo proporcional dos parametros, conforme explicado no texto; quando os parametros séo especificados,

somente esse parametro foi alterado
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VL5 - Limitagdes do Modelo

Os modelos apresentados nesse trabalho sdo compostos de unidades alveolares em
paralelo com vias aéreas sem resisténcia quando no estado aberto, sem a presenca de
resisténcias individuais para cada unidade ou uma resisténcia comum a elas. Logo,
reproduzem somente o comportamento elastico do pulmao. E sabido que, em humanos,
para que seja desprezivel o componente resistivo da equacdo do movimento (equacao 1) é
necessaria a utilizacdo de fluxos menores que 9 I/min (LU et al., 1999). Desse modo, nos
casos da simulacdo com insuflacdes lentas (etapas 1 e 2), a resisténcia pode ser omitida do
modelo sem que as pressdes resultantes difiram das pressdes observadas experimental-
mente. Porém, nas etapas de ventilacdo corrente, esse parametro torna-se importante e
talvez sua introducdo leve a modificagdes no resultado.

Também é importante notar a existéncia de um componente resistivo intrinseco ao
modelo observado na Etapa 3, quando ocorre a ventilagéo corrente dos modelos (Figura 30,
pagina 57). Esse componente resistivo aparente surge devido a dindmica de abertura e
fechamento das vias aéreas, que fazem com que as unidades alveolares assumam seu
volume méximo apenas no final da inspiracgéo.

Os modelos desenvolvidos nesse estudo séo excitados a pressao, sendo capazes de
simular somente 0 modo PCV. Por outro lado, o protocolo de ventilagdo utilizado por
CARVALHO (2006) em seu experimento com modelo suino utilizou 0 modo ventilatorio
com volume controlado (Volume Controlled Ventilation, VCV) e fluxo inspiratorio
constante. Apesar disso, os modelos reproduziram caracteristicas elasticas analogas as

apresentadas em seu trabalho.
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Além disso, os modelos foram simulados com uma Unica distribuicdo das pressdes
criticas de abertura e fechamento. No entanto, de acordo com PELOSI et al. (2001), as
pressdes criticas de abertura e fechamento sdo diferentes. Em estudo com TC de torax,
esses autores mostraram que as pressdes criticas de abertura e fechamento apresentam
distribuicdo gaussiana, porém suas médias variam muito, sendo a pressdo critica de abertura

préxima de 20 cmH,0 e a de fechamento proxima de 5 cmH,0 (PELOSI et al., 2001).

V1.6 - Perspectivas futuras

Introducdo de outros parametros no modelo

A introducdo das propriedades resistivas e inerciais podem reproduzir de forma
mais fidedigna os resultados apresentados pelo modelo. Modelos com essas caracteristicas
podem ser estudados em algumas estratégias, como, por exemplo, ventilacdo de alta
freqUéncia e técnicas de oscilagfes forcadas, nas quais a omissao desses parametros pode
alterar os resultados. Modos ventilatérios diferentes, como o VCV, podem também ser

representados mediante modificagdes no modelo.

Modelo Tudo ou Nada

Mostrando que é possivel modelar o sistema respiratério com um ndmero menor de
parametros, JANDRE et al. (2006) construiram o modelo “tudo ou nada”, baseados na idéia
de FRAZER et al. (2004), que sugeriram que a curva P-V pode ser representada pela

combinacédo de unidades sigmoides. O modelo “tudo ou nada”, similarmente ao de BATES
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e IRVIN (2002), ¢ um modelo distribuido, neste caso formado pela superposicdo de curvas
“tudo ou nada” de milhares de unidades alveolares. Nesse modelo, quando a pressao motriz
€ maior que a Pcrit, a unidade alveolar assume seu volume maximo, e se esvazia para
pressdes inferiores Pcrit. O comportamento dindmico de fechamento e abertura de vias
aéreas também estd presente nesse modelo. Nas Figuras 35 e 36 observa-se o
comportamento desse modelo em ventilagio corrente e na titulacio decrescente de PEEP. E
importante notar que esse modelo é representado por um numero de pardmetros menor em
relacdo aos modelos apresentados nesse trabalho. Apesar da necessidade de ajustes,
principalmente devido ao grande aprisionamento de ar ao final da expiracdo, que pode ser
observado nas curvas de volume pulmonar x tempo da Figura 35, esse modelo também
pdde reproduzir a variacdo da PEEP de minima elastancia de acordo com alteracGes de

wPcrit, So e Sc (Figura 36).
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Figura 35 - Curva volume pulmonar x tempo do modelo tudo ou nada (ver explicagbes no texto) em
ventilagdo corrente com ciclos respiratorios de 3 segundos e relacéo I:E de 1:2, em modo PCV de 40 cmH,0.

A: Modelo Normal. B: Modelo SDRA.
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Simulando-se uma titulacdo de PEEP, observa-se uma grande diferenca entre o
modelo normal e com SDRA. Enquanto o modelo normal permanece com seu volume
méaximo durante todas as incursdes respiratorias com PEEP alta (entre 20 e 14 cmH,0) e
grande variacdo de volume em cada ciclo respiratério a partir desse degrau de PEEP, o
modelo de SDRA néo alcanga seu volume maximo e apresenta menor variacdo de volume
nos ciclos respiratérios (Figura 36). No grafico PEEP x elastancia do modelo de SDRA,
ocorre um desvio para a direita e um aumento da elastancia em comparagdo com o modelo
normal, reproduzindo a necessidade de aumento da PEEP para se ter maior recrutamento
(Figura 37). No modelo normal, foram mostrados somente os valores da elastancia para
degraus de PEEP menor ou igual a 12 cmH,O, pois as unidades alveolares permanecem
abertas todo o tempo para os valores acima dessa PEEP.

Ensaios de comparacdo desse modelo com os modelos Bates e Venegas, tanto em

situacdo normal quanto de SDRA, podem esclarecer suas vantagens e limitacoes.
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Figura 36 - Curva volume pulmonar x tempo de uma manobra de titulacdo de PEEP decrescente no modelo
tudo ou nada. A PEEP variou de 20 cmH,0 até ZEEP em degraus de 2 cmH,0O. Cada PEEP tem 20 ciclos

respiratorios, com relagdo I:E de 1:2, em modo PCV de 5 cmH,0. A: Modelo normal; B: Modelo SDRA.
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ciclo respiratorio. A: Modelo Normal; B: Modelo SDRA.

Modelo de zonas pulmonares

O modelo Venegas foi simulado utilizando-se a parte superior positiva da curva P-V
da equacao VHS. Essa faixa de pressao utilizada torna a curva muito semelhante a curva P-
V da equacdo SK. No entanto, visto que a curva P-V da equacdo VHS ¢ valida para ajustar
a curva P-V da CRF a CPT, pode-se explorar o restante de sua extensdo sigmoide.

Uma opcao é a introducdo de zonas distintas no pulmé@o com SDRA, representando
as regides dependente, ndo dependente e intermediaria (FAN et al., 2005 e LAPINSKY e
MEHTA, 2005) (Figura 8, pagina 18).

Resultados de uma implementacdo preliminar desse modelo podem ser vistos na
Figura 38, que mostra curvas P-V de cada zona simulada e a curva P-V total desse modelo.
O modelo foi implementado criando-se trés conjuntos representando as caracteristicas de

cada regido. Os valores dos parametros da equacao determinante do estado de vias aéreas e
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da equacdo determinante do volume alveolar foram escolhidos por tentativa e erro e séo

observados na Tabela 4.
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Figura 38 — Modelo de trés zonas pulmonares. A: Curva P-V da regido ndo dependente; B: Curva P-V da
regido intermediaria; C: Curva P-V da regido dependente e D: Curva P-V do somatério das regibes

pulmonares.
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Paréametros Zona Superior Zona Intermediaria Zona Inferior
a
-1 -1 -1
(L)
b
1,8 2 1,8
(L)
C
-10 0 10
(cmH,0)
d
5 5 5
(cmH,0)
So
0,01 0,005 0,01
(cmH,0™)
Sc
0,005 0,005 0,01
(cmH,0™)
MPcrit
-1 5 10
(cmH,0)
oPcrit
2 3 1
(cmH,0)

Tabela 4 — Valores dos parametros em cada zona pulmonar. Onde a corresponde ao volume da assintota
inferior, b é a capacidade vital, ¢ € a pressdo no ponto de inflexdo matematico da curva sigmoide e d é
proporcional a variacdo de pressdo quando ocorre a maior variagdo de volume; So é uma constante que
determina a velocidade de abertura; Sc é uma constante que determina a velocidade de fechamento; gPcrit é

média da presséo critica de abertura e fechamento; oPcrit é 0 desvio padrdo da Pcrit.
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O comportamento das trés zonas durante a manobra de titulacdo decrescente e 0
somatorio dos volumes dessas regides é mostrado na Figura 39. Esse modelo foi simulado
em modo PCV de 5 cmH,0, com ciclos respiratorios de 3 segundos e relagédo I:E de 1:2. A
titulacdo foi realizada de forma decrescente com a PEEP variando de 20 cmH,0 a ZEEP

com degraus de 2 cmH,0. Cada degrau teve duragéo de 20 ciclos respiratérios.
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Figura 39 — Variacéo do volume ciclo a ciclo nas zonas pulmonares e o somatdrio desses volumes. A: Curva
volume pulmonar x tempo na zona superior; B: Curva volume pulmonar X tempo na zona média; C: Curva

volume pulmonar x tempo na zona inferior; D: Curva volume pulmonar x tempo do pulméo.
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Um problema encontrado nesse modelo ocorre quando é simulada a zona inferior.
Nesse caso, como o fechamento das unidades ocorre mais rapido, o volume pulmonar
apresenta valores negativos, ndo sendo compativel com dados experimentais. Sendo assim,

ainda sao necessarios ajustes nesse modelo.

Modelo de aeracdo e de trocas gasosas pulmonares

Conforme descrito por ALBAICETA et al. (2005) com o uso de imagens de TC de
torax em humanos com lesdo pulmonar aguda, a curva P-V apresenta informacdes sobre a
acao mecanica dos pulmdes. Os autores analisaram cada voxel/ de volume pulmonar e
classificaram-no como ndo aerado, pobremente aerado, normalmente aerado e
hiperinsuflado de acordo com a densidade do voxel. Esses autores mostraram que o volume
dos compartimentos normalmente aerados apresenta grande correlacdo com a diferenca
entre a pressdo aplicada e o ponto de inflexdo inferior da curva P-V e que o numero de
compartimentos hiperinsuflados aumenta para pressées acima da do LIP. A reproducdo da
aeracdo foi apresentada no modelo tudo ou nada, descrito por JANDRE et al. (2006). Seus
resultados apresentaram semelhanca com os dados de imagens de um modelo suino normal
e com SDRA (CARVALHO, 2006). Esses dados sugerem que modelos
multicompartimentais de mecanica respiratoria possam se acoplar a modelos de aeragédo
pulmonar.

Por sua vez, SUAREZ-SIPPMANN et al. (2007) mostraram, com imagens de TC de
torax de suinos, que existe correlacdo entre os dados de mecanica pulmonar e as trocas
gasosas (Figura 10, pagina 26). Por outro lado, existem diversos modelos numéricos para

representar as trocas gasosas pulmonares e sistémicas, além do shunt pulmonar e o0s
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mecanismos de regulacdo desses fendmenos, por exemplo o desenvolvido por CHIARI et
al. (1997). Porem, usualmente esses modelo representa o pulmdo como um compartimento
alveolar unico com volume constante, sendo ventilado de forma continua. A incluséo da
ventilacdo pulmonar ciclica (MIYAKODA et al., 2006) mostrou resultados semelhantes na
morfologia da curva de PaO, e PaCO, em relacdo modelo original de CHIARI et al. (1997).
Uma alternativa para representar de forma mais completa o sistema respiratorio € o
desenvolvimento de um modelo que combine as propriedades mecénicas do pulmao com

propriedades de aera¢do e trocas gasosas em ventilacdo ciclica.
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V11 - Conclusdes

O modelo multicompartimental desenvolvido combinou o comportamento dindmico
de abertura e fechamento das unidades alveolares descrito por BATES e IRVIN (2002) e a
equacdo de VENEGAS et al. (1998). Esse modelo foi capaz de reproduzir os resultados de
BATES e IRVIN (2002) em simulagdo de insuflagdo e esvaziamento lentos, tanto no
pulm&o normal quanto no pulmé&o com SDRA.

Além disso, foi capaz de reproduzir as alteracbes da curva P-V em situacdes
patoldgicas descritas na literatura, além de reproduzir os dados de mecénica pulmonar em
ventilacdo corrente de modelos experimentais em pulmdes normal e com SDRA, exibindo
minima elastancia em niveis de PEEP compativeis com observacdes experimentais e
elastancia dependente do volume corrente, em concordancia com resultados vistos na
literatura.

O modelo pode ter aplicacGes didaticas, auxiliando na explicagdo e interpretacdo de
observagOes experimentais como a histerese da curva P-V e fendmenos como o
recrutamento alveolar promovido pela PEEP. O desenvolvimento posterior do modelo e de
métodos de ajuste de suas caracteristicas a dados experimentais pode também trazer
potenciais aplicagdes clinicas e em pesquisa, a semelhanca dos modelos cléssicos de

mecanica respiratoria.
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Anexo |

Equacdes dos Modelos Dinamicos da Elastancia Pulmonar
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Os modelos dinamicos da elastancia pulmonar apresentados neste trabalho foram
desenvolvidos com a associacdo de 5000 unidades alveolares em paralelo, todas
partindo de um estado degaseificado, ou seja, com volumes iguais a zero. A fonte
geradora de pressdo utilizada foi senoidal (etapas 1 e 2) ou quadrada (etapas 3 e 4). O
gerador alimenta dois blocos do modelo (Figura Al, blocos A2 e A3 e Figura A2,
blocos B2 e B3). Os blocos A2 e B2 determinam o estado das vias aereas, se abertas ou

fechadas, de acordo com a Equagéo 7:

dx;
d_tl =s,,(P—Pcrit,) , P> Pcrit

dx, :
7; =s,.(P—Pcrit,) | p < Perit

onde s,; € s.; S0, respectivamente, a taxa de abertura e fechamento da i-ésima unidade

dx,
alveolar; 7; representa a velocidade ao longo da trajetéria x da i-ésima unidade

alveolar. O bloco 3 é composto pela equacdo SK (Equacdo 6, Modelo Bates) ou VHS

(Equagdo 8, Modelo Venegas), que determinam o volume de cada unidade alveolar.

V.=Vo(l—e*")

onde V;é o volume da i-ésima unidade alveolar, Vo é o volume maximo da unidade, & é
uma constante relacionada com a elasticidade da unidade e P é a pressdo aplicada a

unidade.
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b

l+e ¢
onde a corresponde ao volume da assintota inferior, b € a capacidade vital, ¢ é a pressao
no ponto de inflexdo matematico da curva sigmoide e d € proporcional & variacdo de
presséo quando ocorre a maior variagdo de volume.

Cada via aérea possui seu préprio valor de s, € s. que sdo resultantes da divisdo
das constantes So e Sc (valores nas Tabelas 1 e 2, paginas 37 e 40, respectivamente) por
uma variavel aleatéria & (referente a i-ésima unidade alveolar) distribuida

uniformemente entre O e 1:

_Sc
Sci - /fi (9)

onde s,; € a taxa de abertura da i-ésima unidade alveolar; So é uma constante
relacionada a velocidade de abertura; s.; € a taxa de fechamento da i-ésima unidade
alveolar; Sc é uma constante relacionada a velocidade de fechamento.

Pcrit apresenta distribuicdo normal com média (wPcrit) e desvio padrao (oPcrif)

de acordo com as Tabelas 1 e 2. Cada via aérea apresenta seu proprio valor de Pcrit:
Pcrit = N(uPcrit + oPcrit) (10)

onde N(uPcrit+oPcrit)representa uma distribuicdo normal com média (uPcrit) e desvio

padrdo (oPcrit). Se P for maior que Pcrit, a taxa de abertura (s,) € multiplicada pela
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diferenca entre P e Pcrit. Quanto maior a diferenca, mais rapido ocorre a abertura. Se P
for menor que Pcrit, a taxa de fechamento (s.) € multiplicada pela diferenca entre Pcrit
e P. Quanto maior a diferenca, mais rapido ocorre o fechamento. Quando a variavel x
(Figura A1, bloco A2 e Figura A2, bloco B2) for igual a 0, a unidade alveolar encontra-
se fechada até que essa variavel alcance valor igual a 1, quando entdo ela se abre. O
somatorio das unidades alveolares abertas sdo representadas pela saida 2 (UA).

Na fase inspiratoria, cada unidade receberd seu valor de volume somente se
estiver aberta. Por outro lado, na fase expiratoria, se a via aérea se fechar antes do
esvaziamento de seu volume, este serd armazenado no bloco 4, sendo somado ao
volume do proximo ciclo respiratorio. O somatdrio do volume aprisionado no dltimo

ciclo com o volume de cada unidade aberta no ciclo atual é representado na saida 1 (V):
NC
V= Z V. xUA+ Vmemoria 1)
1

onde NC é o numero de compartimentos; U4 é o nimero de unidades alveolares abertas;
Vmemoria € 0 volume aprisionado no ultimo ciclo respiratério nas vias aéreas que se
fecharam antes do seu esvaziamento. O somatério do volume de cada unidade aberta em
cada ciclo respiratorio, sem o volume aprisionado do ciclo anterior € representado pela

saida 3 (V1):

NC
Vi= le V,xUA 12
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