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Sommario

SOMMARIO
| NTRODUZIONE
Nell 6ambito delle terapie ventilatorie neor
per | 6assistenza respiratoria: | a ventilazi
Essa si sta dimostrando una valida alterna

respiratorio di neonati prematuri, in particolare per quelle condizioni in cui la mancanza di
surfattante induce uno6insuf fi cadeeinzaso di espi r
Sindrome daSofferenza Rspiratoria (RDS)La ventilazione liquida totalegliminando

| 6i nter-f aqgai doaprasent e ainligrado ditrigumehlavoral e g | |
necessario per espandere i polmoni, oltre imieare il rischio di barotrauma, spesso
riscontrabilecon le comuni tecniche di ventilazione a gas. Questa tecnica, infatti, utilizza un
composto organicdiquido a temperatura ambiengederominato PFC (perfluorocarbajy;

per trasportare i gas respiratori alla zohealare grazie al suo elevato tasso di solubilita

per ossigeno e anidride carboniBairante ogni trattamentgeengono riempiti polmoni del

paziente di urvolume di PFQpari alla capacita funzionale residua e, successivamente, un
volume corrente (tidal volume)anch éesso | iquido, vVviene i mme
pompa opportunamente progettata

Questo | avoro di t esi S i i nserisce nel |l 6ami
totale, focal i zz adetladluidodinamcaperreessesnet es uallll 66ai nnatl ei
endotracheale, ovvero il dispositivo che funge da interfaccia sigtéma pompante e |l

paziente e nel primo tratto delle vie aeree (trachea e prima diramazione bronchiale). In
particolareci si einizialmentefocalizzati sul design di tubi endotracheali gia in commercio,
analizzando, ad esempi o, | 6i nfl uenza di p a
dell a punta a becco di flauto dell 6ETT, (I
presenza di uoateere di collegamento a wrasduttore di pressione inserito trasversalmente

al | 0 idelturaerdael tubo endotrachedlefine, si & cercato di studiare desigmovativi

per questdispositivi, in modo che essispondano in maniera migliore alle spedigcdi

progetto per la particolare applicazione per la quale vengono utiligda&ETT utilizzati

attualmente per i test di TLV in vivo e in vitro, infatti, sono principalmente prototipi
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artigianali creati ad hoc per gli esperimenti, oppure ETT per egidite classica a gas
attualmente in commercio. Questi dispositivi, in particolaseno stati progettati
originariamente come mezzo di trasporto per i gas ventilatori, i quali possiedono proprieta
reologiche molto differenti da quelle dei fluidi utilizean TLV. Per questo motivo, la
seconda fase di guesto | avoro di tesi S i
applicazioni di TLV in modo che essi generino condizioni fluidodinamiche accettabili e
simili a quelle presenti durante la vidgzione meccanica a gas, ovvero pressioni non troppo
elevate, sforzi di taglio sulle pareti delle vie aeree non dannosi e velocita ridotte.

Lo scopo finale di questavoroe quindi qudb di illustrare i parametgpiu 0 meno influenti

da adottare nel cadli effettiva progettazione di tubi endotrachekddicatiper trattamenti

di ventilazione liquida totale su bambini prematuri.

MATERIALIE METODI

Per | 6anal i si fluidodinamica oggetto di gue
costruire un modello geometrico della zona di interesse tramite un software di disegno CAD.

Si é deciso di riprodurre la geometritella zona tracheobronchiale con uomodello

semplificatq utilizzando prevalentemente volumi cilindficin modo da ridurre
notevolmente i tempidicalcomenza i ncidere sullldisaghdsi dabi | i
riferisce ai soli volumi di Rel-dellapractea eedpit 1 a | |

due bronchi principalifigura 1).

Figura 1: Modello geometrico semplificato
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Le dimensioni con le quali e stato disegnato il modello geometrico di base sono le seguenti:

- ETT: diametro interno 3 mniynghezza 50 mm

- trachea: diametro 4 mm,;

- bronco destro: diametro 3,8 mm, lunghezza 10 mm,;

- bronco sinistro: diametro 3 mm, lunghezza 25 mm.
Sono state effettuate delle simulazioni computazionali utilizzando un apposito software di
calcolo (Fluent Inc., JoOilBNSYS Inc., Canonsburg PA, USA) con il qualessno studia
l e condi zioni fluidodinamiche present.i al | ¢
respiratorio di TLV.
Per poter riprodurre al meglio le caratteristiche del sistema polmonart svéitgopatoun
model |l o RC, con il guale  stata simulata
respiratorio non descritta dalla geomettiadimensionale Tramite unaUserDefined
Function(UDF, ovvero funzioni scritte in linguaggio C e complat ambiente Fluent), tale
modello & stato imposto come condizione al contorno sulle uscite del modello geometrico
(l' e superfici i nf eri oprassure outléetl u e Obt oachi | mge
valore di pressione che simuli la risposta diia delle vie aeree profonde, la UDF e stata
utilizzata per imporre una curva di velocita in ingresso al sistema. La funzione di velocita
tempaodipendente e stata ricavata interpolando con serie di F¢Nateni-Tesfaj 2013
un set di dati sperimentalguardanti una curva di portata imposta durante un trattamento di
TLV su conigli del peso di 1 kg. Il PFC simulato (#@0 di 3M, St.Paul, Minnesota, USA)

possiede le seguenti caratteristiche reologiathee n s i t ~ }  =e vibcO9tB kgl
e = 0,AAB.1359
Una volta validato il model | o, ~ stato poi

anestesia spinale, utilizzato come collegamento al trasduttore di pressione e posto
trasversalmente al tubo endotracheale.

Successivamente é stata modifidatgeometria del tubo endotracheale in modo da studiare

| 6effetto della presenza, in corrispondenza
condiverseangol azi oni (figura 2 a sinistra) e da

in trachedfigura 2 a dstra)
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Figura 2: A sinistra: ETT con diversi angoli di becco di flauto. A destra: si mostrano le geometrie con differente

posizionamento in trachea.

Le simulazioni fin qui effettuateono state svoltatilizzando geometrie di tubi endotracheali

gia presenti in commercio e utilizzati per le piu comuni tecniche di ventilazione a gas. Si é

quindi pensatali studiare un nuovo design per un tubo endotracheale che sia progettato
appositamente per le applitazi di TLV. Uno dei problemi riscontrati durante tali

trattamenti riguarda lo spazio morto presente nel circuito. Utilizzando un tubo a lume

singolo, infatti, il volume di liguido ossigenato immesso durante la fase inspiratoria si

mi scela al odvollbas s @ e pltolivedi di ICO) ndnirimddso del tutto
durante | a fase espiratoria e quindi ri mast c
design dell 6ETT di fferente, in modo da otter
livello alveolare. Sono quindi state ideate nuove geometrie di tubo endotracheale in modo

che possedessero due lumi separati da una parete mediana. In questo modo, il volume
corrente di PFC ossigenato viene i moesso all
attraverso il l ume inspiratori o, ri manendo

| 6espirazione.

Le caratteristiche delle tre differenti geometrie di ETT disegnate sono esposte in tabella 1.

Dalle simulazioni fluidodinamiche effettuate sulleogeetrie disegnate, sono stati ottenuti i

dati necessari per valutare quale sia il design piu congeniale per questa particolare

applicazione.
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Tabellal: caratteristiche degli ETT a doppio lume disegnati (E = lume espiratbridume inspiratorio)

Nome geometria Areainsp Area Esp Arealnsp./ Immagine sezione

(mm~"2) (mm~2)  Area Esp.

ETT.O 7,1 E06 -
A
ETT_doublel 34E06  3,4E06 50/50
.
ETT_double2 2,4E06 4,2 E06 37/63 ()
L
ETT_double3 2,4E06 4,2 E06 37/63 @Q

Successivamente sono state studiate alcune varianti progettuali da apportare alla geometria
ETT_double2ritenuta la piu performante tra le tre propostanododa migliorare alcuni
aspetti fluidodi namici riscontrat.i dur ant e
particolaree stato allargato il lume di uscita del PFC in trachea, arretrando la parete mediana

di separazione, ed é stato inserito un m@cilindrico sulla base inferiore di tale parete, in

modo da simulare la presenza di un catetere di collegamento al trasduttore di pressione
utilizzato in fase sperimentale (geometiBT _double2_agolnoltre e stata inserita la punta

a becco di flautoniclinata a 48{figura 3) in modo che il prototipo analizzato rispecchi le
specifiche imposte dalla norma ISO 5361:1999 che regola la produzione di tubi

endotracheali.

Figura. 3: particolare della geometria ETT_double2_a@o
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RISULTATI

E stata innanzitutteffettuatauna validazione del modello creato in precedenza e utilizzato

in tutte le successive simulaziatondottein questolavoro di tesilmponendo in ingresso

due differenti curve di portatécavat daesperimenti di TLV in vivo (f = 5 atti/min, |.E =

1:2 e T = 15,7 ml per Igportata corrispondente al casd ¥ 6 atti/min, .E = 1:1 e = 20

ml per quelladelcasopes ono st ate ottenute | e curve di p
delle curve denute sperimentalmente e quelle ricavate dalle simulazioni computazionali

risultasimile per entrambi i casinalizzati

Confronto pressione (Caso 1) Confronto pressione (Caso 2)

Figura4:. validazione del mo d e | | dellapressiomel Caazlif o Satin,eCasp 2fai t e | d6anal

atti/min

In questo modo il modkel progettato e risultato validatnl €, quindistato utilizzato come

base per le successive simulazioni.

Loanal i si CFD relativa alla presenza dell 0.
collegamentel el | a punta del |l 6ETT al trasduttore di
vivo, ha permesso di evidenziate & s a divorzicosita nel flusso di PF@ella geometria

E stato quindi possibileoncludere chedlut i | i zz o di pofyeblegsetmettere s pe di e |
una stima correttdelle pressionpresentnelle vie aere durante trattamenti in vivo.

Per quanto r i gandisipgravalutaregle sfué t tait i dellell d@®ngol azi
a becco dflauto del tubo endotrachealalatonfronto con il caso base si puo affermare che

non ci sianocambiamentirilevanti né per quanto riguarda le pressioni lungo tutta la
geometria né per quanto riguarda gli sforzi di taglio generati sulle pkeitdivie aeree

Questo é dovuto al fattohe il flusso non viene alterato da tale soluzione progettuale,
probabilmente a causa delle basse velocita presenti nel modello. Anche la ripartizione delle
portate neidue diversi rami bronchiali non risulta influenzata gaesto parametro

progettualgfigurab).

Vi
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Ripartizione Portata percentuale (inspirazione)

100%
0%
80%
70%
60% m bronco destro
50% m bronco sinistro
40%
30%
20%
10%
0%
ETT_O mETT_28 mETT_38 mETT_48
Figura. 5: ripartizione percentuale della portata nei d
Di particolare rilevanza risulta essere | 0c¢
del | 6ETT n el |saioniterlarpdrteiane delleeportpte mei due bronchi non

risentono della differente profondita di inserimerdel tubo mentre, osservando le
sollecitazionidi taglio mediate sulla parete della carena (figbyasi nota immediatamente
che,avvicinandolpunt a del | 6ETT al | a-ciwendpamacBanm),gine ( d
sforzi di taglio sembrano essere maggiori durante tutto il ciclo respiratorio. Cid accade
poich® il flusso di PFC, durante | 6inspira
dr etta e con wundenergia cinetica maggiore.
posizionato a 13nm e a 18mm dalla carena, le sollecitazioni risultano confrontabili e

mediamente minori.

Wall Shear Stress - Carena

Tempo (s)

—mETT_0 ——mETT_Osu mETT_Ogiu

Figura 6: sforzi di taglio medsulle pareti della carena

Léanal i samifclauiddeogdliin ef f et t causat.i dal | 6ut

lume descritti in tabella lha permesso di osservare come prima cosa ¢hdeddo il

VI
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volume internca | | &irEdlellumi separati, lepartizione della portat&ra i due bronchi

non viene rispettata. I 1 flusso di PFC in wu
verso il bronco destro, probabilmente a causa della maggiore energia cinetica posseduta. La
geometria di tubo endotracile numero 3ETT_doubleR in questo sensqresentai

risultati peggiori. In questa geometria, infatti, la portata che scorre nel bronco destro, € pari

al 63% di quella imposta in ingresso, molto elevata se confrontata con il 57% deasaso

Di particolare interesse e la valutazione degli sforzi di taglio sulla parete della (ayerea

7). La riduzione della seziendel lume inspiratorio porta ath aumento della velociton

cui il PFC esce dal tub@ cio comporta un aumento delle soliazioni nella zona della

biforcazione a livello della carena.

Wall Shear Stress (Pa)
8.00e+01
7.20e+01
6.40e+01
5.60e+01

4.80e+01

4.00e+01

3.20e+01
2.40e+01
1.60e+01 ‘
Ia,00e+oo
0.00e+00 ‘
Figura 7: sforzi di taglio sulle paretdi dell a carena ne
Le sollecitazioni present.i s u |l idtaate @ picce t | app

inspiratorio per tutte e tre le geometrie di ETT bilume e il valore massimo registrato
raggiunge valori dpicco pari ar8 Pa per la geometria numer@r@magine d, in figura 7)

Questi valori sono risultati elevati, se confrontati coraibreriportato comepericoloso in

letteratura (40 P& howdhary et al. 1999]). Tuttaviguesb valore di sforzi di taglio

| ocali zzato i n una regione dell e pareti del
rimanente i valori rimangono ben di sotto della soglia di pericolosita per i tessuti del

paziente.

Vili
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Arretrando la parete di separazione dei due Iimaila geometridETT_double2_agp la

velocita posseduta dal PFC diminuisce, con un conseguente miglioramento dei parametri
considerati. In prticolare, introducendo questa soluzione progettuale, lo shilanciamento
della ripartizione della portata nei due bronchi sembra essere meno marcato (passando da un
rapporto tra la portata fluente nel bronco destro e in quello sinistro di 62% / 38% per la
geometriaETT_double2a valori di 59% / 41% per la pua geometria) e anche le

sollecitazioni presenti sulle pareti della cardimainuiscono(figura8).

Wall Shear Stress (Pa)

. 7.50e+01

6.75e+01

a)
6.00e+01
5.25e+01

4.50e+01

§  3.75e+01

Figura 8: sforzi di taglio sulla parete della carenadurated i nspi razi one a) ETT _double2 b

3.00e+01

2.25e+01

1.50e+01

7.50e+00

0.00e+00

I ntroducendo | a punta a becco di flauto in
all 6interno dell e vie aeree non sembra vari
CONCLUSIONI

Analizzando i risultati di questo lavoro téisi € possibile fornire delle indicazioni riguardo

a una futura progettazione di tubi endotracheali neonstiadiiati appositamentper le

applicazioni di ventilazione liquida totaltnnanzitutto & possibile afferare che, da test
sperimentali e simulazio®@ F D, | aiwh agde da anestesia spinale come collegéame

al trasduttoreper la misurazione dellressionea | | 6 i nt er n gsiérivéldtoaun vi e a
buon metodo per la stima dello stato pressoriegaree durante i trattamenti in vivo

Studiando gli effetti portati dana differente angolazione della punta a becco di flauto
presentedallll BB, ta possibile affermare <ch
durante i trattamenti analizzati, tagb@rametro non influenza particolarmente il regime

fluidodinamico. La differente angolazigngfatti, non modifica in maniera significativa né
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il regime pressorio, né la ripartizione delle portate e nemmeno le sollecitazioni indearete

4 casi analizza(ETT con angolazioni della punta a becco di flau@3,&28°, 38° e 48°). Di
particolare interesse sono stat.i [ risultat.
endotracheale in trachdadato piu rilevante riguarda gli sforzi di tagjoesati nella zona

della biforcazione trachealehe sono risultatili maggiore entita ed estensione nel caso di

ETT posizionad piu vicino alla carena (@&m). Sembrerebheénoltre, esistee una distanza

massima oltre lguale tali sollecitazioni paiono rimanere costanti (circanh3).

Durante i trattamenti di TLV sarebbquindi, opportuno posizionare la punta del tubo
endotracheale il piu lontano possikdalla biforcaziongin quanto si ridurrebbero gli sforzi

di tadio in parete e si ridurrebbe quindi la possibilita di inflammazione delle mucose delle

vie aeree. Tuttavilaumenterebbe il rischio dtollasso dei tessutiracheali durante

| 6 e s p i, acausa delle eélevate depressioni preseatiquesto motivon accordocon i

risultati ottenuti, si puo affermare che posizionare la punta del tubo endotracheale a una
distanza di circa 13mm sarebbe piu indicato per una corretta e sicura applidazione
ventilazione liquida totale.

Infine,dal | 6 anal i s signdeati gei dinirane glinspazi mdrte del circuito di
ventilazione e possibile affermare che la geometria a doppio lume in grado di fornire
prestazioni migliori (ovvero un compromesso tra pressioni r a respieaziohep e
sollecitazioni in parete mimp risulta essere quelldenominateETT_double2_agaon la

punta a becco di flautigura 3).

I n conclusi one, guesta geometria sembrerebbe
futura realizzazione e di wuccessivaitilizzo dei tubi a doppio lueprogettati. Utilizzando

questi dispositivi durante trattamenti su pazienti neonatali, si riuscirebbe a migliorare gli
scambi gassosi ri spetto all éutilizzo dei |
permetterebbero una riduzione dello spazio morto int@ramolume del tubo. La particolare

forma dei due lumi, ha permesso, nello specifico, di ridurre le sollecitazioni sulle pareti della

bi forcazione e | e pressioni presenti all odint
sembrerebbe ridurre il ribo di cavitazione dei gas respiratori disciolti nel PFC e quindi
permetterebbe un miglior controllo dei parametri ventilatori durante i trattamenti.

Sviluppi futuri di guesto | avoro di t esi p
accurata con il fia d i val utare nel mi gl i or modo | 6ef

analizzato e i materiali piu adatti alla produzione dello stesso.
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SUMMARY

| NTRODUCTION

In the last years, Total liquid ventilation (TLWas been studiesks an innovative treatment

for respiratory distress characterized by surfactant deficiency (such as respiratory distress
syndrome, RDS), mainly for newborn patierdg.eliminating the auliquid interface inside

the alveoli, TLV techniquereduces the work needed to expand the lungs and the associated
risk of barotrauma, often present with the comrgasventilation techniqued.LV uses an
organic liquid, Perfluorocarbon (PFCdo carry respiratory gases (oxygen and carbon
dioxide) inside the lungs during thentilatory treatment. PFC is considered suitable for this
application,due to thehigh solubility coefficientfor O. and CQ andthe very low surface
tension. During a TY treatment, a volume of PFC (equal to the functional residual capacity)
fills the lungs and &quid tidal volume igpumped thanks to a dedicated ventilator.

The aim of this thesis is to analyze the fhdighamic effectsnducedby different geometries

of the endotracheal tubes (ETT), used to connect the airways of the patients to the pumping
system.The first part ofthis work focused on the effeatducedby somegeometrical
characteristics of theommercially availabl&TTs. The presence of a cathetennected to

a pressure transducer, the effect of different angles of bevel of the ETT and the position of
the tube itself inside the airwaygereinvestigated in the present work. Later, innovative
ETT shapes were studied to improve some features okthieed designed specifically for

TLV.

MATERIALS AND METHODS

The first step of the CFD analysis object of this thesisthe construction of 83D geometric
model of the tracheobronchial tree using a CAD software. The geometrytodi¢hea and
bronchi wasdrawn using cylindrical volumes to simplify the first ramification of
tracheobronchial tree, in order to reducedbmputational coshe geometrical modéhat
represergonly the volumes of PFC present inside the endotrachiee) the tchea and the

two main bronchis shownin figure 1.

XI
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The dimensionsf thegeometricamodel are:
- endotracheal tube: internal diameter 3 mm, length 50 mm;
- tracheainternaldiameter 4 mm;
- right bronchusinternaldiameter 3,8 mm, length 10 mm;

- left bronchusinternaldiameter 3 mm, length 25mm.

Figure 1: simplified geometrical model

Computational simulations were performed using a software (Fluent Inc., Joins ANSYS Inc.,
Canonsburg PA, USA), to study the fledggnamic conditions inside the upper airways
during aTLV respiratory cycle.

To represent the mechanical characteristics of the pulmonary system, a lumped element
model (RC modelvasstudied to simulate the dynamic response of the airways downstream
the gemetrial 3D model.

This lumped element model was coupled to the georaktniadel as a boundary condition,

by using a Usebefined Function (UDF), that is a C code necessamgpfy unsteady
conditions of pressure (H#te two outlets of the geometricgabdel) or velocity &tthe inlet).

The timedependent velocity functi@were obtained by an experimental floate data set,
derived from an ixvivo TLV trial on rabbits Experimental data weiaterpolated using
function in a Fourier seried/olteni-Tesfai, 2012] The rheological properties of thested

PFC (FG770: 3M, St.Paul, Minnesota, USA) are: dengity 1793 kg/m and viscositye =
0,001359 Par*s.

Xl
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After provingmodelreliability, the presence of a spinal anesthesia needle assedatheter

to connect theip of the endotracheal tube to a pressure transducer and placed diagonally
across the internal ETlimen was simulated

Afterwards, the shape of the EWWasmodified to study the effect of the presence of a bevel
with differentangle(figure 2,on the left) anaf the different position of thETT inside the
tracheafigure 2,on the right).

[} ]
a) b)
p 7
e e
b s/
| /

% & &
T T T

Figure 2: left: ETT with different inclination of the bevel. Right: different position of the ETTs inside the trachea

Moreover an innovative shape of ETT was designed to obtain dedegisated torLV

application. Thus, new doublemen endotracheal tub&geredesigned in order to reduce

the fidead volumeodo i ntr i nsingatwbelwyghagingdummennt wi t
the tidal volume of oxygenated Pk@lated into the airways during inspiraticemixed up

with the volume of expired PFC reach garbon dioxide, leading to a worseningtbé

alveolar gas exchang&hreeinnovative geometries of doublemen emwlotracheal tubes

were designed in order to keep the oxygenated tidal volume separated frexhmahested

expired PFC. Thisvas obtained by introducing a median wall separating the two lumen
(inspiratory and expiratory one). The features of the designedegges are shown ifable

1.

Xl
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Name

ETT O

ETT_doublel

ETT _double2

ETT _double3

Tablel: features of the doubleimen ETTs

Ratio
Surface area  Surface area Image of the
_ Area Insp. / _
insp (mm”"2) exp (mm~2) section
Area Exp.
7,1 E06 -

3,4 EO6 3,4 EO6 50/50

2,4 E06 4,2 EO06 37/63

2,4 E06 4,2 EO06 37/63

Finally, to improve some of the results obtained with the deluinleen ETTs described

above, thdength of the median wall separatitige two sectioawas shortenedn order to
reduce theshearstresses caused by tile¢éimpacton the anatomal walls (geometry shown
in figure 3 namedETT_double2_agtB). Furthermore, a cylinder was extruded from the

lower face of the median wall to simulate the presence of a catheter connected to the pressure

transducer, necessary for thevino applications.

XV

Figure 3: detail of the geometry ETT_double2_48o
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RESULTS

The modeteliability was provedy comparinghe results of the fluidlynamic simulations
to the experimental dat@his validation was performed by testing the geonegdplying as
input two different velocity curves characterized by differeantdatory parameters (f = 5
breathimin, I:E = 1:2 and T= 15,7 ni for the first curve, f = 6 breatimin, |.E = 1:1 and T
= 20 ml for the seconcurve. The modefeliability was confirmed, by comparing tkéatic
pressureurve experimentallyneasuredvith the one obtained from tlemulations figure
4).

Pressure (Case 1) Pressure (Case 2)

2000
2000
1500
1500

1000
1000

500 500

(Pa

(=]
Pressure (Pa)
o

-500 -500

-1000 -1000
-1500 1500
2000
-2000
-2500

time (s) time (s)

P Fluent Preal P Fluent P real

Figure 4: validation of the computational model. Analysis of the static pressure derived by two different input

The analysis of theffectof the spinal needle connected to the pressure transducer, led to
the conclusion that no eddies are present imegg®nwhere the catheter iscated For this
reason, the spinal needdesuitable for an adequate pressmesasuremeniside the airways
during invivo treatments.

The presence of the bevel at tipeof the endotracheal tult®es not affedhe fluid-dynamic

in the airways. In fact, both the pressure and the wall shearestressordediuring the
simulated respiratorgycle arethe samen all theanalyzed tipmodels sincethe PFC flow

is not altered from the presence of the beVek distribution of the flow ratefijure 5

within the two bronchis not influenced from theevelangle.
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100%
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80%
70%
60%
50%
40%
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Flow rate distribution (inspiration)

mright broncus
m left broncus

mETT_0 mETT_28 mETT_38 mETT_48

Figure5: distribution of theflow-rate within the two bronchi during inspiration

The positioning of the ETT inside the trachea caasaadcreasen the stresses on tlagway

walls. If the tube is positioned closer to the tracheobronchial bifurcation (disErRte

carena< 13 mm), the wall shear stresses increase, because of thardpact of the fluid

on the camal wall. Among the simulated configuratiortegETT positioned 8 mnupstream

the bifurcationnducesthe highest shear stresses values.

Wall Shear Stress - Carina

0 2 4 6 8 10 12

time (s)

—FETT_0 —mETT_Ogit ——mETT_Osu

Figure 6: averaged wall shear stress on the tracheobronchial bifurcation

The second part of this thesis was based on the development of a@dlelumen

endotracheal tubeptimized for TLV application. With this particular design lo¢ internal

volume of the

XVI

ETTs, the flowate distributiorinto the two main bronchi did not respect the
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physiological distributionWith the third geometry (described table 1),the flowrate is

mainly addressetb the right bronchus (63%).

Wall shear stress (WSS) distribution on the bifurcation resulted to be very high with the use
of doublelumen ETTs. Form previous studies, a value of shear stress higher than 40 Pa was
considered dangerous. With this assumption, all the tested ETTs sdaméagehe airway
endotheliunduringtheinspiratory peakThe hghestvalues of WSSvereregistered on the

third geometryfijgure 7-d: 78 Pa).

Wall Shear Stress (Pa)

- 8.00e+01

7.20e+01
6.40e+01
5.60e+01
4.80e+01
y  4.00e+01
3.20e+01

2. 40e+01
1.60e+01
I 8.00e+00
0.00e+00

Figure 7: Wall shear stress color map during inspirati@ingle lumen vs doubleruen.

The parameter that led to consider Geomgfyas the most promising fofLV in-vivo
application, is mainly the lesgegativepressuren the tube during expiratioindeed, arery

low negative pressure may cause cavitation of the oxygen dissolvedl the PFC. Thanks

to its particular design, this geometry presented less dangerous negative expiratory pressures
andlower average wall shear stresses and velocity.

For these reasons, tmew geometryETT_double2_agtB was designed Thanks tothe

shapeof its tip, the velocity field inside the airways was found to be lower. This fact led to

an improvemenin the flow-rate distribution (from a rate of 62% / 38% to 59% / 41%, that

is more similarto thephysiologiccondition) and a reduction of wall shestresses on the

carinalbifurcation (figure 8).
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Wall Shear Stress (Pa)

. 7.50e+01 a)

6.75e+01
6.00e+01
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| 3.75e+01
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Figure 8: wall shear stress on tracheobronchial bifurcation of ETT_double2 (a) and ETT_double2_ago (b) geometries

during inspiration

CONCLUSIONS

From the obtained results somespecification about the design of a TLVoptimized
endotracheal tubean be proposedrirstly, the use of a spinal needle as a catheter for the
connection to the pressure transducer was confirmed to be a good wesasarethe
pressuren the airways durig a TLV treatment.

The different angle of the bevigb seems not taffectthe airway fluiddynamics during a
liquid ventilatory cycle,when applyingthe velocity field derived from the ventilatory
parameters set in the simulations.

The endotracheal tels should be positioned inside the trachea at a certain distance
(estimated about 13 mm) from the tracheobronchial bifurcation, in order to avoid the
collapse of the tissuekie to negative expiration pressarel toreducethe shear stresses on

the airwaywalls.

A doublelumen design of the ETT seems to be promising r e duce t hoftheide ad
circuit. The geometry calleBTT_double2_agtB (figure 3), thanks to its particular design,
allowed to reduce thairway pressuremainly during expiration, ahthe shear stresses on
bifurcation walls.

A structural analysiaimed akevaluaing the possibility to produce a prototype of gtedied
ETTwould be an interesting development of this w@wk evaluation of the proper materials
and the manufacturing techniques suitable for this partiapjplicationshouldbe madeas

well.
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Introduzione

INTRODUZIONE

Il progresso scientifico ha portato negli ultimi anni alla ricerca e allo sviluppo di nuove

t ecni che paineoratbpeesaurisat neohigrablemi a cui sono ggettiquesti

bambini quelliriguardanti il sistema respiratorio sono tra i gravi estudiati.

Questo lavoro di tesi si collocael | 6 @mbil o ri cerca per | 6 as:s
neonatalee, in particolare si focalizza su una tecniseentilatoriaad oggi in fase dstudio
sperimentalela ventilazione liquida total@LV).Questd ecni ca nasce attorn

come supporto alla ventilazie di quei pazienti che non rispondono positivamente alla

convenzionale ventilazione a gd&ssaper mette | 6ossigenazi one a
mezzo di unliquido che grazie aun elevatocoefficiented i solubilit"” del |
del | 6ani drécdnsidera® untotimoimezzo di trasporto per i gas respirbadiri.

fluidi sonocomposti oganici denominati perfluorocarburi (PFCH u t i deliPECzisulta,

inoltre, particolarmenteloneo nel caso di patologi®llegatealla mancanza di surfattante.

Esso, éminando!l 6 i nt e r -figaidoglesenteanegii alveolgumenta la compliance
polmonareriducendo il lavoro necessario a vincere la tensione superfigbleolare con
conseguenti benefici in fatto di ventilaziori¢ella pratica, la ventilazione liquidatale

consiste nel riempire i polmoni del pazierten un volume di PFC pari ala capaci
funzionale residua ienporregli att ventilatoriimmettendoe aspiradoun volume corrente

liquido. Questa tipologia di trattamento € in fase di sperimentazione animale e lo scopo di
questo lavoro di tesiguellodic ont r i bui r éonealitdleGexnicper favorme a z

| 6i ngr es s o n eih padicolpre edfdattianda una $péeciiida araligyuardo al
dispositivo che funge da interfaccia tra il circuito pakiente, ovverd tubo endotracheale

(ETT). Sin ora per i trattaemtiin vivosu animé, sono statutilizzati prototipi artigianali di
laboratorio oppurépologie di ETTattualmentén commercio per la ventilazione meccanica

a gas In guesto lavoro di tesi¢ i S i ~ posti | 6obi esulla vo di
fluidodinamica di alcune scelte progettugliin modo da fornire indicazioni per la
progettazione di dispositivi ottimizzagier la particolareapplicazionein TLV. Gli ETT

finora utilizzati erano, infatti, espressamente progep@tiil trasporto @ i gas all 6i

n
del | apparato respiratorio del paziente. D
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immessi nei polmoni fluidi con caratteristiche reologiche completamente differenti da quelle

dei gas per cusono predisposti i tubi endotracheali

Per questo motivo, siwlutoanal i zzar e i | regime fluidodinan
vie aeree superiori durante trattamenti di Tlowlando una portata &FCliquido fluisce

all i nterno del Ssi stema. A c debflsido utdizdtd, e di f f
infatti, lo stato pressorio presente nelle vie aeree durante i trattamenti dieTLV
completamente differente da quetloe si registra duranta ventilazione a gas. Anche gl

sforzi di taglio generati sulle pareti delle vie aergeesiori saranno sicuramente maggiori

nel casodi TLV. Tramite simulazioni fluidodinamiche computazionali, effettuede il

software di calcol&luent(Fluent hc,joinsANSYSInc.,Canonsburg, PA, USAS é quindi

cercato di studiare desigalternativi d ETT che permettessero di ottimizzare questi
parametridurante i trattamenti studiati.

Questolavoro di tesié strutturato nel seguente moae! Capitolo 1 sonaiportati alcuni

richi ami di anat omi a e f,iceniupa poegéazoonedieled | 6 appa
principali patologie a cui sono soggetti i nati prematuri.

Nel Capitolo 2sonopresentati principali trattamenti diventilazione meccanica con una

breve descriziondi quelli agas edelletecniche dventilazione liquidaad oggi conosciute:
ventilazione liquiddotale (TLV) e parziale (PLV). &oespostiinoltre, differenti prototipi

di ventilatori sviluppatiappositamente per la ventilazione liquidan particolare focus sul

ProLi-Ve, utilizzato attualmente presso llaboratorio di meccanicadelle Strutture

Biologiche (LaBS) del Politecnico di Milano. Nel capitolo si illustpai, una ricerca di

mercato effettuata sulle differenti tipologie di tubi endotracheali attualmente in commercio
elost at o deglistbdésalla ftuidodinamica nei tubi endotracheali e nelle vie aeree

che hanno anticipato questo progetto di tesi.

Nel Capitolo 3sono riportatiil protocollo e i risultati detest sperimentali eéfttuati per

valutare le perdite di carico in ETT neonatali coenoiali e la bonta di misura della
pressione effettuata con un trasduttore coll
Nel Capitolo 4vengono presentati i materiali e metodi secondo cui é stato implementato il
modello computazionale per lo studio dellaidhdinamica nel tubo endotracheala

costruzione dei modelli geometrita discretizzazione spaziale degli stessi (creazione della

mesh, effettuata caim software contenuto neleorkbenchdi ANSYS) ela definizione dei

modellinecessari per lo svolgento dellesimulazionicomputazionali.
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Nel Capitolo 5sono esposti risultati delle varie simulazioni presentate nel capitolo
precedentep e r ogni paragrafo viene effettuat a

risultanti.
Nelle Conclusioni vengono riagnte e commentatde considerazioni fatte durante la

discussione dei risultati, proponendo possibili approfondimenti e sviluppi el lavoro

svolto
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Capitolo 1

1 L O0RRARATO RESPIRATORIO (D)

Le cellule del corpo umano ottengono energia principalmente attraverso un metabolismo
aerobico chenecessita dossigeno e produce anidride carbonica. Per questo motivo, un

essere vivente per sopravvivere necessita di

prelevato dall 6atmosfera ( dur andtseambiddeins pi r a z
gas respamtori. Il pol moni, quindi, permettono | o sca
chetasporter ™ d@ledelulédtaersailgistama cardiocircolatorio.

Viceversa, durante | a fase espir angoeeda, | 6 al

espulsa dal corpo tramite le vie aeree.

Lbappar at o (figumdpi r aosti douito dalle vie aeree
verso le superfici di scambio dei gas respiratori e pud essere suddiviso regioredi

conduzionee in unaregionerespiratoria La porzione di conduzione é costituita da tutte
guel l e parti del sistema respiratorio che f
trasportata fino ai tessuti respiratotale regionesi estende dalle cavita nasali fino ai
bronchi ol i post.i all 6interno dei pol moni, pa
respiratoria, invece, comgmde i bronchioli respiratori, i sacchi alveolari e gli alvewliero

le porzioni del sistema respiratorio deputate agli scambogiassn il sistema circolatorio.

trachea
— bronchi

alveoli
(air sacs)

bronchiole —

plewra =

Figura 1.1: apparato respiratorio
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Le funzioni principali del sistema respiratorio sono:

- garantire unbdestesa area per gli scambi

- condur e | 6aria da e verso | e superfici pol

- proteggere le superfici respiratorie da disidratazione, sbalzi di temperatura e altre

variazioni ambientali;

- fornire una prima difesa dell 6organi smo

- consentie la fonazione;

- assistere la regolazione della volemia e della pressione sanguigna e il controllo del

pH dei fluidi corporei.

Léappar at o rimlsrgpassera suddivisodn sigtema superiore e inferiore.
Il sistema respiratorio superiore € corsfoda: naso, cavita nasali, cavita paranasali e
faringe. Il sistema respiratorio inferiore, invece, &€ composto da laringe, trachea, bronchi e
polmoni.
Scopo ultimo di questo lavoro € la progettazione di un tubo endotracheale (ETT) da utilizzare
in ambito di ventilazione liquida. A tal fine sono state svolte delle simulazioni
computazionali atte a verificare |l a fluidoc¢
questo motvo st ata modellizzata | a prima adi r ama
vale del tubo endotracheale, ovvero trachea e bronchi primari. Qui di seguito vengono
brevemente presentate le caratteristiche fisiologiche delle parti oggetto della
modellizzazione, oltre a una panoramica generale sui polmoni, sulle zone respiratdaie e sul

ventilazione meccanica.

1.1 RICHIAMI DI FISIOLOGIA DEL SISTEMA RESPIRATORIO @

1.1.1 Trachea

La trachea €& sostanzialmente un tubo resistente e flessibile e mediamente, negli adulti,
possiede un diametro di 25me una lunghezza di @inm estendendosi dalla-G® vertebra
cervicale (C6C7) fino alla 425° vertebra toracica (F45). E composta da 1%0 anelli di
cartilagine ialina (come osservabilefigura 1.2) collegati tra loradaun tessuto connettivo
fibroso e da tessuto muscolarscio. Laregioneposteriore di tali anelli (circa 1/5 della
sezione della trachea) e formata da una membrana deformabile denonyaasa
membranaceahe siappogga s ul | 6 e s o f cangente di Qadéicare ibdiametro t e

interno della trachea e quindi variare il lume di passaggio dei gas respiratori, diminuendo



Capitolo 1

la resistenza al flusso aeré@ pars membranaceha, inoltre, la funzione di permettere il
passaggio attraverso | 6esofago di <cibi volum

Figura 1.2: albero tracheobronchiale

1.1.2 Bronchi

A livello della 5° vertebraoracica la trachea si ramifica in due bronchi principali (destro e

sinistro), alla cui origine si trova una cresta cartilaginea detémaal bronchi possiedono
undorgani zzazi one i s tracheacgnianeld cadilagmei di suppartoqu el | a
a forma di C. Nell duomo adulto, il bronco de
(rispettivamente circa 15 e 11 mm) e danaghezza minore (2 e 5 mnspettivamente).

l nol tre, i bronchi formano un angolo con | 06a
bronco destro e di 480° per il bronco sinistr(?). Queste differenze fanno si chpalmone

destro sia maggiormententilato rispetto al sinistro andando cosi a sfruttaseidamaggior

capacita respiratoria. Prima di suddividersi ulteniente, ciascun bronco primaréntra

all 6interno del p a thimoatoelo paltndane ehe eostitlisce anche s ol c o

il punto di passaggio nel polmone dei nervi e dei vasi sanguigni.

1.1.3 Polmoni
| polmoni sono due organi pari e asimmetrici contenuti nella gabbia toracica e possiedono
una formache ricorda urironco di cono. Come é possibile notardigura 13, il polmone

sinistro e leggermente piu piccolo del destro, a causa della presenza del cuore in quella zona,
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ed & composto da due lobi principali (superiore e inferitirpplmone destro, invece, € piu
grosso ed & composto da tre lobi pipadi (superiore, medio e inferiore).

Poimone snistro

Figura 1.3: i polmoni

Al l 6i nterno dei pol moni , [ bronchi S i di vi
portano i gas respiratori ai vari lobi) fino a fonmaondotti semprpiu piccol.
Proseguendo con | e generazioni del | dal ber o
bronchi secondar.i e poi via via in condottd.i
la ventiquattresima generaziofiigura 14) (3).

Cross-sectional
Name ) Division | Diameter {mm) | How many? S
Trachea 0 15-22 1 25
Primary ronchi 1 10-15 2
Smaller 2 4
O bronchi
3
conauctng | //\| /7 //\ /,
syeten 4 1-10
ﬁ :
|
6-11 1x 10 v
) 2x10? 100
Bronchioles 12-23 0.5-1 " ‘
8x 107 5 %107
Exchange a
surface & Aveoli | 24 03 36 x 107 1 x10°

Figura 1.4: strutturad e &lder6 tracheobronchiale (modello Weibé3)
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La zona di conduzione termina a livello della sedicegjareerazione quando cominciano a
formar si i pri mi acini al veol ari all i nterno
Gli alveolisono strutture sferiche aggregate a formare una sorta di grappolo circondato dai

capillai polmonari. Nei due polmoni gli alvéosono circa 300 milioni cormliametri

nell ordine di 0.1 mm, fornendo ai pol moni d
a circa 76100 nt. Sono circondati da fibre elastiche e capillari e contengono pori aperti che
connettono alveoli adiacentipermettono di riequilibrare la differenza di pressione tra essi.

A livello alveolare avvengono gli scambi gassosi tra aria contenuta nei polmoni e sangue. In
particol ar e) |pdaossssa gkalol (a0 i a al veol are per d
membrae alveolari fino ad entrare nei capillari che circondano gli acini. La diffusione

del | 6ossigeno attraverso | a leggendbRick4 ehe al veol ¢

governa il flusso globale monodimensionale di un soluto attraverso una membrana sottile:

e

. l
Q O—
!

8‘

Dove jx € il flusso di gas (@oppure CQ) per unita di superficie— € il gradiente di

concentrazionai capidella membrana e D é doefficiente di diffusione del gas nella

membrana stessa che dipende dalla natura delle sostanze in questione. Considerando anche

la legge di Henry, che esprime la concentrazione di un gas in un mezzo in funzione della sua
pressione parzialecs = ) apt r aver so i | coefficiente di S
temperatura e dal tipo di sostanze considerate), si puo esprimere il flusso di ossigeno o
anidride carbonica che attraversa | a membr al

gradiente pressm a cavallo di tale membrana:

. AN
o 4N

Da questa equazione si evince che il passaggio dei gas respiratori al sangue (e dal sangue
durante | 0espirazione) dipende fortemente da
- differenza di pressione parziale tra lato ariate sangue (normalmente questo valore e
pariacirca6 0 mmHg per | 6ossigeno e 6 mmHg per | &
- d ffusivit”®™ dei gas all;dinterno dell a membr

- superficie di scambio
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1.2 VENTILAZIONE D®
La parola respirazione assume significati diversi in fisiol¢f))aLa respirazione cellulare
S i riferisce alle reazioni intracel l ul ari
produrre energia (in forma di ATP), acquaredride carbonica. La respirazione esterna (il
cui schema é presentatofigura 15), invece, € lo scambio di gas tra ambiente e cellule
del |l 6organi smo e viene divisa in quattro pr
1. ventilazione: lo scambio di aria tra atmosfera e paoilimdivisa ininspirazioneed
espiraziongovvero ingresso e uscita di aria dai polmoni, rispettivamgnte)
2. scambio di ossigeno e anidride carbonica tra polmoni e sangue
trasporto dei gas respiratori nel sangue

4. scambio di gas tra sangue e cellule

Figura 1.5: schema della ventilazione esterna e cellulare

La ventilazone i ntesa come | o scambio di gas tra
(alveoli) ed  determinata dall 6azione dei

il diaframma e gli scaleni) che provocano gradienti di pressione che favoriscorssa €u

aria dentro e fuori dai polmoni.
Léari a, quindi , e nnspirazionegeazie affaccontrazione deidnugcaint e |

inspiratori, il volume dei polmoni aumenta (come osservabile dai grafici relativi alla
variazione di volumeportatae presione durante un ciclo respiratoriofigura 16) e la

pressione diminuisce, provocando il flusso

11
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respiratorio dur a, in condi zioni di ri poso,

pressione intragmonare non eguaglia la pressione atmosferica e il flusso di aria cessa.

inspiration ‘ expiration

volume 14

(L)

1,0-

flow
(L/sec)

pressure
(cmH,0)

Figura 1.6: andamento delle pressioni e dei volumi durante il ciclo respirat@jo

Al termine dell 6inspirazione i muscol i S i roi
per ritorno elastico. Questo fenomeno &€ denomieafurazione passiva dura circa 2
secondi durante i quali un volume di aria pari a quello inspirato precedemteasee dai
polmoni. Inspirazione ed espirazione, insieme, formanciala ventilatoriodella durata di
circa 4 secondi.
La quantita di aria contenuta nei polmoni durante i diversi momenti del ciclo ventilatorio
puo essere divisa principalmte in quatto volumi polmonari, schematizzati figura 17:

1. Volume correnteTidal Volumé: Vt

2. Volume di riserva inspiratori@nspiratory reserve volumelRV

3. Volume di riserva espiratori@spiratory reserve volunieERV

4. Volume residudresidual volumg RV
La Capacita Vitalg CV) e la somma del volume di riserva inspiratoria, del volume di riserva
espiratoria e del Tidal Volume e rappresenta il massimo volume di aria che pud essere
volontariamente spostata dentr o togesdiratamio i dal |
volontario. La capacita funzionale residua (CFR) e il volume di aria contenuto nei polmoni
al termine di undespirazione normale (tranqu
La somma di capacita vitale e volume residuo costitugstadacita polmonare total@ otal

Lung Capacity: TLC) e rappresenta il volume totale dei polmoni.

12
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5200

Capacita
inspiratoria
Volume

(mi) Capacita Capacita
polmonare vitale
totale

Volume
Volume diriserva
corrente inspiratoria
Volume
diriserva

espiratoria

Capacita
funzionale
residua

1200 -

Volume
residuo

Figura 1.7: volumi respiratori medi riferiti un soggetto maschio di 70(ky

1.3 MECCANICA POLMONARE ©®)
Durante un atto respiratorio tranquillo, normalmente, i muscoli respiratori compiono lavoro
solo durante | a fase inspiratoria, mentre |
un meccanismo passivo di ritorno elastico del polmone e delle strd¢ilagabbia toracica.
Il lavoro inspiratorio puo essere distinto in tre contributi principali:
- lavoro elastico: il lavoro richiesto per espandere i polmoni vincendo le forze elastiche
dei polmoni stessi e del torace
- lavoro di resistenza dei tessutietjo necessario a vincere la viscosita dei polmoni e
delle strutture della cassa toracica
- lavoro di resistenza delle vie aeree: quello richiesto per vincere la resistenza delle vie
aeree al flusso dbébaria che entra nei pol
In condizioni di respiraziam tranquilla, il lavoro elastico rappresenta circa i 2/3 del totale
mentre la restante parte € imputabile alla resistenza delle vie aeree.
Il lavoro necessario a compiere una inspirazione, quindi, risulta fortemente influenzato da
due fattori principalila resistenza delle vie aeree e la compliance polmonare.
La compliance, o distensibilita polmonare, € legata alle proprieta elastiche del polmone e
dell a parete toracica ed  definita come |

diunaumentodipessi one ( pP) :

13
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Le proprieta elastiche del polmone sono dovute in parte alle fibre di elastina e collagene che
compongono il tessuto polmonane,partealla presenza della gabbia toracica e anche alla

tensione superficiale del liquido polmonate riveste le pareti degli alveoli. La presenza di
surfattantea | | 6i nt erno dei pol moni ri duce notevoln
aumenta il potere compliante dei tessuti polmonari, riducendo cosi il lavoro inspiratorio.

La meccanica polmonar@nane praticamente invariata durante tutta la fase di crescita di

ciascun individuo; nonostante questo, le proprieta elastiche dei polmoni variano

not ev ol me n tneuestoostudiol cbse & focalizzati sui trattamenti ventilatori per

neonati premairi, per questo motivan tabella 1.1sono riportati i valordi compliance in

funzi one del,lriscantratiin léterdatur@@)e onat o

Tabellal.1: valori di Compliance plimonare in nati a termine e prematyf)

Eta Nascita C polmoni [Mml/cmH 20]
<3ore A termine 4.75
> 24 ore A termine 6.24
1-52 giorni Prematuro (0.8 2 kg) 0.41-3.4
Le resistenze alle vie aeree, invece, esprim
il percorsocompiutoa | | 6i nt erno del |l 6al bero tracheobron.

R & espressa come

dove @P r appr es aprassond trachahle ¢ qualla alveolara e Q e laportata

di aria trasportata nelle vie aeree. In generale, le resistenze delle vie aeree sono complessive

dei contributi elastici, viscosi e inerziali e risultano in funzione di alcune proprieta fisiche
delgas trasportato (viscosit”™, €, e densit”™, |
e dell a portata. I n condi zioni di flusso | an
quali possono essere assimilate le vie aeree principali), lstereza delle vie aeree é

ottenibile dalla legge di Poiseuille:

AV

30 Y O
1 “1

Questa relazione, per ri sulta valida sol ame

5

vie aeree sono presenti situazioni diverse e la condizione di flusso lammesenta una
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importantesemplificazione. Irfigura 18 vengonomostrate le condizioni di flusso presenti

nei diversi distretti respiratori.

\ L Ve respiratorie

nasal Flusso turbolento

duzione

l Pom——— 5 Flusee di tranaizione
! Trachea ) 2
: - rov 5 —
- 9 a || =
i 1 e
P s S ~ =
Bk /
Y ohil = W) i ——m—
! \ [ Flusso turbolento
S g - »;m
J \ \ LI = '..‘J
W v VSl (te]
A | [Bonchiol maggion | -l -

Figura 1.8: condizioni di flusso nei diversi distretgspiratori

In letteratura(7) sono riportati valori di resistenze polmonari compresiot25 e 0.050

cmHO/ml/sper i neonati.

1.4 TENSIONE SUPERFICIALE E SURFATTANTE

Al l 6i nterno dei tepsstivanche si oppealladeiom@aaondei tessuti,

oltre all el astina e al coll agene, =~ data ¢
tra aria e liquido a livello degli alveoli. Questa e tuttafis@ologicamenteridotta dalla

presenza di una sostantensiattvapr odotta dall e <cellule pa
alveolare: ilsurfattante

La tensione superficiale fa si che le molecole che costituiscono il liquido siano attratte le une
dalle altre.A causa di geste azioni attrattive la superficie del liquidmde ad assumere

| 6estensione minima possibile e | e pareti
tensione superficiale, infatti, influisce s

alveoli come descritto dalla legge di Youbhgplece (8):

?6r$.£
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dove R e R sono i raggi di curvatura principali della superficie di interfaccie=iR

all 6i nt er n oo eda tensiame superficiale &) &, la differenza di pressione

all 6interfacci a.

Ad esempioffgura 19), se due bolle hanno diametro differente ma sono costituite da liquidi

con | a medesima tensione superficiale, l a pr
maggiore rispetto a quella dentro la bolla piu grahdestessé e nomeno avvi ene al
di alveoli di dimensiondiverse e questia piu elevatgressionea | | 6i nt er no del gi

diametro minorgorta a un incremento del lavoro necessario a espatadieakyeoli.

(a) Pressure is greater in the smaller bubble.

Law of LaPlace: P = 2T/r

P = pressure

T = surface tension

r =radius
According to the law of LaPlace,
if two bubbles have the same
surface tension, the small
bubble will have higher pressure.

Larger bubble Smaller bubble
r=2 r=1 (b) Surfactant reduces surface tension (T).
T=9 T=9 Pressure is equalized in the large and
P=(2x3)/2 P=(2x3/1 small bubbles.
P=3 P=6

Figura 1.9: relazione di Laplace

Nei polmoni, il surfattante (una miscela contenente proteine e fosfolipidi come la
dipalmitoilfosfatidilcolina) diminuisce la tensione superficiale del liquido alveolad e
conseguenzaiduce laresistenzadelo | mone st e s s curfattaitédpeesemta n si on e
in maggior concentrazione negli alveoli di dimensioni minori e cio rende la loro tensione
superficiale inferiore di quella degli alveoli piu grandi, in modaidquilibrarela pressione

tra alveolidi differente grandezza. Riducendo la tensione superficialgfattante quindi,

riduce anche il lavoro necessario per espandere gli alveoli durante ogni atto respiratorio.

La presenza dsurfattante inoltre, riduce anche il rischio di collasso dedlieali (figura

1.10).

AN
(A:T; f“‘r’”)
E- n e
YW @0

Figura 1.10: svuotamento degli alveoli piu piccoli in assenzautifattante

L]
=]
!
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Infatti, in assenza dsurfattante quando il volume dei polmoni diminuisce (ad esempio
durantel 6 espirazione) gl al veol i pi % piccol:i

ri spetto a quell.i pi % grandi a causa dell a

1.5 SISTEMA RESPIRATORIO NEI NEONATI

Questo lavoro di tesi siquadran e | | 0 deldbaistsd st enza ventil ator.i
col pi ti da pat ol oge,eiuia paitidvlargiella vertitazionerliguslgp i r at ¢
neonatalePer questo motivsi ritieneopportuno presentare uheevepanoramica sulle fasi

del | o s v ipparaio pespiratboldlirante la gestazione e durante la fase successiva

alla nascita.

Il polmone umano nascelurante le prime settimane di gestaziooeme una piccola
estrofl essione aelclr@isctee $ti inmo ap f iowperkiciexeo n el
di scambio di circa 200 metri quadri.

La fase di sviluppo prenatale del sistema respiratorio viene convenzionalmente suddivisa in

cinque period{9) in base al quadro istologictiqura 1.11 e 1.12):

Sviluppo pre- e postnatale del polmone

Periodo alveolare

Periodo sacculare

Periodo canalicolare

(——

Periodo pseudoghiandolare

Periodo embrionale

T 10 20 30 3 6 9 12 15
Fertilizzazione Settimane Mesi Eta

Mascita

Figura 1.11: le cinque fasi dello sviluppo del polmone

1. Organogenesi o periodo embriondlé - 72 settimana): la gemma polmonare appare
durante il 26A giorno di gestazione co0me
ai cui lati iniziano a delinearsi le docce laringotracheali. Verso la quinta settimana di
gestazione la gemma polmonare inizia ddrgjarsi e a dividersi dicotomicamente

fino a formare cinque piccole strutture sacculari, abbozzo dei futuri bronchi lobari e
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relativi lobi polmonari. Verso la fine della sesta settimana di gestazione le vie aeree
principali sono complete, nonostante appai ancora prive di terminazioni nervose

e di strutture cartilaginee o muscolari.

Setto
7 tracheo-esofageo

- — Esofago
o

—— Faringe g
R=3
Gemme
—_ Gemma 7" bronchiali ~. B——— Trachea
" polmonare
—— Mesenchima
A B C

_——1rachea —____

Bronco
destro

Bronco
” sinistro

Biforcazione
/ tracheale
Lobo
superiore
destro Lobo
- superiore
sinistro

Lobo
inferiore
sinistro

inferiore
destro

Figura 1.12: sviluppo dei bronchi e dei polmoni: {B-C) quattro settimane, (IE) cinque settimane,

(F) sei settimane, (Gjtto settimane

2. Periodo pseudoghiandolai@®- 172 settimana): durante questo periodo le vie aeree
continuano a suddividersi fino a formare i bronchioli terminali e le primitive strutture
acinari. Entro il termine di questo periodo, il processo di liaaifone bronchiale &
quindi concluso e le vie aeree conina ad aumentare progressivamente di calibro
in modo lineare rispetto al volume polmonare. Inoltre, tra fa&12 14 settimana di
gestazione comincia a essere rilevata la presenza di protesneostituianro il
surfattante

3. Periodo canalicolarg16™ - 26° settimana): caratterizzato dalla comparsa dei canali
vascolari (capillari) e da un ulteriore sviluppo delle vie aeree distali ove cominciano
a comparire le primitive strutture acinari (fotmada un bronchiolo respiratorio,

dotto alveolare e alveoli rudimentali). Alla fine di questo periodo, in caso di parto
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prematuro, il polmoneuo gia essere in gradidsostenere lo scambio dei gas anche
se la sua funzionalita € ancora precaria sopratfuteor | 6i nsufficient
surfattante
4. Periodo saccularg25* - 37* settimana): questa fase e caratterizzata da una forte
dilatazione delle vie aeree terminalosi da formare i sacculi con un conseguente
notevole incremento del volume polmonareséadsuperficie di scambio.
5. Periodo alveolargdalla 36 settimanadi gestazionai 1824 mesi di vita) questa
fase che continua anche dopo la naspiteta alla formazione di un numero finale di
alveolidicirca208 0 0 mi | izimena fine digugstarfase knumero finale di
al veol i sono tuttora motivo di controve
standardizzare queste rilevazioni istologiche.
Oltre i 1824 mesi lo sviluppo del polmone avviene parallelamente alla crestidtanass
corporea con un rapporto stabile tra contenuto aereo e volume polmonare.
Alla nascita, la tracgka ha un diametro che varia deth a 6 mm mentre la sua lunghezza é
dicrcad mm per poi aumentare con | 6et” in fur
sogetto. Nei n e 0 n a tsembla @ssgrecaratterizzatauda ensriplogma t or i ¢
simmetrica(10) in cui i bronchi principali si dipartono dalla trachea formando il medesimo
angolo; tale angolo viene quantificato in 584 una pubblicazione di H. Schadrl).
Tuttavia altre fonti mettono in luce la caratteristica asimmetrica della biforcatiica dei
soggetti adultiin cui il bronco destro risulta meno inclinato rispetto al sinigtg). In figura
1.13 e riportata una radiografia di un soggetto in eta pediatrica, in cui € evidente

| 6asi mmetri a.

Figura 1.13: Immagine radiografica in soggetto prono con la pmsie della testa in asse
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Inoltre, esaminando gli angoli bronchiali in soggetti di eta compresa tra 0 e 18 3nsi
evidenzia una morfologia simmetrica nei neonati ed asimmetrica nei soggetti giovani di eta
pilu avanzata; éagionevole, pertanto, ipotizzare che la biforcazione bronchiale tenda a
differenziarsi durante il periodo di sviluppo.

| parametri fisiologici differiscono notevolmente tra adulti e neofi&t) come e possibile
osservaren tabdla 1.2.

Nei neonati si riscontrano resistenze delle vie aeree piu alte rispetto a quelle degli adulti,
compliance minori e una frequenza respiratoria superiore (attorno a 35 atti/min che

diminuisce durante la crescita del bambino fino ad assestarsadl5 atti/min negli adulti).

Tabellal.2: confrontodei parametri fisiologicmeditra neonati e adulti

Neonati  Adulti

Peso corporeo [kg] 3 70
Tidal Volume V1 [ml/kg] 6 6
Frequenza respiratoria[bpm] 35 15
Ventilazione alveolare [ml/kg/min] 130 60
Consumo di ossigeno [ml/kg/min] 6.4 3.5
Capacita polmonare totale [ml/kg] 63 86
CFR [ml/kg] 30 34
Capacita vitale [ml/kg] 35 70
Volume residuo RV [ml/kg] 23 16
Pacoz [mmHg] 30-35 3545
Pao2[mmHg] 60-90 90-100
Sa02[%)] 95100 95100

1.6 PATOLOGIE POLMONARI

L 61 n c osvipdpepblmonare e la mancanzaudifattantggossono generare nei neonati,
soprattutto prematuri, alcune patologie res|
ventilatoria al fine di garantire il corretto apporto di ossigeri allr g a. Diisegnito sono
descrittealcune patologie che possomalurre insufficienza respiratoria e quindi far si che

il paziente necessiti di assistenza ventilatoria.
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1.6.1 Sindrome da sofferenza respiratoria (RDS)

Questgpatologia( c hi amata i n alcuni test]i aolpistee A mal
prevalentementeneonati, soprattutto quelli nati pretermine che non hanno ancora raggiunto

un completo sviluppo polmonare. E una delle cause principali di morte per i neonati

prematuri(7) ed e caratterizzata da una insufficiente presenzsudattantee da un

parenchi ma pol monare ancora | mmatur o. A c
al veol are durante il respiro risulta diffi
patologiarissi| t a essere inversamente proporzional e

100% per i nati prima della 29° settimana. Fattori di rischio per questa malattia sono: il
diabete materno e paterno, le gravidanze multiple e la nascita pretermine del bambino
Nonostante |l a mortalit”™ negli ultimi anni s
che, a seguito di RDS neonatale, sviluppano patologie croniche connesse come ad esempio

la displasia broncopolmonare (BDP).

1.6.2 Sindrome da aspirazione del meconi (MAS)

La MAS @ una patologia respiratoria neonat :
l i gui do amniotico tinto di meconio. ||l meco
e costituito generalmente da acqua, bile, cellule epitelialgone lipidi, se inalato causa
ostruzione delle vie aeree, disattivazione della funzionswidttantee inibizione della sua
produzione. Il liquido amniotico tinto di meconio ha un incidenza compresa tra il 10 e il 26%

dei parti e quasi esclusivamenterieonati con ritardo di crescita intrauterina e nei neonati
postmaturi (cioé quelli nati dopo la quarantaduesima settimana di gestaZithie)
Léaspirazione del meconi o pu, avvendnzae pr i
di una grave insufficienza placentare o di ipossia fetale. Le conseguenze di questa inalazione
sono atalettasia, polmonite chimica, ipossiemia e ipercapnia.

1.6.3 Ernia diaframmatica congenita (CDH)

Léernia diaframmati ca c ong egistetnallaincompleraa ma l
formazione del di aframma, con conseguente
cavita toracica. | neonati con CDH presentano solitamente polmoni ipoplastici, Spesso con
carenza disurfattante Nonostante neonati con questpot di patologie possano trarre
beneficio dalle forme di ossigenazioni extracorporee (ECMO), spesso, pazienti colpiti da

CDH non riescono a sopnavere oltre pochi anni di vita
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2 VENTILAZIONE MECCANIC A

2.1 VENTILAZIONE MECCANIC A A GAS

La ventilazione meccanica € una tecnica utilizzata principalmente per pazienti sottposti a
anestesi a, durante undoperazione, o, pi % in
compiere atti respatori autonomamente. Le principali cause che fanno si che un paziente
debba essere sottoposto a ventilazione assistita sono principalmente dovute a problemi
ventilatori (ridotta frequenza respiratoria, problemi alla cassa toracica o ai muscoli
respirator) o legate a un insufficiente scambio di gas respiratori (shunt intrapolmonare,

mismatch nel rapporto perfusiomentilazione, ridotta FRQ¥).

La ventilazione meccanica si basa sddettil 6i mpi e
pol moni ddéacciai 0) O positiva (ventilatori)
forniscono | 6apporto di ossigeno necessartr.i

transpolmonare che permette il riempimeodm ariadei polmoni La quanita di ossigeno

che viene fornita al paziente puo essere regolata a seconda delle necessita fino a un massimo
del 100% sul totale volume das Vengono inoltre adeguati alle necessita del paziente anche

il Tidal volume (W), la frequenza respiratoria erdpporto inspirazionespirazione.

Il volumedi gasche viene fornito al paziente pud essere generato tramite generatori di flusso

(a volume costante) oppure tramite generatori di pressione.

Nonostante questo tipo di tecnica sia ampiamente utilizzaaemia alcune complicanze
dovute principalmente alla difficolta di controllo dei parametri respiratori. Uno dei principali

probdemi legati alla ventilazione agas i nf att i , il possibile t
volume di aria insufflato nei polmonigvl ut r a u ma) o all deccessiva
all apparato respiratorio dei pazient. ( ba

problematiche, i ventilatori presentargeneralmente diversi controlli sulla pressione
imposta (ventilatori controllati inrgssione, figura 2.2 sul volume digasimmesso nel

paziente (controllati in voluméigura 2.1).
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Pressure-time diagrams and fAlow-time diagrams in volume-controlled ventilation

Inspiratocy s pae adoey
i pause § passe |
Pressure : ' Pressure Pressure H
(cm H,0) i (R (cmH.0) (cm H,0) H
V) A b watas ORI ] o i RO iy 3. Pltery. ..
§ pressure . pressure i z pressuse
H i
i Time(s) i ! Time(s) 1 i Time(s)
: § ¢ { { |
H
|
i H 1 i T ]
Flow i ! ; Flow i i Flow |
(ttres/min) | i (litres/min) | i (Gtres /min) | |
{ i i = |
i | ! !
Time(s) Time (s) Time ()
2 Volume controlled vertilation b Volume contrelled veetilation with € Vode me controfied vertilaion with Ngh iesplratory
Notlow durieg the Inspiratory pause low flow Now and ro Now during the implatory pause

Figura 2.1: diagrammi pressiongempo e flusstempo in verilatori controllati in volume []

Pressure-controlled ventilation

Pressure
(cm H,0)
Time (s)
Expiration Inspiration Expiration
Flow
(litre/min)

Time (s)

A decelerating inspiratory flow patternis delivered resulting in a
fixed pressure throughout the breath

Figura 2.2: diagrammi pressiongéempo e flusstempo in entilatori controllati in pressionel]

In particolare, i ventilatori controllati in pressione fanno si che la variabile indipendente del
sistema sia proprila pressione transpolmonare e che essa sia mantenuta indipendentemente
dalla variazione delle proprieta meccaniche del sistema respiratorio, generando possibili
volutraumi(5). Viceversa, utilizzando ventilatori controllati inlume, il flusso di aria nei
polmoni é fissato indipendentemente dagli altri parametri respiratori, causando possibili
barotraumi.

Nei casi di insufficienza respiratoria neonatale piu gravi, qualora venga riscontrata una

ossigenazione ancora non ottimale anche dopo un trattamento completo con le tecniche di
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ventilazione classica a gas, € possibile ricorrere a tecniche altempagivead esempipla
ventilazione oscillatoria ad alta frequen@ddFOV) (16) (17).

Questo tipo di trattamento consente di ottenere un reclutamento polmonare piu omogeneo e
uno scambio gassoso migliorato, con limitazione del danno polmonare. E indicato
particolarmente per pazienti neonati pretermine con Sindrome da Sofferenza Respiratoria
severa(RDS) oppure con Sindrome da aspirazione di Meconio (MAS8alora si sia
verificato il fallimento delle convenzionali tecniche dsigsenza ventilatoria ancliepo la
somministrazione di surfactante esogdhain tipo di ventilazione molto effica in questi

casi in quanto migliora notevolmente gli scambi combinando piccoli volumi correnti (Tidal
Volume spesso minori dello spazio morte2,3 ml/kg) a presoni medie elevate e una

frequenza respiratoria ancbitre 10Hz

2.2 VENTILAZIONE LIQUIDA

Perovviare alle potenziali problematiche della ventilazione meccanica, specialmente nei
pazienti in cui la mancanza patologicadifattanteyenera una elevata tensione superficiale

al | 6i nt eliguida megliialgeoliasr & caminciato a pensare aisoini alternative. In

questo tipo di pazienti, infatti, € necessario imporre una pressione transpolmonare piu elevata

per permettere uadeguato scambio respirataridtilizzando un medium liquido che funga

da vettore per i griasepossbdegridurreadrasticamentelatepsoset o de
superficiale e quindi il lavoro respiratorio necesséti®). Su questo principio fonda le sue

basi la ventilazione liquida.

La ventilazione liquida (LV) € una tecnicaasisenza respiratoriaella quale i polmoni

sono riempiti di liquido ossigenato (in genere perfluorocarl®lf) e | d6att o respi

generato tramite un ventilatoapposito

Questo tipo di tecnica é stato oggetto di svariati studi fin dal 1962 quajyrdpjilo diricerca

di Kylstra (19) valutd la possibilita che detopi potessero respirare spontaneamente
soluzione salina ossigenata a 6 atmosfere. | primi studi riguardanti la ventilazione liquida su
neonati pretermine risalgo al 1989 quando venne dimostrato il potenziale per la LV negli
umani.

Esistono principalmente due tipi di ventilazione liquidiéentilazione LiquidaParziale

(PLV) e Totale (TLV).
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La PLV (figura 2.3 consiste nel riempimento dei polmoni del pazientepsrfiluorocarburi

di un quantitativo pariallaCFR (circaB0l / kg) e al | 01

un ventilatore c¢classico in mod
della CQO.

@
\_~~
[roun |

Figura 2.3: schematizzazione di un trattamento di PLV su neof2&xp

nsuffl azi

one

o da provved:¢

La TLV, invececonsiste nel riempimento del volume polmonare di una quantrB@pari

alla CFR del paziente, cosi come avvieneanedintilazione parziale, ma il TV e costituito

anchoesso da liquidiodpdrtunameonte assigenaigcaldati e filtrat il tidal

volumeviene immesso e prelevato dal paziente tramite un ventilatore apposito. Durante il

trattamento i parametda impostare e tenere sotto controllo sono:
- il Tidal Volume (T): dipendente dalle dimensioni del paziente

utilizzati vatemikg;del |l 6ordi

(solitamegrigono
ne di 10

- lafrequenzaespiratorianelle applicazioni sperimentali varia da un minim@ ditti

al minuto a un massimo di 8. Questo range dovrasisereispettato per evitare

eccessivi stress al sistema respiratorio che potrebbero essere causati dalle

caratteristicheeologichedel PFCdifferenti da quelle del ga21);

- il rapporto I:E,ovvero la durata del tempo di inspirazione rispetto a quello di

espirazione, solitamentéene utilizzato un rapporto 1:2.

Successivamente ai primi esperimenti condotti utilizzando oli siliconici come vettori fluidi

durante la LV (che si sono rilevati essere toggR)) |, fu ri

scontrato

alternativa per trasportare adeguatargita di Q e CQ sonoi perfluorocarburi(la cui

formula chimica ériportatain figura 2.4).Essi sono stati sintetizzati per la prima volta
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nel | 6 a npbogettm Madhatlardurante la Il guerra mondiale mentre si ricercavano
sol uzi oni pummioradioditieor mar e | 0O
A. FC 3280 (C4F0) D. FC 77 is a 50/50 mix of these
isomers of CyF,.O:
CF;-CF,-CF,;~CF,~CF,-CF,-CF,-CF, CF,~CF - CF,~CF,~CF,-CF,
||
CF, CF,
B. Perflubron (C4F,,Br) 2 2
CF,-CF,~CF,~CF,~CF,~CF,~CF,-CF,Br
CF,
C. Perfluordecalin (C,,F;a) / \
CF, CF - CF,-CF,-CF,
CF, CF, | = | '
7/ N/ \
CF, CF,
CF, CF CF, X
o)
| | | ) )
i o Ot E. FC 75 is a 40/40/20 mix of (a) ab
o Isa / mix Of Isomer (a) above,
\CF/ \C{ isomer (b) above, and C4F,g

Figura 2.4: esempi di perfluorocarburi utilizzati in ventilazione liquit2)

| PFCsono fluidi chimicamente e biologicamente inerti, con una bassa tensione superficiale
(12-18 dyne/cm) e non causano risposte metaboliche avverse in reni o feqakC Il
possiede una elevatissima capacita di trasportare ossigeno e anidride carboritta disci
(circa tre volte e quattro volte, 3® mkaddl e 122225 mladdl, rispettivamente) e sono
circa due volte pi % densi del |l acqua e con u
Le caratteristiche ideali che iIFE dovrebbe avere per un impiegimale nella LV sono:
- elevata solubilita per ossigeno e anidride carbgnica
- densita maggiore dei fluidi corporein modo da rendere possi b
regoni polmonari colpite da ataltasia
- bassa tensione superficiaie modo che faccia le veci dalirfattantenancante e che
migliori la compliance polmonaye
- essere inerti e non metabolizzati
- volatilita sufficientemente | evat a da permettere | 6elimin

accettabile.
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2.2.1 Vantaggi della LV rispetto alla ventilazione meccanica a gas

Rispetto alla tradizionale ventilazione meccanica a gas, la LV garantisce una migliore
ossigenazione per polmoni colpiti da sindrome da sofferenza respiratoria, (RD@)ali il

PFCriesce a penetrare nelle porzioni dimponi collassate e a reclutare le regioni soggette

ad atalectasig23). In questo modo anche il rapporto ventilazione/perfusione migliora
notevolmente.

I PFCi nol tr e, aumenta anche | a cofpclaiarance de

liquido. Tuttavia, diversamente dalrfattante esso possiede una tensione superficiale

costante quindi, aumentando | a quantit”™ di
effetto non risulter”™ insagoaato. alLbdbaumentehb
diPFC | 6i nnal zamento dell a pressione basale

ulteriore miglioramento degli scambi gass(@s).

Inoltre, il PFC possiedezbbeun effetto antinfiammatorio in quanto sarebbe in grado di
ridurre la produzione di citochine e interleuchine che sono parte attiva di tale pr@Bsso
(25).

Questo tipo di tecnica ventilatoria risulnolto promettente e concede ampi spazi per future
applicazioni comgad esempipl 6 ut i | PRECzotire ahe come vettore per i gas
respiratori, anche come mezzo di contrasto per indagini radiologiche (grazie alla
radioopacita di questo tipo di fluid@ppure per tecniche quali il drug delivery di agenti
broncodilatatori o chemioterapici, antiossidanti o stBr@6).

Questo tipo di tecnica respiratoria, tuttavia potrebbe presentare alcuni effetti indesiderati:

- instabilita enodinamica: si verifica principalmente durante la TLV quando una
colonna diPFC grava sopra i capillari polmonari, provocando una riduzione del
ritorno venoso;

- insufficiente tearance della anidride carbonica: questo problema riguarda piu la
TLV che la vetilazione parziale. Questo problema pud essere ridotto o eliminato
grazie aadeguatsettaggi del ventilatore utilizzato;

- tossicita: nonostante i perfluorocarburi utilizzati durante la LV siano chimicamente
e biologicamente inerti, ne sono state ritrovimgece a distanza di tre anni dal
trattamentd27);
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- interferenza con le immagini radiografichePFC utilizzati, soprattutto quelli
contenenti ioni bromo o iodio, sono radioopachi e i liquidi potrebbero quindi

interferire con ¢ immaginiradiografichee oscurare alcune strutture.

2.2.2 Applicazioni terapeutiche della ventilazione liquida

La ventilazione liquida € una tecnica nata principalmente come alternativa alla ventilazione
tradizionale a gas, laddove questa tecnica non fosBelentemente efficace nella cura di
alcune patologie respiratorie. Attual ment e
sono | a sindrome da sofferenza respiratoria
la sindrome da aspirazione di meconioA®) (per la cui descrizione si rimandgakagrafo

1.6) (28).

Ad oggila TLV éstatautilizzata solamente per trattamenti compassiong¢26)imentre non

e ancora utilizzata in ambito clinico. La PLV, invece, é stata utilizzata in un trial clinico tra

il 1995 e il 199630) ma non sno stati ottenuti risultati molto incoraggiariti quanto non

sono stati provati miglioramenti significativi rispetto alla ventilazione tradizionale a gas.
Questi risultati, assieme ad ulteriori studi condotti su animali, hanno dimostrato un
miglioramentodegli scambi gassosi durante la TLV piuttosto che nella PLV. Per questo
moti vo, attual ment e l a ricerca vol ge [ suo

ventilazione liquida totale per una futura applicazione clinica.

2.3 VENTILATORI PERTLV

Diversamentela quanto avviene nelle tradizionali tecniche ventilatorie, durante i trattamenti

di TLV vienemovimentataattraverso le vie aeree dei pazienti un volwmeente dliquido

anziché di gas. Fecessarioquindi, utilizzare un particolare circuito che pestta di

i ntrodurre tale quant potmone dalpazienteq dopodaverioal | 6 i n
opportunamente trattato. Negli anni sono stati sviluppati numerosi circuiti che svolgessero

l' e funzioni di pompaggi o dei (elepadehteiediocar bu
refreshdel liquido.

Il ventilatore deve essere in grado di immettere e prelevare dai pailmadeguata quantita

di fluido; il refreshconsiste nel trattamento atto a rimuovere la @&l PFCespiratoe ad

ossigenarlo, riscaldarlo e pararlo per la nuova reimmissione in fase di inspirazione.

In generale un circuito adatto per la TLV deve possedere particolari componenti:
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- un sistema pompante dotat o didrenagdiowda | e, p
PFC

- un ossigenatore per ossigea i perfluorocarburi e rimuovere la €0

- uno scambiatore di calore;

- un sistema filtrante;

- un sistema di acquisizione per monitorare i parametri di interesse specifico

(pressione, portata, ecc.).

Negli anni, diversi gruppi di ricerca hanno sviluppato numerosi sistemi in grado di effettuare
|l e operazioni di pompaggi o del l iqui do o0ssi
aspirazione durante la fase espiratoria. Generalmente la faspidizisne viene effettuata
in maniera attiva mentre il prelievo deFC potrebbe avvenire sia attivamenteamite
Il 6ausi |l i o di,siasnimsdo passivogrnazieralpitarnoteliastico dei polmdgBil)
(32) (33) (34). Tuttavia, dal momento che HFCutilizzato € un liquido molto viscoso, la
sua rimozione dalle vie aeree € un procedimento difficoltoso a causa delle elevate perdite di
carico. Per questo motivo con il tempo si € abbandonata questa soluzione progettuale,
optando principaameohe pechoedseapeffettuat a
Per questa applicazione, sono stati progettati negli anni numerosi sistemi pompanti che
sfruttano differenti tipologie di pompe: pompe roller, pompe centrifughe, pompe a soffietto,
pompe ad ingranaggi@5) (33).
In figura 2.5 & riportato unprimo esempio di circuito per TLV progettato presso il
Laboratorio di Meccanica delle Strutture Biologiche (LaBS) del Dipartimento di Ingegneria
Strutturale del Politedoo di Milano (36). L6 i mma 268 rappresenta lo schema di
funzi onamento del c i finaasso té andicata la lineadinspirat@ia n o d

mentre in blu quella espiratoria.
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Figura 2.5: particolare del sistema pompante con pompe a pistdép

“:>@

\ioerssf

S~ }-/:f:-.::“")

Figura 2.6: layout del circuito per TLV presente nel LaBS del Politecnico di Mi(@6)

Questo sistema di pompaggio  stato ritenut
regolare di quella di una pompa roller, eliminando cosi le oscillazioni nel segnale di portata
e di pressione indotte dalla rolleessa.

2.3.1 Pro-Li-Ve

Numerosi sono stati i prototipi di ventilatori per TLV progettati presso il Politecnico di
Mi | ano; | 6ul t i moé quelo denondnato Rilo-Vee(figyrao 2. 7pet e il
sistema pompante attualmente in uso presso il Laboratofitedcanica delle Strutture
Biologiche.

32



Capitolo 2

Figura 2.7: Pro-Li-Ve

Questo dispositivo trae origine da un ossigenatore per la circolazioneesgoea (CEC)
(37)ideato principalmertper svolgere sia la funzione pompante che quella di ossigenazione
del sangue. Questa soluzione progettuale era nata dalla necessita principale di ridurre il
volume dipriming del circuito e al tempo stessda superficie non biologica con cui il
sangue viene a contatto durante il trattamento in questione.

Dal momento che le caratteristiche del dispositivo in esame coincidono con i retjuisiti
ventilatore perventilazione liquidatotale il Pro-Li-Ve e shato quindi riprogettato per
renderlo adatto a questa applicazione innovdB8x Le caratteristiche principali di questo
disposiivgche | o rendono adatto all 6uso TWome vVve
sono: multifunzonalita, un ridotto volume doriming, possibilita di generare un flusso
pulsatile, ingombro limitato e una semplificazione nella gestione delle apparecchiature.

Il Pro-Li-Ve presenta una struttura modulare costituita da una serie di membrane siliconiche
rettangolari(deformabili e permeabili ai gas respiratpgpvrapposte e incollate sul lato
lungo, in mezzo alle quali vierfatto fluire il PFCmentre il gas ossigenante scorre tra due
membrane adiacenti (figurd.8) . L 6 idalls icaenere, formate da e€lumembrane
sovrapposte, € poi inserito in un supporto in PMMA dotato di sistemi per distribBF€Eil

in modo da avere un flusso uniforme e laminare in ingresso a ciascuna camera.
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Gas out

Figura 2.8: schema di furionamento del Prbi-Ve

Al fine di regolare la pressione presente nelle intercapedini tra le camere e permettere
quindi, il pompaggio del fluido,viene utilizzata una elettrovalvola sul lato gas che,
comandatattraverso un software di control89), si ape e chiude in modo da mettere in
pressione le camede PFCconsentendone il passagg®ul lato liquido sono invece presenti

due valvole di non ritorno passive in modo che lo scorrimentBE€kia unidirezionale.
Caratteristica principale di questo dispositivo € la capacita di esesguudaneamentsia

la funzione pompante che di ossigenazicine di rimozione dell&€O, dalPFC

Per quanto riguarda il pompaggio, esso e caratterizzatom&m@etri principali: la portata,

la frequenza respiratoria e il rapporto tra il tempo di inspirazione e quello di espirazione
(I:E). Dal momento che la pompa € da considerarsi un sistema pulsatiledgapdente,

le componenti non lineari del moto ftladinamico (compliance e inertanze) non possono
essere trascurate. Inoltre, i valori di questi parametri non sono univocamente definiti: le
impedenze, infatti, variano da soggetto a soggetto e anche in funzione delle condizioni di
ventilazione. Per questmotivo possono differire anche le condizioni di precarico e
postcarico(40), dalle quali dipende il comportamento del {ifeVe. | parametri che
influenzano il comportamento del Pto-Ve sono quindi: resistenza, frequenza nedpria,
rapporto I:E e pressione di alimentazione lato gas.

In figura 2.9 é rappresentata, a titolo di esempio, una curva sperimentale di portata-del Pro
Li-Ve relativa a frequenza respiratoria 5 atti/minuto, rapporto LLE 1:2, pressione di

alimentazionedto gas 160 mmHg al variare della compliance circuitale, a pari resistenza.
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20

15

10 +

12

Portata [mifs]
o

tempo[s]

-10
-15 -
-20

Figura 2.9: curve sperimentali di portata del Pia-Ve.

In rosso la curva a compliance maggiore, in blu quella a compliancereino

2.4 | TUBI ENDOTRACHEALI

Il tubo endotracheale (un esempio di ETT & osservabile in fRyath e il dispositivo che
permette la connessione traentilatoree il paziente sottoposto al trattamento. Esso funge
da interfaccia tra il dispositivo di ventiiane e il sistema polmonare del paziente,

veicolando il passaggio dei perfluorocarburi direttamente nelle vie aeree.

Figura 2.10: tubo endotracheale Vygon

Attualmente in commercio non esistono E3pecifici da utilizzarsi in ventilazione ligda
totale,per questo motivo durante i trattamenti vengono normalmente utilizzati i classici ETT
progettati per la ventilazione a gas oppure prototipi progettati ad hoc nei diversi laboratori
di ricerca.

Esistano numerose aziende produttrici di tubi endotracheali alcune delle quali, attive a livello
mondiale, sonoVygon (Ecouen, Francia) Rusch (di Teleflex Inc. Philadelphia,
Pennsylvanig)MallinckrodtPharmaceuticals (Dublin, Ireland)Deassrl (Ravenna, Itah).
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Il materiale maggiormente utilizzato per la fabbricazione degli ETT attualmente in
commercio e il PVC, nonostante ne esistano anche alcuni prodotti in silicone polimerizzato.
Questo materi al e, i nfatti per mette didi ot t e
caratteristiche che lo rendono particolarmente adatto a questa applicazione. In particolare,

ogni casa produttrice utilizza differenti PVC appositamente studiati e progettati per i propri
dispositivi. Ad esempio, la casa produttrice Rusitiizza per propri devices un particolare

tipo di polivinilcloruro denominato Ruschelit][dl quale consente al tempo stesso di avere
undbadeguata rigidezza, f | essidrcesdsivaclirvateradi eV i
| PVC utilizzati, inoltre devno essere biocompatibili e non risultare nocivi alle mucose
polmonari in caso di utilizzo prolungato. Per questo motivo si utilizzano PVC senza ftalati,

ovvero prodotti senza questo tipo di plastificanti, che potrebbero risultare tossici se utilizzati
perun | ungo per i oadesempib,ralcugi medslii (bome adieserapio il tubo
endotracheale Vygor8]) sonopresenti sul mercato con due diverse versioni: una standard,

piu rigida, che favorisce il posizionamento in casi di utilizzo di breve derataa piu

morbida, maggiormente biocompatibile e utilizzata in caso di intubazione prolungata.

Un parametro di fondamentale importanza per quanto riguarda i tubi endotracheali € il
diametro esterno, soprattutto in caso di utilizzo su pazmanatali opediatrici. Con un

diametro troppo elevato, infatti si rischierebbe che il tubo eserciti una pressione eccessiva

sulla superficie dellérachea danneggiandola. Se fosse eccessivamente piccolo, invece, Si
avrebbe un incremento della resistenza al flusao, g i col ar ment e critica
ventilazione liquiddotale,ove le proprieta reologiche del fluido utilizzato producgi@odi

per séperdite di carico elevat@dl). Solitamente la scelta del diametro adatto dipende
dal |l 6et”™ e dal peso del paziente. Per quest
endotracheali pediatrici che per adulti. | tubi pediatrici possiedono diametri interni compresi
trai2eid4 mm, rantre gli ETT per adulti possono arrivare anche a 11 mm di diametro. In
tabella2.1° presente | a corrispondenza tra et”™ del
(14) (6).

Sempre per quanto riguardadenensioni, solitamente i tubi endotracheali utilizzati hanno

una lunghezza contenuta (circa 12 cm) in modo da ridurre il volume di priming del circuito

e le perdite di carico distribuite associate.
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Tabella2.1: corrispondenza tra diametro ETT e eta paziente

Eta paziente Diametro interno ETT (mm)
Neonato prematurc 2-2,5

Neonato a termine 3,0

1-6 mesi 3,5

6-12 mesi 4,0

2 anni 4,5

4 anni 5

Una caratteristica comune a quasi tutti i tubi endotraclrealommercio e la presenza di

una marcatura centimetrica utilizzata per il controllo della profondita di inserimento

all 6i nterno de mndltiadi dssi possedoao. anchenumd lineaeradiopaca,
necessaria per permettere la visualizzazione dellieettezza del posizionamento in loco

tramite esami radiologici.

Alcuni modelli sono dotati, in prossimita della punta, dipafioncino enominatacuffia)

che viene gonfiatwa on aria o solwuzione salina succes
endotrack a |l e all éinterno del | a trachea. Quest
soprattutto per ETT utilizzati durante trattamenti di ventilazione ad aria, per chiudere

| 6i ntercapedine tra tubo e trachea ed evit
Questo tipo di dispositivi, denominatiffedETTe osservabilin figura2.11, sonoutilizzati
prevalentemente per pazienti adulti. | tubi endotracheali pediatrici in commercio, invece,
sono normalmente del tipancuffedin quanto, date le ridotte dimensioni fisiologiche dei
pazienti, la cuffia limiterebbe ulteriormente il diametro massimo utilizzabile, andando cosi

ad aumatare la resistenza al flusso.

Figura 2.11: Tuboendotrachealeon cuffia

37



Capitolo 2

Solitamente, inoltre, la punta del tupossiedeaun profilo della sezione di uscit@ becco di

flauto che pu, presentare unodangol atura pi %
sembrerebbe risultare favorevole per direziomaaggiormente il flusso verso uno dei due
bronchi (il sinistro, di calibro minore risp
del fluido sulla sezione di uscita del tubo. La punta ecbedi flauto, inoltre, facilita

| 6i ntubazi omeuadotalorispeh @i aseei mento del |l 6ETT at
vocali. La norma ISO 5361:19992) che regola la progettazione di questo dispositivo,
stabilisce che | 6angol o del beccopadeideif | aut o
modelli in commercio possiedono, infatti, punte aventi becco di flauto inclinate,did@3iié

ad esempio il Tubo endotrachesiggon [3 [4].

Per facilitare | 6i nt sonepmvvistidiesondaimetallicaricoperta al ¢ un
con materiale plasticoModelli di questo tipo sono ad esempio prodotti dalla Rusch e

osservabili in figur&®.12

Slick Set*®

Figura 2.12: tubo endotracheale Rusch con sonda metallica "Slick Stylet"

Altra caratteristica di alcuni modelli di ETT presenti in commercio € la presenza di un foro
laterale (denominatdurphy ey posto in vicinanza della punta del tubo, utile per
permettere il passaggio del gas nel caso in cui il foro principale vengaocodé&rumuco o da
essudati polmonari.

Da uno studio effettuato presso il Laboratorio di Strutture Biologiche (LaBS) del Politecnico
di Milano (43) e stato dimostrato che la forma del foro laterdigufa 2.13)non va a
modificarei risultati ottenuti in termini di ripartizione della portata nei due diversi bronchi.

E stato, inoltre, provato che la quantita di portata che fuoriesce dal foro durante la fase
inspiratoria varia tra il 6 e il 12 % a seconda della profondita di insetonel tubo nella

trachea.
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Figura 2.13: particolare del Murphy eye disegnato nel modello studiato presso il Politecnico di M#&)o

Normalmente i tubi endotracheali possiad una forma leggermente curva in modo che

seguano nel miglior modo la curva fisiologica delle vie aeree superiori. Questo tipo di forma
denoourvat@aMagilh ed  presente nella maggior

commercio.

Durante i tratamenti di ventilazione liquideotaleé molto importante tenere sotto controllo

|l a pressione generata all éinterno dell dappsze

nelle sperimentazioni di ventilazione liquida totatso molto utilizzati tubi eratracheali

dotati di una via accessoria che renda possibile il collegamento di un trasduttore di pressione.

Spesso, questo tipo di misurazioni, vengono effettuate grarodatipi artigianalprogettati

appositamente nei diversi laboratori di ricercaalternativepotrebbero essere utilizzakei

modelli di ETT presenti in commercio (un esempio di questi modelli € il tubo endotracheale

Vygon osservabile infigura 2.14 che possiedono una via laterale accessoria,

originariamente progettata principalmerger la somministrazione di farmaci durante i

trattamenti ventilatori.

Figura 2.14: tubo endotrachea& Vygon dotato di via accessoria
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2.4.1 Tubi endotracheali a doppio lume

Attualmente sono presenti anche atiodelli di tubi endotracheali con design differenti da

quelli finora citati. Queste diverse tipologie sono infatti state prodotte per particolari
applicazioni medicali. Talvolta, infatti, risulta necessario ventilare in maniera selettiva i
polmoni, insuffando in maniera disomogenea o addirittura supportando solamente un lato

del | apparato respiratorio.

Tale tecnica € denominata ventilazione monopolmonare (o selettiva), essa risulta utile nel
caso in cui, nell 6ambit o &auUunaolopdinnoneuAdgi a t o
esempio, quando, causa di un intervento di toracoscopia videoassistita, il polmone del
paziente collassa ed e quindi necessario isolare i due polmoni e ventilare solamente quello
sano(44). Per taliappi cazi oni ~ guindi necessario | 6ut
convenzionali, come i tubi a doppio lume (DLT). In commercio esistono diversi esempi di

tubi a doppio lume, prodotti dalle maggiori case produttrici (ad esempio LMA di Teleflex,

Mallinckrodt, Portex e molte altre).

Ventilation | TSUC'IOH

Inflated trachec

Jouble lumen
cuff

ndotracheal tube |\

Inflated
racheal lumen bronchial cuff
Bronchial
" lumen

Figura 2.15 Tubo endotracheale a doppio lume

In figura 2.15& mostrato un esempio di tubo a doppio lume presente in commercio
(denominato Auni vent 0 ecostiuitodhadetdiferedtiaubilda L MA)

diverse lunghezzeaino dei quali viene posizionato a livello della trachea mentre quello piu

l ungo viene inserito tramite broncoscopia al
notare la presenzadiunadoppiaaf fi a sia a |ivello della tra
bronco in cui viene posizionato il ramo seco
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A causa della differente struttura dei due rami polmonari, sono attualmente in commercio

tubi endotracheale a doppio lume progettadicsficatamente per la ventilazione selettiva di

uno dei due pol moni . LOETT a doppio | ume p
destro, ad esempiogde essere dotato di un Murphyebn corrispondenza della punta del

ramo che viene posizionato ri@lonco in modo da non causare problematiche alla prima
diramazione bronchiale destra.

Nonostante la maggior parte dei tubi endotracheali attualmente in commercio siano
dimensionati principalmente per la ventilazione di vie aeree di pazienti adulti, hiegli u

anni si sta intensificando | 6utilizzo di qu
ambito pediatrico. E stato studiasm esempigun nuovo prototipo di ETT pediatrico bilume

che permette di ventilare selettivamente anche i polmoni di pazienti al di sotto dei sei anni

di vita.

Un esempio di questi prototipi € quello studiato dal dottor G.A. Mafdg)e osservabile

in figura2.16

Figura 2.16: Tubo endotracheale bilume studiato da Marrg4®)

Questo prototipo € prodotto in PVC e pud essere utilizzato anche per vemtitarati
prematuri grazie alle sue dimensioni molto ridotte (per neonati prematuri del peso di 1,5 kg,

sono disponibili ETT con un diametro di 2 mm per ciascun lume).

2.5 STATO DELL ARTE

Questol avor o di tesi S i coll oca nelsdlladambi t
fluidodinamicaa | | 6i nt er no del t ubo dunadte trattammenhidia |l e e
TLV; per questo motivoil primo passqoer effettuare tali simulazioré statoquello di

riprodurre un modellgeometrico che rappresentasseie aereeDi seguito vienajuindi
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presentata unareve panoramica € modelli geometrici tridimensionali gia presenti in
letteratura @i quali si fa riferimento in questavoro di tesi.
Esistono principalmente due tipi di modelli geometrici che schematizzino lerge:a

- modelli semplificati basati su analisi morfometriche e costruiti tramite disegni CAD,

utilizzando elementi geometr basilari combinati tra loro;
- modelli realistici basati su dati ottenuti da analisi diagnostiche (principalmente
tomografia computezrata) e ricostruiti computazionalmente.

Per quanto riguarda prima categorida maggior parte delle geeetrie in letteratura si basa
sulle congilerazioni effettuate da Weib@), il quale definisce un singolo diametro gni
generazione, assumengindi un diametro uniforme per ogni ramoepartenente alla stessa
generazioneComer e collaborato(¥#6) hanno introdotto un modello simmetrico a doppia
biforcazione,potizzando cheaina singola lorcazionenon siasufficiente a rappresentare
fedelmente Idfluidodinamica respiratoriall gruppo di ricercadi Kleinstreuer(47) (48),
invece, haproposto un modello simmetrico rappresentante triia biforcazione.
Successivamente, sono stati realizzati modelli asimmetrici, basati sul modello morfometrico
di Horsfield (49) (50).
I modelli basati sui dati ottenuti dalle immagini anatoreigdono sviluppati in modo da
replicarefedelmente la geometriadellei e aer ee e ottenere cos?
sono derive da immagini provenientda tomografia computerizzata (CT) o risonanze
magnetiche (MRI), segmentate attraverso algoritmi manuali 0 automatici.
In questo lavoro di tesi, e stato disegnato un modello geomeéioplificatocostruito con
volumi principalmente cilindrici tramite softwe di disegno CAD (per la descrizione del
quale si rimanda al paragrafo 4{dgiché, per il confronto tra i differenti design di tubo
endotracheale, non é stato ritenuto necessdilizzare modelli anatomicghe richiedono
un maggior costo computazioral

Il lavoro effettuatoprosege lo studio condotto negli ultimi anni al Politecnico di Milano

nell 6ambito dell 60t t i minguesteparagnaiendpeskeht®o t ecni c

brevemente lo statd e | | ddaa r & wei ha avut otuatarnel gorsomdi quéstbanal i s

lavoro di tesi

Dapprima  stata condotta unPF&alaleindgdelter i guar c

vie aeree superio@é3) e deitubi endotracheali neonatali. In questo progetto di tesi sono

stateeffettuate analisi comparate su tre diverse tipologie di &$ponibili in commercio
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(figura 2.17), due dotate di foro lateral®urphy Eyé con forme differenti (Mallinckrodt,
St.Louise, MO e Argyle, NYg uno senza (Rusch, Duluth, GA).&studiatajnoltre, la

di pendenza dalla profondit™ di i nseri mento

Figura 2.17 Tubi endotrachealton differenti fori laterali(43)

Gli autori hanno dimostrato che la presem#Murphy Eyes ul | a parete | ater

nonincide significativamente sui parametri ventila®quindi la scelta piu ragionevole, tra

i modelli di tubianalizzatt r i cade senzodal tr oinguantogdurantel i s e
| i nspirazione, il foro | at e rflaehteattraversoids ul t a't
esso  praticamente null a), mentre durant

presenti in corrispondenza del foro avrebbero potatgsare il collasso della parete della
carena sul forostesseeR quanto riguarda | a profondit?
visto che non vi sono particolari controindicazioni nella fase espiratoria, lapoetttuale

risultata migliore é statguella di allontanare il piu possibile il tubo dalla carena in modo da

ridurre gli sforzi di taglio sui bronchi durante la fase inspiratbrigultati ottenuti da questo

lavoro di tesi, tuttavia, sono stati ottenuti imponendo una portata in ing@sspendente

a un precedente prototipo di ventilatore a pistal@s¢ritto nel paragrafo 2.3.&)ifferente

da quella utilizzata nel presente lavoro. La stima delle pressioni dipendenti dalla risposta
dinamica delle vie aeree distali, inoltre, non endipalarmente dettagliata.

Un altro | avoro svolto presso il Politecni c
| idplementazioned el | 6 onda di port ated | i6m mpedeerzaopo
rappresentata come un comando m prs i 0 n ea del mddeldb$).dl meédesimdavoro

ha inoltre, analizzato quale fosse la posizione piu idoneaipdrasduttoreitilizzatoper la

rilevazione della pressioneintracheal n quest 6ottica soio state
fluidodinamiche su modelli geometrici aveiitisensore posizionato a 1mm a monte del

becco diflautal e | | é Und aldistanza di5mm dallacarenaa v al | e del |l a pu
(figura 2.19.
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Figura 2.18: particolare delle geometrianalizzate nelavoro di tesi(51) in cui si osserva il differente posizionamento

del catetere utilizzato per il collegamento del trasduttore di pressione

Tramite B UDFimplementate statopossibileriprodurre lo stesso andamento di pressione

presente nelle vie aereegistratoduranteprove di TLV in vivo. Inoltre dal | 6 anal i si
sull i ngombro del sensore di pressione si
al | 6i n tEET dowe sithanholcdndizioni di flusso stabile, risldtaceltapiu indicata

per ottenere una misurazione affidabile.

In seguito, un ulteriore studio effettuato sempre presso il dipartimeMeatianica delle

Strutture Biologiche del Politecnico di Nano (52), ha posto | 6attenzi one
sull 6interpolazione della curva di portata i
computazionali, modificando e ottimizzangoindi le UDFe implementando un modello a

parametri concentratcifcuito RQ che simulasse le condizioni di resistenza e compliance
polmonarepresenti invivo.L 61 nt er pol azi one per ottenere | a
nelle simulazioni CFD a partire da datiesipnentali, € stata ottenuta con due differenti

metodi: interpolazione gaussiana e interpolazione tramite serie di Fourier (utilizzata anche

in questo progetto di tesi), ritenuta migliore in quanto superava alcuni limiti imposti da quella
gaussiana.

E stab successivamente effettuato un confronto tra gli effetti di due differenti curve di

portata imposte in ingressocerrispondenti a due differenti sistemi pompanti (la pompa a

pistone precedentemente citata e il-Bre/e, descritti entrambi nglaragrafa?.3).

Infine si sono confrontati i risultati ottenuti con mmodello geometrico cilindricgfigura

2.19, utilizzato per rappresentare le vie aeree superiori durante le simulazioni
computazionali, on quelli ottenuti da una simulazione effettuata su usanmgtria

anatonica, ricavata da immagini tomograficliella zona tracheobronchiale
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Figura 2.19: i due modelli geometrici utilizzatiel lavoro di tesi:modello cilindrico (a sinistra)

e modello anatom@ (a destra)

Osservando i risultati fluidodinamici delle simulazioni computazionali, € stata dimostrata
bassenza di diffevenmedeileyvanuit avaa, dall
e stata osservata una distribuzione @mogenea nemodello anatomicaon geometria

realistica.
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3 PROVE SPERIMENTALI IN VITRO

In questo capitolo vengono illustrate le prove sperimentali effettuate come analisi preliminari

di questo progetto di tesi. Con tafiperimentsi & cercato di stabilire una correlazione tra la

geometria del tubo endotracheale e le cadute di pressioseacaue dal | a pr esenza
stesso in funzione della portdtaentea |l | 6i nt er no del circuito spe
voluto, inoltre, studiare gli effetti della presenza di un trasduttore di pressione posizionato

all 6i nterno de ¢gddellakttuma dasparte deltrasduteressoA thl fine

sono state utilizzatedue diverse tipologie di ago per anestesia spinale aatetere di

collegamento tra il trasduttore vero e proprio € il luogo di rilevazione della pressione. Per le

varie pove sono stati utilizzati due diversi protocolli sperimentali: wom portata

stazionar e uno con portatampo dipendent&i e utilizzato come fluido di prova FZ70

(3M, Fluorinert), lo stesso perfluorocarburo usato durante i test in vivo di vémniaz

liquida totale.

3.1 TESTIN PORTATA STAZIONARI A

3.1.1 Setup sperimentale e potocollo di prova

Con tali testsi & voluto caratterizzare i tubi endotracheaéonatali commerciala
disposizionedel LaBSin modo da valutareel perdite di carico dovutdla presenza degli
ETT al variare della portata imposfgono state dpprimaquantificate le perdite di carico
d o v u tE&T, saalinlfaGe inspiratoridigura 3.1,caso akia in fase espiratoridigura 3.1,
caso b).Per le prove sono statestati tubi endotracheali per terapie pediatriche di
ventilazione a gas dal diametro interno di 2 mm, 2,5 mm e 3 mm, quindi dalle dimensioni
idoneeper essere utilizzati in pazienti neonatali.

Successivamente si & deciso di inserire un dg@nestesiapinale Pencil point spinal
needle calibro 25G, lunghezza 90mmolymedic di Te.Me.Na s.a.r.l, Fagnano olona, VA,
Italy) (schema in figura 3)2n modo da riprodurre piu fedelmente le condizioni di utilizzo
durante le applicazioni in vivé&eono quindi state valatesia la cadw di pressione ai capi
deltuba Sié voluto in questo modo controllare cherisuradello stato pressorio presente

al |l 6i nt ecraerem rilevatd in qeiesto mosia abbastanza affidabile.
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—>

b)

Figura 3.1 ETT inspirazione (caso a) ed espirazione (caso b).

Trasduttore

* di pressione
(ago)

Figura 3.2 Schema ETT con trasduttore di pressione.

Il setup sperimentale utilizzato per queatalisi € descritton figura 3.3e 3.4e comprende

| seguenti componenti:

1.
2.
3.

riserva;
pompa centrifugaf{Medtronics Biomedicus 550 Biconsolé
flussimetro a tempo di transito a ultrasuoni Transonic System inc. (NY, USA) con

sonda daaae

trasduttore di pressione a montd3PC15D) Honeyell (Morristown, USA)

5. trasduttore di pressione a valled3PC15D) Honeywell;

tubo endotrachealglimensioni varieVygon Ecouen Franc)a
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Figura 3.3: immagine del setip sperimentale utilizzato durante le praan portatastazionara.

Riserva

4 5

1
3 Trasduttore Trasduttore
Flussimetro di pressione di pressione
(monte) (valle)

’ bﬁ( E?T

Figura 3.4 Schemalel setup sperimentale utilizzato durante figovecon portatastaziaaria.

Le prove sono condotte imponendo come parametro di regolazione il numero di giri della
pompa, e quindi la portafmentea | | 6i nt erno del <circuito, part
incrementando di 0,2min fino a raggiungere i 2 I/min per poi ritornaa® corpassi sempre

di 0,2 I/min. Sono quindistate effettuatedue provein ogni condizioneper ridurre la

possibilita di errore nella lettura delle grandezze in esame.

Per ogni tubo sono stati effettuati due differenti,testnodo che il fluido peravesse gl

ETT in entrambi i versi per simulare sia la fase inspiratoria che quella espiratoria.
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3.1.2 Risultati

Come prima cosa, dai test effettuati sono state ricavate le carattemngichper i differenti

tubi testati(figura 3.5 e 3.6)Nelle figure sonaappresentati i valori di perdite di carico
(calcolati com@ P = Rnonte-Pvaep €r | 0i nspirazione alvariare ever s
della portata imposta nel circuito per i tre ETT analizzati.

Bisogna far notare che per alcune pr@agoarticolare per gli ETT da 2 mmpn si € potuto
raggiungere i 2 I/min poiché i valori di pressione registrati erano troppo elevati e quindi non
risultavano leggibili dai trasduttonittilizzati, in quanto soggetti a saturazione.

Perdite di carico in inspirazione
70000
60000

50000

= 40000 . —8— 2mm
s

o @ 2,5mm

& 30000 =
3mm

20000 ®

10000 @ -

0 0,5 1 1,5 2 2,5
Portata (1/min)

Figura 3.5: perdite di carico ai capdegli ETT di diverse dimensiohinspirazione

Perdite di carico in espirazione
70000

60000 o
50000 -

‘m 40000
£ [ ] —@—2mm

S 30000 @
®—2,5mm

20000 L d - 3mm

10000 ]

0 0,5 1 1,5 2 2,5
Portata (I/min)

Figura 3.6: perdite di carico acapidegli ETT di diverse dimensionespirazione
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Con il medesimo protocollo di proveono statesuccessivamente misurate le pressioni ai

capi deglistessi ETT con un ago per anestesia spinale da26G e r i @rmo diadnil 61 n't
tubo endotrachealé. n quest o modo si ~cer c agombrod i val u
costituito dalldago posto trasversal mente a
modi ficare | a fluidodinami dndiguaiB.de88me a Vv al
mostrde rispettivamente le perdite di carico@pid e | | delaTfdseinspiratoria e in

quella espiratoria.

Predite di carico ETT con e senza ago (Inspirazione)

80000
70000 L]
P
60000 / /
/ /

50000 ol /‘ o —8—2mm
= $ /
T y —&— 2mmAgo
= 40000 /- ..
3 / & yd . —8—2,5mm

30000 . /‘ —@—2,5mmAgo

. 3mm
20000 . /0
' P ’ 3mmAgo
10000 o e
g _
A
0 =
0 0,5 1 1,5 2 2,5
Q (I/min)

Figura 3.7: perdite di carico ai capdegli ETT strumentati e non strumenfatnspirazione

Predite di carico ETT con e senza ago (Espirazione)

80000
70000 °
60000 ° ./ ®
/® /
50000 S o —@—2mm
5 i o —8— 2mmAgo
= 40000 fo/ o
= ¢ / —8—2,5mm
y 4
30000 3 —8— 2,5mmAgo
’ /./
20000 s o 3mm
V4 /./
/L o 3mmAgo
10000 N o
0 nc/"/ 4
0 0,5 1 15 2 2,5
Q (I/min)

Figura 3.8 perdite di carico ai capdegli ETT strumentati e non strumentagspirazione
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Da questa prima analisi € possibile nodirquantola caduta di pression@P) ai capi del

tubo endotracheale gquesta configuraziorsa maggiore per i tulgiu piccoli, gpecialmente

per portate elevatedd esempipconsiderando le prove condotte con una portata phri a

l/min,si passa da un minimo di <circa 6000 Pa p
a diametro maggior@ un massimo di oltre 50000 Pa per quetiao diametro 2nm.
Léaggiunta dell dago all déinterno del tubo en
ai capi del | 6ETT. Per portate elevate, ques
per | 6ETT da 2,5 mbovveroRuelle copispontdemtt ae cagp andbizzdtia s s e
in questo lavoro di tesi, per trattamenti di TLV su neonati prematavgce,l 6 i ncr e men't
delle perdite di carico € minore.

Inconclusioneda questa prima anali si sembr mrebbe
spinale per rilevare la pressione@urt e unodapplicazione di TLV
problematiche al flusso maggiormerper portate basse, al di soitb I/min e per tubi con

diametro interno di circa 3mm.

Durante queste prove sperimentali sbng riscontrate alcune difficolta sia sul

posi zionamento dell 6ago nel l uogo desider af
circuito di prova. Infattiun eccessivo serraggio delle fascette utilizzate per garantire la
tenuta idraulica del circuitoomporterebbet n r est ri ngi ment o del |l a
inducedelle perdite di carico ulteriori e quindi risultati non attendibili.

Per questo motivo, tramite le simulazioni stazionarie svolte in questo lavoro di tesi (descritte

nei paragrafi 4.8.4 e®),siévoluto ndagare se |l a presenza dell
del | 6ETT potesse comportare dei disturbi fI

corretta stima dello stato pressorio presente nelle vie aeree durante i trattamenti di TLV.

3.2 TESTCON PORTATA TEMPO-DIPENDENTE
Gli esperimenti tempdipendenti effettuati in questo lavoro di tesi soradi ®volti con lo
scopo di valutar e | 06 dafafestasigpmaleaomemlledadantali | i z z o
trasduttoreper la misura della pssione statica durante gli esperimenti di TLV in vivo.
Si e scelto, quindi, dsottoporre atestdue differenti aghspinali (nostrati infigura 39) in
modo da rendere possibile una scelta tra i due dispositivi in base ai risultati ottenuti:

a) ago con punta a becco di flautBpinal needle calibro23G, lunghezza&80mm,BD

& Company, Franklin Lakes NJ, USA
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b) ago con oOf @enoilpdintspirarnaddiecdlibro 25G, lunghezza 90mm,

Polymedic di Te.Me.Na s.a.r.l, Fagnano olona, VA, Jtaly

In particol are, | 6ago #tatopotiszatahed fore pobizonatoo nat o

sulla parete lateralpotesse permettere lattura dellasola componente statica della
pressiongovvero una letturahe non fosse soggetta alla componentsgama dinamica

(ovvero quella legata alla velocita del flusso).

Figura 3.9: gli aghi analizzatidurante i testtempd i pendenti : a) con punta a.becco

Per queste proveperimentali € stato utilizzato un gt che rispecchiasse il piu possibile i

test effettuati in vivo. Come sistema pompante € stata utilizzata la pompa denominata Pro
Li-Ve (descritto precedentememtel par. 2.3.1¢ollegatoadun bancgrova(Model Lurg,

ML (53)) progettato pressd LaBS del Politecnico di Milano. Questo banco prova ha
permesso di simulare le proprieta meccaniche del sistema polmonare (resistenze e
compliance)caratteristiche degli esperimenti in vivo.

Peril rilevamento della pessionesono statutilizzati trasduttori di pression@ioneywell
143PCO05D, 143PCO03D e 143PCOIpo s t | all 6ingresso del ML
numero 1in figura 3.10), sul punto di incontro del ramo espiratorio e inspiratdebPro

Li-zVe (trasduttore numero 2) e infine uno
al |l 6i nt er dao-eeeen la punta gosizibmata in corrispondenza del trasduttore 1.

Per la visualizzazione e il salvataggio dei dati di portatatizzato unflussimetro a tempo

di transito a ultrasuoni Transonic.
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Trasduttore

di pressione

(ago) Trasduttore di
pressione 2

Trasduttore
di pressione 1

Model lung

Pro-Li-Ve

Figura 3.10 Scema setip per le prove con portatempo dipendente

Tramite il ProLi-Ve sono state imposte nel circuito diverse cudivportata, mantenendo

una frequenzaespiratoriacostante (pari a &tti/min), rapporto inspirazione espirazione a

1:2 e variando solamente il Tidal VolurEV). Sono state imposte curve con pdri a 8

ml, 15 ml, 20 ml, 22 ml, 30 ml, e 40 ml in modo @plicare la gamma di portate utilizzate

in ventilazione liquida totalsu soggetti di differenti taglieorporee

Infigura3.11lemostrato come esempio unbéonda di port
gli esperimenti e relativa a T20 ml.
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Portata imposta in ingresso (Tv = 20ml)
06

0,4

0,2

0
—_ 0 3 6 9 12 15 18 21 24 27 30 33
£ 02
£
g 04
-0,6
-0,8
-1
-1,2
Tempo (s)
Figura 3.11 Portata generata dal Prdi-Ve con Tv pari a 20ml|
In seguito sono state registrate le pressimincapidel | 6 ETT sia tramite
denominat.i P1 e P2 <che tr anmicoraspogdangd delo c ol |

trasduttore 1 (89. In questo modo si & cercato di valutare la bonta della stima della
pressione alldinterno delle vie aeree effet
tramitequesto tipo di collegamento

In figura3.12 e 3.130no0 riportate le onde pressorie rilevate dai trasduttori sopra citati, per
entrambi gli aghivalutati In particolaresi € voluta analizzare la differenza di lettura tra il
trasduttore di pressione numero 1 (quello posto a valle del tubmasduttore collegato ai

due aghi testati.

Pressione registrata- Ago (a)
4000

3500
3000 '

2500

2000 ‘

1500

1000 | e

500
0
-500

-1000
0 5 10 15 20 25 30 35
t[s]
—P1 Pago

P [Pa]

L

Figura3122 tracciati dell a pressione registrati tramite
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Pressione registrata- Ago (b)

3000
2500 .
2000 |
1500 ,' ‘ : {
E 1000 { | ( [
& 500 || | |
0 ‘ | |
500 Ve LV/J E— pro—
-1000
-1500
5 10 15 20 25 30 35 40
Tempi (s)
—P1 Pago
Figura 3.13: tracciatid i pressione registrati tramite | dago b

Per entrambi gli aghi testati la curva di pressimtaticaregistrata segue abbastanza
fedel mente | 6andamento reale presente nell
trasduttore nme r o 1) , in particolare per | 6ago con
quasi sovrapposte.

Risultati analoghi sono stati riscontrati anche per le prove condotte a tidakrsolume
Inconclusione possi bil e af f er espediante pehlarilevazione dellai z z o
pressione durantetrattamentidi ventilazione liquida totale vivo risulti affidabile. Dal
confrontotrai due aghi S i pu, inoltre constatare
design e in grado di riportaien mani era pi % rigorosainl a pr e
quanto il foro é disposto parallelamente al flussBEICe cio permette la lettura della sola

pressione st at detaaompoeente dinahiéai nf | uenza
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4 MATERIALIE METODI

Le analisi computazionali oggetth questolavoro di tesi sono state svolte utilizzando il
softwareFluentcontenuto neWorkbenchdi ANSYS (Canonsburg, PA, USA)
Tale software é in grado disolvere & fluidodinamica del modello di tubo endotracheale
oggetto di questa tesin particolare in questo caso, partendo da un profilo di velocita
impostato in ingressd;luente in grado di calcolare, discretizzandagaindi, risolvendo
iterativamente le equazioni della fluidodinamica, le pressioni e le velocita risultanti in ogni
punto delkistema.
Al fine di poter svolgere queste simulazioni, il software di calcolo necessita di alcuni
modelli:
- un madello geometrico che rappreseiitisistema chisoal | 6 i ntgaaleno del
svolgere i calcoli;
- un modello di discretizzazione spaziahlaegh effettuato tramite un software di
meshingi nc |l us o a nwotkbereliANSYS el | a
- delle funzionitempo variantche rappresentine velocitadel fluidoduranteun ciclo
respiratorioda impostare in ingresso al modello fluidodinamico;
- un modello a parametri concentrati che schematizzi le resistenze e le compliance
polmonari, impostate come condizioni al contorno nel modello fluidodinamico;
- un modello fluidbdinamico che risolva le equazioni differenziali costituenti le leggi

della fluidodinamica.

4.1 MODELLO GEOMETRICO

In letteratura sono presenti numerosi modelli geometrici che schematizzano le prime
diramazioni delle vie aeree. Tali modelli risultano fondamlenh quanto permettono

l 6anal i si comput azi on alkl eubofehdatiactheatdlo studiordeic a de g |
parametri respiratori piu adeguati durante i trattamenti ventildtonodelli descritti nel

paragrafo 2.5riguardanoprincipalmente letecniche ventilatorie tradizionali a gas. Per

guesto motivo, @rtendo da considerazioni effettuate in lavori di tesi precedentemente svolti

presso il Politecnico di Milan(b1) (52), é statcstudiatoun nuovomodello geometrico per

schematizzare | a prima diramazione dell 6al be
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Tale modello e stato disegnato tramite un software di disegno e progettazione
tridimensionale, Solidworks (Dassault SystemesVelizy Villacoublay, Francip e
successivamente e stato importato in un diverso ambiente di |laM88YSNorkbenchin

modo da poter eseguire le successive analisi fluidodinamAdt®YS, per le simulazioni
fluidodinamiche, necessita geometrie che rappresentino solamente le parodigets di

tali simulazioni. Per questo motivo, tramite Solidwonksn sono state disegnake pareti

delle vie aeree, msolamente le parti interne alla trachea e al tubo endotracheale, ovvero

quelle parti normalmente riempite di fluido durante undragnto di TLV.

4.1.1 Trachea e Bronchi

Dal momento che il presente lavoro di tesi riguarda la progettazione di tubi endotracheali da
utilizzarsi durante trattamenti di ventilazione liquida su pazienti neonati prematuri, il
modello geometrico é stato realizzaopartire dalle dimensioni medieakella4d.l) del

sistema respiratorio di bambini nati prematuramente con peso inferitiegd@), (14).

Tabella4.1: dimensioni medie fisiologiche del sistema respiratorio di bambini nati prem@&buri

Diametro [mm] Lunghezza [mm]

Trachea 4 40
Bronco Destro 3.8 10
Bronco Sinistro 3 25

Si e scelto, inoltre, di realizzare un modatliobiforcazione trachealasimmetrico gper
questomotivol 6 angol azi one degli assi di simmetri a
risulta differente. Gli angoli tracheobronchiali utilizzati nel modello geometrico in questione

sono stati di 31.6° 5.7° per il bronco destro e 47.1° = 5.7° per il bronco sin{&29(54).

Il disegno geometrico del modello del sistema respiratorio & stato effettuato ricorrendo
principalmente a volumi cilindrigger quanto riguarda la trachea e i bronchi, mentre la parte
relativa allabiforcazione tracheake stata ottenuta raccordando i volumi di trachea e bronchi

in modo da ottenere uno sviluppo simile ai volumi anatomici modellizratigura 4.1 e
rappresenat o i | model |l o geometrico della pri ma
realizzato con le dimensioni descritite tabella 4.1e utilizzato durante le simulazioni

computazionali.
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Figura 4.1: ModellogeometricdCAD della prima diramazione dell'alberagcheobronchiale

4.1.2 Tubo Endotracheale (ETT)

Per il disegno CAD dei volumi interni al tubo endotracheale da utilizzarsi per le simulazioni
fluidodinamiche, e stto utilizzato come riferimenti dispositivo usato durante le prove
sperimentali in vivoeffettuate presso itipartimento di scienze veterinarie (VESPA)

d e Univérsitadegli studidiMilano. LOETT wuti | i zz aéuwndispositvpue st i ¢
costruito ad hoc appositamente peresfa applicazione. Esso € stato strumentato
artigianalmente presso il LaBS del Politecnico di Milano, in modo da rendere possibile la

lettura della pressione, grazie a un catetere (costituito da un ago da anestesia spinale)
posizionato circa 2 mm al di sopm del | a punt a d ecOnbisieE T T . Q1
sostanzialmente in un cilindro metallico con le dimensioni ripomatabella4.2 In figura

4.2 inoltre, & possibile osservare la rappresentazione del tubo utilizzato, ottenuta mediante

il software di disego CAD Solidworks.

Tabella4.2: dimensioni del tubo endotracheale utilizzato negli esperimenti in vivo

Dinterno (Mmm) 3
Desterno (Mm) 4

Lunghezza(mm) 50
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<

Figura 4.2: Rappresentazione CAD del tubo endotracheale utilizzato

Le dimensioni esterne del tubo endotracheale coincidono con quelle interne della trachea
modellizzata; in questo modo, il modello creato rappresenta bene il casu@orsante gli
esperimenti in vivo realizzati dal gruppo di ricerca del Politecnico di Milano. In questo caso,
infatti, il tubo endotracheale era inserito nella trachea degli animali sui quali era effettuato il
trattamento ventilatorio, tramite tracheosto a e | fiesktd alla trachesa tramite un filo

di sutura. In questo mode,stato ottenuto il risultato di evitare il reflusso dei fluidi utilizzati
esternamente all 6ETT, oltre a un fissaggio
Il tubo endotracheale in questmrinoltre, non presentava aleupunta decco di flauto, in
contrasto con quantochiestoddla norma ISO 536142), la quale stabilisce che i tubi
endotracheali devono possedera punta @ecco di flauto con angolazione3B° + 10°.

Questa configurazione, tuttavia, € stata utilizzata nella presente tesi in modo da rendere
possibile la validazioneon dati sperimentatiel modellosviluppato Successivamente si €
proceduto a progettare differenti geometrie pdrspositivo di interess@ riguardo si veda

il paragrafo4.8).

4.1.3 Prolungamenti del dominio fluido

Al fine di poter imporre adeguatcondizioni akontorno al modello geometricurante le
simulazioni fluidodinamiche, statonecessario aggiungere alla getrmaeda analizzarajei

volumi fluidi in modo che il flusso impostisultassecompletamente sviluppato

Questo perché, tramite il software di calcolo, & possibile impostare una velocita oppure una
pressione costanti su tutta una superficie selezionatatrenin una situazione reale il fluido

che scorrein modo laminarea | | 6i nt er no di geometrie cilin
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velocita quadraticolnserendo dei volumi aggiuntid monte e a valle deligeometria di
base con cui e stato modellizzatoiftema in oggetto, & quindi possibile ottenere il profilo

desiderato.

Inviscia wore pounaary Layer

\___ /7
B R

| — 5 -

YYYYYYY
Lave
{13

-

>

Entrance Length Fully Developed Flow
Developina Flow

Figura 4.3: flusso completamente sviluppato in un condotto cilindrico

Per il calcolo della lunghezza di imbocco minithanghezzadei prolungamendi in modo
da ottenere un profilo paraboli¢figura4.3) in corrispondenza delle sezioni desiderate sono
state utilizzate le seguenti formy(l):
- per il moto in regime laminarex Tt 1T QY ‘PO
- per il moto in regime turbolentex thoy'd 0
Da qui sono state ricavate le lunghezze di imbocco minmip@tatein tabdla 4.3, assieme

alle misure effettivamente utilizzate nel modello geometrico per gli allungamenti dei volumi.

Tabella4.3: lunghezze di imbocco

Limboccominima (mm)  Limbocco Utilizzata (mm)

ETT 47 .64 50
Bronco destro 22,28 50
Bronco sinistro 17,51 50

Come é possibile osservare figura 4.4, relativa a una simulazione fluidodinamica
effettuata tramite il software di calcolo (Fluent) su una geometria utilizzata nel presente
lavoro di tesi, il profilo di velocita nella regione di interesse, risulta completamente
sviluppato.

In figura 4.5sono nostrati i prolungamenti applicati a livello dei bronchi nel modello

geometrico.
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Figura 4.4: Profilo di velocita nel tubo endotracheale

i

0, 0,036 0,
000 - 1}70("‘)
0018 0053

Figura 4.5: prolungamenti dei volumi del modello geometrico

4.2 DISCRETIZZAZIONE SPAZ IALE

Al fine di poter risolvere le equazioni che governano la fluidodinamica nel modello é
necessario discretizzare la geometria tramite una suddivisione del volume fluido in volumi
finiti.

Per fare cio € stato utilizzato il software di meshing incluso nella WorkbensNSIY'S.

Questo software riceve in input il modello geometrico creato precedentemente e lo suddivide
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in elementi in modo da rendere possibile la risoluzione dello stattodmamico del
sistema.
La discretizzazione spaziale = stata &effetHt
NfnAssembl y (58)echehconsante di creare la mesh separatamente per i diversi
distretti della geometria. Innge st o modo  stato possibile foc:
ritenute di maggior interesse fluidodinamico, senza che ne risentisse la qualita generale della
mesh. In particolare, si e scelto di effettuare il processo di meshing a partire dalle regioni
della carena e della trachea, nelle quali € necessaria una discretizzazione piu raffinata per
ottenere risultati piu attendibili. Il processo prosegue, quindi, con la discretizzazione della
zona relativa al tubo endotracheale e successivamente dellaeregiobronchi. In questo
modo e stato possibile generare una mesh che risultasse ben connessa in tutte le sue parti e,
al tempo, stesso di buona qualita.
Per meglio discretizzare tutto il volume componente il modello geometrico, sono state
impostate,olt e al |l e condi zi oni gener ali relative a
locali che prevalessero sulle globali e che permettessero di generare delle discretizzazioni
piu raffinate ove necessarid/engono di seguito elencati i parametri utilizzati per
discretizzare le diverse parti del modello geometrico.

1 Controlli globali: in tabella4.4 sono riassunti i parametri impostati nel modello
geometrico come controlli globali. Tali parametri sono il risultato della valutazione della
discretizzazionein termini di ottimizzazione del rapporto tra costo computazionale e

accuratezzadeirisultab t t enut a tramite | 0anparagra®i72di sens
Tabella4.4: condizioni globali mesh

Relevance 30

Advanced Size Function On: curvature

Relevance Center Coarse
Smoothing Medium
Transition Slow
Span Angle Center Fine
Curvature Normal Angle 14,94°
Min Size 6,2e05m
Max Size 1,24e2m
Growth Rate 1,18
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i Trachea e carenain questa zona e stato scelto di impostare una discretizzazione
tramite una mesh tetraedrica e di infittire maggiormente ledaliegeresseovvero la zona
della biforcazione in corrispondenza della carena e la zona in cui finisce il tubo
endotrachealePer discretizzare in miglior modo queste zone é stata utilizzata la funzione
fiBody sizing c h e, ut i | i zzandosphéraof inflrendei a r che h b B
impostare la dimensione minima degli elementi in queste zone. |Indlg®@ta utilizzata
anche | ainflatonozicbhee p@r mette di infittire magg
ovvero la zona dove é presente un gradiente di velocita elevato e quindi risulta necessaria
una migliore discretizzazione. figura4.6 e 4.7 possibile osservala discretizzazione dei
volumi.

X
0 0,0035 0,007 (m)
[ E— ES—
0,0018 0,0053

Figura 4.6: mesh della zona trachescarena

el

0 0,005 0,01(m)
]

0,0025 0,0075

Figura 4.7: sezione della mesh della zona trachea + carena
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1 ETT: nel volumecorrispondente al tubo endotracheale e stata creataestaa base
esaedricaQuesto tipo di mesk consigliata55) per volumi cilindrici nei quali non sono
presenti flussi particolari o ostacoli €hpossano provocare turboke. Per ottenere
u mdeguata dimensione agli elementi nei quali & stato diviso il volume fluido e stata
utili zzat a | OGedge pizng laguale suddividei uo oo sglezionato in un
numero definito di elementi. In questo modo e possibderdtizzare parametricamente tale
volume, imponendo una correlazione tra la dimensione esistente e la suddivisione applicata.
Léentit”™ della correlazione  statdparval ut at
4.7.9.
E statautilizzata ancheiqjuest a por zi one de linflaiondy eiomemo d @ |
da ottenere una migliore discretizzazione nella zona vicino ai bordi. Per permettere questo
tipo di discretizzazione é stato necessario suddividdret er i or ment e inl vol un
due patt i in modo da poter ot t ennfatiomo uswal |dbiisnctreert
volume Nella parte inferiore € stata quindi generata una mesh con celle tetraedriche e vi e
stata impostata la funzione sopra citata. La parte superiore, invece € statézdetacon
una tecnica mistgdcon celle esaedriche tetraedriche)n modo da alleggerire il costo
computazionale. Il risultato ottenuto € osservabile nella figugee 4.9 nelle quali e
rappresentata la sezione trasversale e lo sviluppo longitudiledlie discretizzazione

spaziale applicata.

0 0,005 0,01(m)

0,0025 0,0075

Figura 4.8: mesh del tubo endotracheale
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X
0,009 {m) (s

Figura 4.9: sezione trasversale della mesh del tubo endotracheale

1 Bronchi: la zona dei bronchi é stata discretizzata con celle esaedriche in modo da
diminuire il costo computazionalE.on | e modal it~ gi " dwreckecri tt e
in questa zona#ata utilizzath a di scr eti zzazi owantedabalstessa po i
funzione applicata nella zona della carenafignra 4.10 € osservabile lo sviluppo della
discretizzazione nei due bronchi, tenendo presente che il medesimo sviluppo €& presente
anche nei volumi corrispondenti ai prolungamenti desoettparagrafal.1.3.

X
0 0 0,009 (m) =
00023 00068

Figura 4.10: mesh della zona dei bronchi
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Per valutare la bonta della mesh e statlizzato come parametro di controllo la variabile
denominata AMi ni mum(55p catcdlatagiroambientANBY & ITalet y 0O
parametro e un indice della qualita delle celle in cui e suddiviso il volume ed € compreso tra

0 e 1 (dove 0 equivale a una mesh di bassa qualita e 1 corrisponde a qualita ottimale). Sono
stati ritenuti accettabili ai fini delle successive simulazioni fluidodinamiche, valori di tale
parametro superiori a 0.5.

Il numero dei elementi derivato dallasdc r et i1 zzazi one qui descritt

sensitivita della mesh, sono espaoti paragrafo 4.7.2.

4.3 DATI SPERIMENTALI IN VIVO PER LA VALIDAZI ONE DEL MODELLO

Prima di descriverediversi modelli utilizzati in questa tesi, € necessario parldle peve

sperimentali, dalle quali sono statiestuti i dati necessari alkviluppodei modelli citati.

Durante queste prove sperimeni@Volte in collaborazione cobipartimento di Scienze

Veterinarie per la Salute, la ProduzioneirAale e la Sicurea Alimentare, VESPA,

del | 6Uni versit ™ )dsenp btati efféttuatiddei trattameniiiviveadi o
ventilazione liquidaotalesu conigligiovani(del peso di circa 1 kgjella durata db ore

impostanda vari parametri ventilatori (frequenzespiratoria, Tidal Volume e rapporto |:E)
secondo | e necessit? d i | parametm bentitatorigimpostad s o  d e |

durante tale trattamemtli TLV sono esposti imabella 45.

Tabella4.5: parametri ventilatori riguardanti gli esperimenti @LV condotti su coniglgiovani

Frequenza di campionamento 0.01s
Frequenza ventilatoria 5 - 6 respiri/min
Rapporto |:E 1:27 111
Tidal Volume Variabile (15-25 ml)

Questi esperimenti sono stati condattilizzando una pompa apposita (Hire/e) che

genergauna or ma d 0 o ndipendente trglealtré cade dalle resistenze del sistema
polmonareg registranddb a pr essi one tr ami t @oposteelpsntol i o di

di connessione tra ETT e circuito pompamte | 6 al t r o i n puatadreil sl poboENTdTe n z |
(utilizzandocome catetere wago da anestesspinaleposto in sito e collegato al trasduttore)

al fine di poter valutare lpressione nellgie aeree
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A partire dai dati ottenuti da questi esperimsptio stati selezionati dei particolari tracciati

di portata (misurati tramite un flussimetro) corrispondenti a due atti respiratori effettuati con
parametri differente i relativi tracciati dpressione.

In particolare sono stati selezionati due tracciati in modo da ottenere dati sperimentali in due
differenti condizioni ventilatorie: il primo effettuato con frequenza respiratoria 5 atti/min,
Tidal volume 15,7 ml e rapporto |:E 1:2, mentreeitando con frequenza 6 atti/min, Tv 20

ml e :E 1:1.

Questi tracciati sono stauccessivamenfdtrati utilizzando la tecnica di&l media mobile
effettuata su 18ampioni in modo da eliminare il rumore bianco presente intrinsecamente in
questo tipo diitevazioni sperimentali. Irfigura 411 e 412 sono illustrati i tracciati di

portata e pressioni selezionati, prima e

Portata

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
tempo (s)

—Q (ml/min) Qfilt (ml/min)

Figura 4.11: Tracciati di portata filtrati

Pressioni
3000

2000
1000

o

N
o o
o O
o O

Pressione (Pa)

-3000
-4000

-5000
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Tempo (s)
—Pago (Pa) —P ago filt (Pa) P ett(Pa) —P ettfilt(Pa)

Figura 4.12: Tracciati di pressiondiltrati
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4.4 |MPLEMENTAZIONE DELLA FUNZIONE VELOCITA

Per impostare le condizioni di velocit@mpavariante in ingresso al modello, &€ possibile

fornire aFluentdelle subroutine scritte in linguaggio Gger Defined FunctiondJDF) che
implementino il profilo di velocit&celtoe lo impostino sulla regione desiderata.

Le UDF sono dei codici scritti in linguaggia €he possono essere compilatieseguiti in
ambenteFluent che permettono al softwade analisi CFDdi calcolare valori di pressione

o portata tempo dipendenti, cosa che non sarebbe altrimenti possibile utilizzando

| 6i nt er f ac cBoumnda eodditianpt asaht e al | 6iFloenter no del
In particolare, per quanto riguarda la subiree di velocita, essaonsente di impoer una

velocita costanteu tuttalss e zi one i n cui ~ definita (nel <ca
denominatorelocity _inle} differente in ogni istante teropale e corrispondente alla velocita
mediaregistrata durante i trattamerdi TLV in vivo sulla sezione di ingresso al tubo
endotracheale.

La subroutine di velocita da utilizzare come parametro di ingresdoémtée stata generata

gr azi e a unoscrgpuMzailab, precederitemente sviluppato presso il Laboratorio di
Meccanica delleStrutture Biologiche(LaBS) del Politecnico di Milano(52), che ha

permesso dottenerela funzione di velocitd (t) richiesta, a partire dan vettore di dati
sperimentali.

In particolare tale script riceve in ingresso il vettore di dati relativi alla portata volumetrica
selezionata campionati a 100 Hz per una dyvasar i a quella dell éinter
(12 o 10 secondi, in funzioneeid parametri respiratori selezionatgd effettua una
approssimazione di tali valori tramite una interpolazione con sefigudier Questo metodo

e stato ritenuto il piu adatto al caso in questione in quanto permette una buona
approssimazione della cavornita in input comun contenutacosto computazionale

La funzionev (t) cosi ricavata, e stata inserita inagdicescrittoin linguaggio C da eseguire

in ambienteFluent(52). Questo codice impone su tutti i nodi della sezione desiderata (in
guesto caswoelocity inle} il valore di velocita corrispondente alla ordinata della funzione

V(to) per ogni istante temporalg tichiamato ddluentnel codice stesso.

4.5 MODELLO A PARAME TRI CONCENTRATI DELLA PRESSIONE POLM ONARE
Un altro aspetto fondamentale da tenere in considerazione affinché le simulazioni

computazionali replichino quanto piu fedelmente possibile alla situazione reale é
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rappresentato da un corretto dimensionamento dehéizioni al contorno imposte sulle

uscite del modello geometrico.

Tali condizioni imposte sugli outlet del modello sono rappresedéatialori di pressione
imposti suquestesuperfici variabili nel tempo e dipendenti dallo stato fluidodinamico del
sigema in ogni istante temporale.

Per poter imporre INANSYS questa pressione variabile sulle superfici desiderate
(denominatgressure_outlet_depressure_outlet_sxispettivamente la faccia inferiore del

bronco destro e quella del bronco sinistro netlello geometrico) € necessario generare una
subroutineidi pressionédel tutto simile a quella di velocitiescrittanel paragrab 4.4.

Per fare ci0 € necessario innanzitutto studiare un modello rappresentativo del sistema
tracheobronchiale a valle del modello geometrico realizEs®oe un modello a parametri
concentrati(modello RCfigura 4.13) costituito dalla resistenza idraulicaecii sistema
polmonareoppne al | 6 av an z admenacomporkeetd cadaditivai indice dedla
distensivita dei tessuti polmonari. La pressione da imporre come outlet al modello
geometrico  quindi ricavabil e oddleseodhesr e ndo
rappresenta la risposta dinamica del sistema complessivo alle variadianvatéabile
indipendenta 0 .

Per poter meglio descrivere il modello a parametri concentrati € possibile utilizzare

| 6equi val ent e el et nieportate voluietriche cos tensibnueicarend pr e

rispettivamente.

vt

—

f

p(t)
| |

W,

Figura 4.13: circuito RC

Loespressi one matematica che governa questo

o 0o oY oodg (Eq. 4.1)

73



Capitolo 4

Dove: U 0 [l] € il volume di fluido accumulato nelle vie aeree fino al tempo t
OO0 — [I/s] e la portata volumetrica nelle vie aeree

n o [Pa] e la pressione transpolmonare
R [Pall/s] e la resistenza delle vie aeree

C [I/Pa] & la capacita pmlonare

4.5.1 Stima dei parametri del modello R-C

| valori di resistenza e compliance polmonari (corrispondenti alla resistenza e alla capacita
del |l 6intero sistema tracheobronchiale) da in
stati ottenuti a partire daracciati di pressione registrati durante gli esperienti preliminari
effettuati sui conigligiovani presso il dipartimento discienze veterinarie (VESPA)

d e | nivérditadegli studidi Milano (paragrafo4.2). Tale metodo € stato ritenuto il piu
adatto db scopo in quanto permette di ottenere valori di resistenza e compliance comparabili
a quelliche caratterizzanion vivo i tessuti polmonari.

E stato quindi impostato, tramite un foglio di calcolo Excel, un algoritmo che permettesse di
ottenere dei valordi resistenze e compliance a partire dalla curva di pressione registrata
tramite il trasduttore posto in corrispondenzdla puntad e | | 0T T ( P

E stata innanzitutto implementata la funzione del modello RC a parametri concentrati gia

egosta precedentemer(teg. 4.1)
o 006 0Y ooc—g i (Eq. 4.1)
Quindi, a partire dai dati relativi alla portdtaentenel sistema respiratoriol( 0 ) é stato

calcolato il volumenel polmonecomev 6 0 T Qf

Sono stati quindi selezionativialori di R e C che meglio approssimassero la curva di
pressione ottenuta sperimental mente con quel
RC.

Perapprossimare in maniera migliore | 6andamer
scelto di ulizzare due diversi valori diesistenza respiratoria a seconda che ci si trovi in

fase inspiratorigR = Rnsp) Oppureespiratoria R = Resp.

Si e sceltpinoltre, di considerare come parametro di controllo, per valutare la bonta

del | appr os s i nza tra i vatos medildella ainva spegimeatale e di quella

calcolata con il modello RC sia per il tratto inspirataiper quello espiratorio.
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In figura 414 é riportato il graficocon il confronto tra a pressione sperimentaleggPe
guella calcolat@on il modello RC.

Confronto pressione sperimentale - Modello RC

2500
2000
1500
1000
©
T 500
3}
s 0
wv
4 -500
o
-1000
-1500
-2000
-2500
0 1 2 3 < 5 6 7 8 9 10 11 12
Tempo (s)
P ago (sperimentale) P (modello RC)

Figura 4.14: confronto tra pressione sperimentale (Pago) e pressione calcolata con il modello RC

| valori di resistenza e di compliance corrispondenti sono riportédbiella4.6, assieme ai
parametri di controllo utilizzati.

Tabella4.6: valori di resistenza e compliance utilizzati

Resistenze e compliance modello RC

R insp 301000 [Pa*s/l]
R esp 430000 [Pa*s/I]
C 2,00E05 [I/Pa]
p0 0,00 [Pa]
Parametri di controllo
P ago medigPa) 1501,82
insp
P modello RC medigPa) 1575,18
P ago medigPa) -654,36
esp

P modello RC medigPa) -631,69
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4.5.2 Stima delleresistenzedel sistema respiratorio

Questi wvalori ottenuti analiticamente corris
sistema polmonare e quindi, per ricavare i valori corretti da inserire come condizione al
contorno, € necessario scalare tali valori sottraendo a essi lenesigfiaintrodottedal
modello geometrico.

Per fare cio & stato necessario calcolare i contributi di resistenza dovuti alle singole parti
della geometria. In particolare sono state calcolate le perdite di carico distribuite e
concentrate che il flusso ssbe durantel ciclo respiratorio Esse sono le perdite di
pressione lge un fluido subisce& causa degli attriti internideesterni (perdite di carico
distribuite) e delle irregolarita dei condotti nei quali esso scorre (perdite di carico
concentrate).

Pe il calcolo delle perdite di carico e necessario stabilire il regime fluidodinamico presente
nei diversi distretti della geometria. Cio e stato possibile calcolando il numero di Reynolds
nelle varie partdel modelloa partire dai valo di portata mediavi presenti Il numero di
Reynolds e un valore adimensionale, proporzionale alla velocita del fluido che scorre in un
condotto, e quindi alla portata, e alle caratteristiche intrinseche del fluido stesso e delle

dimensioni geometriche del sistema. Essaleolatota mi t e | de:quazi one 4. 2
Q"
Yo - (Eq. 4.2)

dove: v é la velocita media calcolata sulla sezione del condotto in cui scorre il fluido
(calcolabile a partire dal rapporto tra portata media Q e area della sezione A), d e la
dimensionecaratteristica della geometria (per condotti cilindrici d e il diametro della
sezione), |} e & sono rispettivamente | a dens
scorre nel condotto.

E stato quindi osservato che, utilizzando la media dei vdilgrortata registrati durante gli

espeimenti in vivo @ Tt 7T oD e O TOTT TT p W G )Tcitati nel paragrafo

4.3, per il calcolo del numero di Reynolds, il regime fluidodinamico presente nel sistema e

quello descritto nelltabella4.7:
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Tabella4.7: Regime fluidodinamico

INSPIRAZIONE
Re Regime fluidodinamicc  Re
ETT 22108 transizione 1115,6
trachea 1658,1 laminare 836,7
broncodestro 977,4 laminare 493,2
bronco sinistro  972,7 laminare 490,9

ESPIRAZIONE

Regime fluidodinamicc

laminare
laminare
laminare
laminare

Per valori di Reynolds inferiori a 2000 il moto € considerato laminare, per Re compresi tra

2000 e 4000 il moto é ritenuto in regime transitorio, mentre per valBeyholds superiori

al 4000 il moto & da considerarsi turbolento.

A seconda del regime fluidodinamico presente nei diversi distretti della geometria, le perdite

di carico vengono calcolate con differenti relazioni.

In particolare, le perdite diarico distribuite sono state calcolate utilizzandsdguente

f

formula:
oo 0
¢O —
dove } ~ |l a densit”™ del
condottoev | a velocit”™ media.

ui

(Eq. 4.3)

do, L e D

parametro

funzione dello stato fluidodinamico del sistema. Infatti, in caso di flusso laminare—,

mentre se il flusso in questione €& in regime turbolento, esso assumeiffenente

formulazione e precisamente: —.

Nel caso in cui lo stato fluidodinamico sia in

sono

o

regimetransitorio, invece, e stato scelto di utilizzare la formulazione corrispondente al caso

turbolento.

Le perdite di carico conceate, invece, sono state calcolate utilizzando la forddla

Y0 P o
C

(Eq. 4.4)

d o v kg/m"3] é la densita del fluido, im/s] & la velocita media sulla sezione p{ € il

coefficiente di perdita idraulica e dipende dalla geometria e dal tigisa@bntinuita che ha

generato tale caduta di pressione.

Per il coefficiente k & necessario studiare un modello che permetta di semplificare la

geometria in modo da poter ricondurre il caso in oggetto agli esempi presenti in letteratura.

Diversi studi son staticondottiper ottenere coefficienti che potessero ricondurre geometrie

complesse a combinazioni di casi piu semplici. Le parti della geometria che necessitano di
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talesemplificazionea | | 6 i n medello sviluppadsono principalmente due: losiTo

alla fine del tubo endotracheale e la diramazione in corrispondenza della carena.

Per quanto riguarda la perdita di carico dovuta alla variazione di sezione in corrispondenza
del | a f i nfigurad.25, & siafoTufllizzgto un valore di k pari0a3 m nel tratto
inspiratorio e 0.3In per le perdite di pressione durante la fase espirgfaia

Vi

\
»E=F —»

Vi
>i— —F—]»

-

Figura 4.15: schematizzazione dell'uscita del'ETT durante la faspiratoria ed espiratoria

La diramazione in corrispondenza della carena, invece, richiede una diversa

modellizzazione. E stato scelto di suddividere la caduta di pressione irvers dontributi

corrispondenti 6uno al | a per dostaelo che rappresentadacdirathazionet a
e | 6altro all a var i aezibronohe oltet iche alla eurvatunaechetil r a
flusso subi scebranchielgblsa del |l angol o
v
4 2
A
b -4

Figura 4.16: schematizzazione della biforcazione della carena durante la fase inspiratoria ed espiratoria

Sempre facendo riferimento a studi presenti in lettergd&6n sono stati quindi dedotti i
coefficienti di perdita idraulica da utilizzarsi per il calcolo delle perdite di carico concentrate
(tabella4.8).
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Tabella4.8: coefficienti 'k utilizzati per le perdite di cap concentrate

Coefficiente inspirazione(m)  Coefficiente espiraziongm)

Uscita ETT 0,3 0,31
Carena up 0 15

Bronco destro 0,351 0,351
Bronco sinistro 0,524 0,525

Sono state cosi calcolate le resistenze corrispondenti alle parti disegnatededio
geometrico al fine di ottenere i valori di Resistenza e di compliangg (% € Rupr_sx, Cox

e Gsx) da inserire nel modello computazionale. Per fare cio ci si e servitietjuinalente
elettricoil cui circuito émostrato irfigura4.17.

R Tot

R concETT
R trachea

R carenalUp

R carenaDx R carenaSx

R Br_Sx

ket NN,
| R prol_Dx R prol_Sx
% R OUT_Dx % R OUT_Sx
:r R UDF_Dx R UDF_Sx
|
V4 v 7

Figura 4.17: equivalente elettrico del modello resistivo utilizzato

Il calcolo é stato effettuato supponendo che la portata non venga ripartita allo stesso modo

nei due rami in parallelo del circuito equivalente. E lecito suppore, infatti, che, dal momento
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che il polmone destro piu grandedi quello sinistro,in essoposs fluire una maggior
guantit”™ di fl ui do dur anotivcell citcdt@nostratoinfigsrgp i r at or
e stato risolto supponendo che la portiatantenel ramo di destra corrisponda al 56% della

portata presente in tracheagmtre quella che scorre nel bronco sinistro sia il 44% di essa

(57).

C

™ @ (Eqg. 4.5)
™

C

Quindi, dal momento ch¥0 YD e che la differenza di pressione transpolmonare & la

stessa sia nel polmone destro che in quello sinistro, si pud dedurre che:

(Eq. 4.6)

Vengono di seguito elencate le resistenze nelle quali il modello é stato suddiviso:
- ReconceTt € la resistenza corrispondente alla perdita di carico concentrata dovuta
all 6all argamento della sezione tra ETT e
- Ruachea € la resistenza corrispondente alle perdite di carico distribuite nella trachea;
Rcarena le perdite di carico caentrate dovute alla biforcazione della carena sono
state divise in treontributi In particolare é stato scelto di suddividere resistenze in:
Rcarenaur(Che rappresenta le perdite di carico dovute alla diramazioig)-Bxe
Rcarenasx(Che rappresentanl contributo alle perdite di cariaovute allavariazione
di sezone tra carena e bronco destroronco sinistro rispettivamente);
Ror px € Ror sx: Sono le resistenze corrispondenti alle perdite di carico distribuite nei
bronchi;
Rprol_Dx € Rorol_sx: rappresentano le perdite di carico distribuite nei prolungamenti;
- Rupr px e Rupr_sx: sono le resistenze da utilizzare néliger Defined Functiondel
modello computazionale r appresentano | a resistenza ¢
respiratorio non considerato dal modello geometrico
| valori calcolatiperqueste resistenze relative al tratto inspiratorio e al tratto espiratorio sono

elencati intabella4.9.
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Tabella4.9: valori delle Resistenze del modello RC

R inspiratoria [Pa*s/l] R espiratoria [Pa*s/|]

R concETT 21292 11078
R trachea 2422 2422
R carena_UP - 16961
R carena_DX 14075 2728
R carena_SX 26744 8255
R br_DX 2655 2655
R br_SX 17089 17089
R prol_DX 13277 13277
R prol_SX 34179 34179
R UDF_DX 465142 694797
R UDF_SX 552179 848513

4.5.3 Stima della mmpliance polmonare
Quanto precedentemente affermato per le resistenze, risulta valido anche per il valore di
compliance da inserire nella subroutine di pressione. Per questo motivo & stato necessario
suddividere anche il valore della compliance polmonare ottenuta tramite il modello RC, nei
due diversi contributi dati dal polmone destro e da quello sinistro.
Questo, differentemente che per le resistenze, € stato realizzato semplicemente ripartendo
tale valore in base alla percentuale di portata che fluisce nei due rami.
0 T® @
0 8 10

| valori di compliance ottenutida Uti zzar e all é6interno dell a

(Eq. 4.7)

presentati irtabella4.10.

Tabella4.10: valori di Compliance utilizzati nella subroutine di pressione

Compliance (I/Pa)

C tot 2,00 EO5
C dx 1,12E-05
C sx 0,88 EO5
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4.5.4 Subroutine di pressione

La funzione per impostada pressione sugli outlet del modello geometrico, in modo che
esso replichi la risposta dinamica del sistema polmonare a valle della geometria, e stata
implementata in linguaggio C imodo simile a quellasviluppataper la subroutine di
velocita.

Quanto detto successivamente vale sia per la condizione impostata sulla superficie
corrispondente all 6uscita bronco sinistro ch
Per implementare la funzione aebdello RC Eq. 4.), sono necessarie alcune variabili non
richiamabili direttamente dal software di calcolo utilizzato. In particpldrerolume
accumulato ad ogni istante tempordiméste deve essere calcolato a partirdalabrtata
massica istaaheadirettamente ottenibile attraverso una funzione gia presente nella libreria
di Fluent Questo valore ghortata massicaene quindi utilizzato sia per calcolare il volume

di fluido (U 0 ) accumulato ad ogriimestep sia per il calcolo della portataolumetrica

(U 0) necessari a implementare la funzione del modello RC.

La subroutine implementata e stateltre, generata in modo che la resistenza applicata al
modello sia corrispondente a quella inspiratdagante la prima fase del cialespirataio,

oppure a quella espiratoria se la simulazione si trova nella seconda fase.

4.6 MODELLO FLUIDODINAMIC O

Durante le simulazioni fluidodinamiche oggetio questolavoro di tesi, il software di

calcolo utilizzato Fluen), risolve, usandoun metodo discrete iterativo, le leggi della
fluidodinamica. Esse sono le equazioni di conservazione della massa e della quantita di
moto, computate nella formulazione conservativa in notazione confpajta

L 6 e q u a zdnsenvaziong della massaicavata eguagliando le portate entranti e uscenti

in ciascunvolumetto di fluido di dimensionilV = dx dydz (8). Consideranddé la densita

del fluido (in questo caso costante e paria1793Rgm i 1| vettore velocit?™

conservazione della massa risulta

L w0 (Eq. 4.8)
T o
Dato che il fluido i n qued&8dveotmquindi: i ncompr i mi
N T (Eqg. 4.9)
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Léequazione di C 0 n s enote @amentum equatig@ unaleggewia nt i t °
conservazione che stabilisce che in un sistema isolato la quantita digmote)(e costante
nel tempo e si ottiene uguagliando il termine di accumulo alla differenza tra le portate

entranti e uscenti:
r
T O

dove p € la pressione statica, i | tensore degl. sforzi, ¢

"9 n0" @  ny nt " eto  (Eq.4.10)

forze esterne eventualmente applicate al sistema.

Combinando insieme queste due equaziggi 4.8 e Eq. 4.1Qonla legge costitutiva dei
fluidi newtoni ani i s ot r ouynzioneedi NaviesSwkas(Eqi mi b i |
4.11)

» T2 Jone e Mo "3 (Eq. 4.11)
T o

con’ e ¢ densita e viscosita del fluido, p pressione statica, v velocita e F forze esterne
applicate al sistema.

Le equazioni soprpresentatelescrivono in modo esatto il comportamento di un fluido in
condizioni sia laminari che turbolente la cui soluzione éjéasa patto che venga utilizzata,

nelle simulazioni numeriche, una scala spdaemporale molto ridotté8). Dal momento che

tale risoluzione (denominata DNBjrect Numerical Simulation richiederebbe un costo
computaziondt r oppo el evat o, all 6interno del sof
semplificazioni dette fimodelli di turbol enz
Reynolds Averaged Navi&tokey che permettono la risoluzione del problema
fluidodinamico introducendo ulteriori variabili a supporto di questa modellizzazione.

Viene quindi introdotto il concetto di viscosita turbolefgtd che descrive la relazione tra le

diverse grandezze fisiche del problema in stato turbalentmodelli di turbolenza
descrivono questa nuova variabile tramite una o piu grandezze di campo che vengono

trasportate lungo tutto il sistema e il cui moto € governato dalle equazioni di trasporto:

r. T . LI Eq. 4.12
o & 0B 3 Y (Eq )

DOWO a6 Wk &€ V'QA VN6 I N € N'QQE 6 Q
dovel e la grandezza trasportaia,e il coefficiente di diffusione e Sil termine che

corrisponde a una sorgente della variabile in oggetto.
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Al | 61 n Fleentrsano praseénnumerosi modelli di turbolenza che vengono risolti
numericamente: Spalafimars model, kUmodel, k¥ model, Reynolds stress model

(RSM), ecc.

Di seguito vengono brevemente presentati i due modelli utilizzati principalmente durante le
simulazioni oggtio di questo lavoro: il modello-Ke il modello k¥. Ognuno dei due

modelli € risultato essere appropriato per una determinata categoria di problemi e in
particolare il primo  stato utilizzato per
perquelle non stazionarie

Questi modelli, pur essendo in grado di ricavare la soluzione dello stato di turbolenza

all 6interno del sistema, sono ugual mente val

essi sono stati utilizzati nelle simulazioni qmutazionali oggetto di questa tesi.

NelmodellokU vengono utilizzate due granlkedzze sca
tasso di di ssi pazUlecueespdssiori Somoniportates lal e qea 4 ican
413 e4.14
2 2606 Poe ve ve (Eq. 4.13)
C C
(euY ( ( 11| ' u a awY (& ow)
o=vir \% 2L [2) (2 [ e e G D
\ ) \oz ax ) \dz oy

La viscosita turbolenta & espressa in funzione dikeé calcolata come:

‘ ” (‘:’) 2 (Eq. 4.15)

dove G e una costante ricavata sperimentalmente e spesso assunta pafb8)0.09

Nel modello k¥, invece le grandezze scalari utilizzate per modellizzare gli effetti della
turbolenza sono | 6 ekredarfrgguenza diitutbelénmaqchiamatar b ol e n |
anche tasso di dissipanie specifica)ll tasso di dissipazione specifica &€ definita come la

frequenza media del flussarbolento ed é calcolata come:

1 (Eq. 4.16)

La viscosita turbolenta in questo modello é calcolata come:

~
g

C YOS 1_9 (Eq. 4.17)

doveh (Re) & unaorrezione effettuata sul modello per valori bassi del numero di Reynolds.
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4.7 SIMULAZIONI STAZIONAR IE

Le prime simulazioni eseguite sui modelli creati sono state effettuate in regime stazionario
tramite il software di calcolBluentin modalita 3Ddouble preision Tali simulazionhanno

avutol o scopo di valutare |l a bont”™ dell e mesh
allo stesso tempo di trovare un valore di residui opportuno che garantisse una buona

accuratezza della soluzione.

4.7.1 Condizioni al cortorno impostate nelle simulazioni stazionarie
Le simulazioni stazionarie sono state effettuate impostando le seguenti condizioni al
contorno:

- Velocityinlet i ngresso dell 6ETT,;

- Pressure Outletle uscite dei due bronchi;

- Wall: le restanti pareti esternel aeodello geometrico;

- Interior: sono stati impostati come interni fluidi tutti i volumi costituenti la

geometria.

Il fluido simulato e il PFC Fluorinert FG770 (3M), lo stesso utilizzato anche per gli
esperimenti in vitrdpar. 4.3) Le proprieta reologiahdel fluido utilizzato sono elencate in

tabella4.116].
Tabella4.11: proprieta reologiché®FC Fluorinert FC-770

Proprieta (a 25°C) FC-770
Apparenza Chiaro, incolore
Peso molecolare medio 399Dalton
Punto di ebollizione 95° C
Temperatura critica 511 K
Pressione critica 2,47x16 Pa
Pressione vapore 6,568x16 Pa
Densita 1793 kg/nd
Viscosita cinematica 0.79 mnt/s
Viscosita assoluta 1,359 cP

Calore specifico allo stato liquido 1038 J/kg °C
Conduttivita termica allo stato liquid 0,00148 W/m °C

Tensione superficiale 14,8 dyne/cm
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Come parametro di ingresso € stata impostata una velocita costante pémés0Questo

valore di velocita corrisponde alla velocita media del tratto inspicategistrata durante gli

esperimenti in vivo, citati &l paragrafod.3. A partire da questo valore di velocita e stato

verificato quale fosse lo stato fluidodinamico nel sistema nei diversi distretti della geometria.

Dai risultati ottenuti da questo tigh analisi & stato scelto di impiare un modello viscoso

del tipoRealizablek-U in accordo con quanto suggerito dal manualelant(59) (58). E

statainoltre, impostata la funzione denominaenh@nced wall treatmeiit c he ha per me s
una migliore risoluzione del problema fluidodinamico nella zona vicino ai bordi.

Sono stati quindi calcolati i valori di energia cinetica turbolenta e del tasso di dissipazione,
descrittinelparagrafd.6,da i nserire all o6interno del softw
simulazione. | valori di k einleteperdduenutlstt ati c a
Sulle uscite del modello geometrico e statoltre, fissato un valore di pressione costante e

nullo.

Il solutore scelto per questo tipo di simulazione @rnéssurebased steady solver la
discretizzazione spaziale adottata fpgte le variabili € del tipaipwinddel secondo ordine

in quanto, nonostante aumentasse il tempo necessario al calcolo di ogni singola iterazione,

ha permesso di ridurre drasticamente il numero di iterazioni necessarie alla convergenza

della soluzione fiale. Il metodopressurevelocity couplingadottato per le simulazioni

stazionarie e il SIMPLEC con uskewness correctigpari a 1.

| fattori di sottorilassamento utilizzati in queste simulazioni sono quelli preimpostati di

default dal softwar&luente precisamente pari a 0.3 per la pressione, 0.7 per il Momentum

e 0.8 per i coefficienti k e U.
| valori minimi dei residui scelti per considerare una simulazione giunta a convergenza sono

stati stabiliti effettuando delle simulazioni in regime stazianarie v al ut ando | 6 and:
risultati con il procedere delle iterazioni durante la simulazione. E stato scelto di considerare

a convergenza le simulazioni che avessero raggiunto valori dei residui pari & fe10

| 6equazi one d7Ppedeequaziom delletvélocita nellexrd direzioni x, y, e z.

4.7.2 Analisi di Sensitivita
Per ciascun modello geometrico analizaatquestdavoro, sono state realizzate almeno tre
differenti mesh che presentassero un numero sempre crescente di element. d@isfa

andati a modificare i parametri impostati nei controlli globali del software di meshing
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utilizzato, oltre che quelli delle funzioni proprie dei controlli locali imposti sui diversi
distretti della geometria.

Per ogni geometria sono stati reaéti tre diversicase sui quali sono state effettuate delle
simulazioni stazionarie utilizzando i parametri descrittipaebgrafat.7, in modo da rendere
possibile un confronto tra i risultati ottenuti e il tempo di calcolo necessario a ottenere la
solwzione. Al fine di valutare la dipendenza dei risultati ottenuti dalla discretizzazione
effettuata, sono stati confrontati i valori dei risultati relativi ad alcuni parametri scelti tra i
diversi caserealizzati. A tal fine sono stati ritenuti affidabilirisultati ottenuti dalla
simulazione effettuata con la geometraratterizzata da umaggior numero di elementi

(case3) e i dati ottenuti dalle altre mesh sono stati confrontati con esso. Ecgtatdi,

scelto come errore massimo accettabile, unardiftea tra la soluzione relativacdse3 e
quelladegli altricasen o n s u p e%. iConfromtandd guedtilrisultati con il tempo di
calcolo necessario a raggiungere la convergenza, sono stati scelti i case da utilizzare nelle
successive simulazioni negime non stazionario.

A titolo di esempio, di seguitdgbella4.12) sonoriportati i valori impostati nel software di
meshing utilizzati per generare una mesh con un nunmeymedio di elementi
(generalmente denominatase?).

In tabella 4.13srengonor i port at i [ risultati dell 6anali s
utilizzate (il caso considerato base e descrittopaghgrafo 4.8.1)In particolare si puo
osservare che generando una mesh con il 53% di elementi in meno, rispetto a qcadia del

3 (avente 5076604 el ementi), |l a differenza
5,37%, ben oltre la soglia considerata accettabile. Con una mesh da 433'527 etasenti (

2), | 6errore risulta accettabibllé&. e ovunque
Per le successive simulazioni e stato scelto, quindi, di utilizzare la geometria discretizzata
con un numero intermedio di elementge 2. Questa scelta ha permesso, infatti, di ottenere
simulazioniche risultassero sufficientemente accuraikeaeli costo computazionale non
risultasse eccessivo.

| tempi di calcolo presenti in tabella si riferiscono alle simulazioni computazionali
stazionarie condotte su un computer &t€lore i7 (8 CPU da 2,40 GHz, RAM da 16 GB).
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Tabella4.12: parametri impostati per generare la mesh con un enanintermedio di elementi (casg 2

Controlli generali

Relevance 30

Advanced size function On: curvature

Relevance Center Course
Smoothing Medium
Transition Slow

Curvature normal Angle 14,94° (default)

Min. size 6,2 e005 (default)
Max face size 2,5 e004
Growth rate 1,18

Carena (Inflation)

Type Smooth transition (ratio 0,38)
Max Layers 6
Growth rate 1,2

Carena (Body sizingi Sphere of Influence)
ElementSize 2,0 e004

Trachea + Carena (face sizing)

Element Size 2,0 e004
ETT (Edge sizing)
Number of divisios 35

ETT (Inflation)

Type Smooth transition (ratio 0,35)
Max Layers 6
Growth rate 1,2

ETT (Body sizingi Sphere of Influence)
Element Size 2,0 e004

Bronco Destro (Edge sizing)

Number of divisios 32

Bronco Sinistro (Edge sizing)

Number of divisios 27
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Un a

Tabella4.13: risultati dell'analisi di sensitivitssulla geometriEETT_0

CASE1 CASE2 CASE3
# Elementi 221265 433527 507604
Presisone bronco Dx (Pa)] 70,3794 70,2513 70,3130
Pressione bronco Sx (Pa)| 77,4255 76,4769 76,6944
Pressione ETT (Pa) 35,7970 33,6209 33,9726
Pressione trachea (Pa) 17,7437 18,7291 18,5400
Velocita bronco Dx(m/s) 0,24108 0,24074 0,24096
Velocita bronco Sx (m/s) | 0,17331 0,17584 0,17531
Velocita ETT (m/s) 0,5596 0,5596 0,5596
Velocita bronco Dx (m/s) 0,3143 0,3152 0,3151
% Elementi -56,4 -14,6 -
Errore % pres BrDx 0,094 0,088 -
Errore % pres BrSx 0,953 0,284 -
Errore % pres ETT 5,370 1,035 -
Errore % pres trachea 4,295 1,020 -
Errore % vel BrDx 0,049 0,092 -
Errore % vel BrSx 1,143 0,304 -
Errore % vel ETT 0,000 0,000 -
Errore % vel trachea 0,251 0,019 -
Tempi di calcolo 7 min 17 min 25 min

4.8 SIMULAZIONI NON STAZI ONARIE
volta trovato | dédequilibrio tra <costo
uzione ottenuta, grazie all déanali si

s ol

stazionam, si € proceduto con le simulamiotempaovarianti in modo da riprodurre

| 6andament o

temporal e

del | 01

ntero

ciclo

In particolare, queste analisi hanno persoedi conoscerk stato fluidodinamico presente

nel modello durante la fase di inspiraziorguelladi espirazionel.e analisi tempevarianti
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hanno permesso di valutare gli effetti di diverse geomekel tubo endotracheale sulla
fluidodinamica che si sviluppa nelparti del modellaappresentanti le vie aetee
Come prima cosa sono state eseguite simulazioni non stazionarie per valutare gli effetti della
presenzadiunagohe attraver sa i lutlizzatorcenecatetereeperniilo del |
collegamento defrasduttore di pressione durante gli esperimentivia.v
Inoltre, le simulazioni effettuate hanno avuto lo scopo di permettere il confronto tra differenti
soluzioni progettuali:

- ETT aventipunta a beccdi flauto conangolazioni differenti: 0°, 28°, 38°, 48°;

- ETT posizionati a diversa profondita nella traah distanza ET-Earena 8mm,

13mm, 18mm.

Di seguitovengonopresentati i parametri impostati nelle suddette simulazioni, uguali per
ciascuna soluzione progettuale, in modordadere possibili i confronti tra le diverse

geometrie.

4.8.1 Caso Base

Questdavorodi tesi ~ inserito nellb6ambito della p
ventilazione liquidaotale A tal fine, per poter wvalutare
progettuali, & stata scelta una geometria fdeseominata da qui in p&TT_Q con la quale

confrontare tutte le soluzioni studiate.

Come gia spiegato nparagrafo 4L peril dimensionamento dei volumi anatomici e del tubo
endotracheale si € optato per i valariabella4.14.

Questi valori risultano paragonabili alle misure debtebhdotracheale utilizzato durante gl

studi sperimentali di ventilazione liquida citati qeragrafo 4.3 elai quali sono state

ricavate le curve di portata e pressione su do@sano le simulazioni computazionali.

La geometria risultante € mostratafigura 4.18; si ricord&he il disegno fa rifermento ai

soli volumi interni ovvero dove il fluido e fisicamente presente.
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Tabella4.14 Dimensionamento geometria caso base.

Dimensioni Tubo Endotracheale

Lunghezza ETT 50mm
Diametro interno ETT 3 mm
Diametro esterno ETT 4 mm
Angolazione becco di flauto 0°

Dimensioni volumi anatomici

Diametro trachea 4 mm
Lunghezza Bronco destro 10 mm
Diametro Bronco destro 3,8 mm
Lunghezza Bronco sinistro 25 mm
Diametro Bronco sinistro 3 mm
Distanza ETT-Carena 13 mm

Figura 4.18 Geometria base di riferimento

Come parametro in ingresso € stata impostata la velocita variante nel t€thpo

precedentemente descritta (paragra® e | a cui

f or miafigar@4ds d a

Tale velocita deriva da una curva di portata corrispondente a un trattamentd/ di
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effettuato su un coniglio dikg di peso e con i seguenti parametri ventilatori: TV 7 b,
frequenza respiratoria = 5 atti/min, rapporto :E = 1:2.

Velocita inlet (m/s)

1 11 12

Velocita (m/s)
(=1
=
o
(o8]
5
152
o
-
o0
el

Tempo (s)

Figura 4.19 Velocita imposta in ingresso nellETT

Come gia descritto nglaragrafo 454 er megl i o si mul are | 6andame
tutta la geometria e per ripartire in maniegzalisticala portata nei due bronglin uscita dal

modello vengono impostate dwDF per calcolare I@ressioni in funzione della portata
Fluentenellasezione del rispettivo distrettblelle UDF sonaappresente le resistenze e

compliance delle vie aeree non modellizzaga geometrial valori di resistenza utilizzati

nella UDF del caso base sono riporiatiabella4.15.

Tabella4.15 Valori di resistenza eompliancen uscita al modello.
Resistenze e compliance polmonar
R destra inspiratoria 465142 [Pa*s/I]
R sinistra inspiratoria = 552179[Pa*s/I]
R destra espiratoria 694797[Pa*s/l]
R sinistra espiratoria  848513[Pa*s/I]
C destra 1,12 EO5 [I/Pa]
C sinistra 0,88 EO5[I/Pa]

4.8.2 Condizioni al contorno impostate nelle simulazionnon stazionarie
Le condizioni al contorno impostate durante le simulazioni non stazionarie permettono di

impostare valoritempg ar i ant i Ilfletepressionetsui duaitied sullé superfici
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di interesse. Le pareti sulle quali esse sono stgtestate sono le stesse precedentemente
descritte per il casstazionario (paragrafo 4.7.1).

Come parametro in ingresse stata impostata la velocita variante nel temyt)
corrispondente al caso base precedentemente defgattmrafod.8.1) mentre n uscita al
modello e statampostata la subroutine di pressione descritta nel paradt&fd con i
parametri di base citati nparagrafo 8.1.

Il software di calcolo, ad ogni istante di tempo (impostato pari a 0.01s e denominato
time_step calcola iterativamente e discretamente la soluzione alle equazioni della
fluidodinamica ricevendo dalla UDF i valori di velocita (sulla superficie denominata
velocity_inle} e di pressione (sudue pressure_outlgt impostati come condizioni al
contorno.

E stato scelto di utilizzare il solvasressurebased unsteadg il SSTk-¥ model come
modello di viscosit58).

Il fluido simulato durante le simulazioninsteadye lo stesso impostato per quelle
stazionarie ovvero il PFC Fluorinert FG770 (3M). Le proprieta reologiche del fluido
utilizzato sono elencate tabella4.11[6].

Il metodoPressureVelocity Couplingscelto € il PISQcon unaSkewness Correctioguna
Neighbor @rrectionaccoppiate e impostate pari a 1 e 2 rispettivamente. La discretizzazione
spaziale adottata e del tipgowind del secondo ordine. | fattori di sotttassamento
impostati sono quelli gia presenti di defi | t all 6dinterno del sof t\
pressione, 0.7 per il Momentum e 0.8 per i coefficientixk e

| valori minimi dei residui impostati per considerare ogni singiiee stepgiunto a
convergenza sono i medesimi ricavati durantgireulazioni in regime stazionariovvero
1x10%per | 6equazi on € pedleeqeapianitdéllavelocita nelletre dinezloni
X,Y, ez

Per ogni simulazione effettuata é stato scelto di monitorare alcuni dati ritenuti degni di nota
al fine d confrontare i risultati ottenutiln particolare sono stati monitorati i valori di
pressione statica, pressione totakelpcity magnitude portatafluentenei diversi distretti

della geometria, oltre ai valori degli sforzi di taglio alla paret&l(shear stregsmediati su
particolari superfici ritenute significative (zona della carena e dei due brohehlri di
pressione e&elocita relativi ad ogniimestep sono ottenuti d&luentin corrispondenza di

alcune superfici selezionate in modo danmtarare tali parametri irdiversezonre della
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geometrialn figura4.20sonoriportati i piani corrispondenti alle superfici sulle quali sono

monitorati i parametri di interesse.

[ 4

Figura 4.20: piani suiquali sono monitorati i parametri di interesse

4.8.3 Validazione del modello computazionale

Come prima cosa sono state effettuate delle prove in regime non stazionario con il fine di
ottenere una validazione del modeliloplementato Per questo motivo, sullaedesima
geometri a, sono state impostate due differe
trattamentali TLV svolto conuna frequenza respiratoria di 5 atti/minuto e rapporto |:E pari
al:2(portatalinfigurd.2)e | 6al t r a c o mutderapporod:B Z(portdia at t i / m

2) su due animali differenti.
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Portata inlet

0,006
0,005
0,004
0,003
0,002
0,001

0,001 0 1 2 3 4 3 6 7 8 9 fo— 11 12
-0,002
-0,003
-0,004
-0,005
-0,006
-0,007
-0,008

Portata (l/s)

Tempo (s)

Portata 1 Portata 2

Figura 4.21: Curve di portata impostate in ingresso al modello geometrico

In tabella4.16sono presentati i parametri ventilatori dei dugeesnenti eseguiti.

Tabella4.16: Parametri ventilatori réativi ai due casi in oggetto

Portata 1 Portata 2

Frequenza respiratoria (atti/min) 5 6
Rapporto |:E 1:2 11
Tidal volume (ml) 15,7 19,3

Q media inspiratoria (I/s) 3,95E03 3,93E03
Q media espiratoria (I/s) -1,99 E03 -3,77 EO3

Per ottenere una kdazione del modello utilizzatsono stati confrontati i tracciati di
pressione statica ottenut:i negl: i esperi men
pressiongecollegato tramite un catetere alla pudt tubo endotrachealeon il tracciato
corrispondente registrato dutarie simulazioni computazionali.

Per ottenere i valori di pressione relativi al caso numero 2, & stato necessario ricavare i valori

di resistenza e compliance polmonare del coniglio sul quale era stato effettuato il trattamento

in questione. Per fare c#éstatoripetuto il procedimento esposto mEragrafod.5 e sono

stati ottenuti i valori di resistenze e compliarftabella4.17) utilizzati nelle UDF imposte

come condizioni al contorno in uscita al modello.
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Tabella4.17: resistenze e capacita per i due casi in questione

Caso 1 Caso 2
R inspiratoria destra (Pa/s I) 465@41 2993848
R inspiratoria sinistra (Pa/s |) 552822 3405610

R espiratoria destra(Pa/s I) 6946780 372903
R espiratoria sinistra (Pa/s 1) 848491 4353164
Capacita destra(l/Pa) 0,00001120 0,00001176
Capacita sinistra (l/Pa) 0,00000880 0,00000924

4.8.4 Presenza del trasduttore di pressione

Durante gli esperimenti in vivo, come anche durante i trattanventilatori in ambito

clinico, € fondamentale mantenere monitorata la pressione presente nelle vie aerae in mod
da evitare danni da barotrauma ai polmabsli pazienteA tal fine durante gli esperimenti &
attualmente utilizzato un trasduttore di pressicime rilevi le informazioni desiderate

Dagli esperimentin vitro svolti presso iLaBS (cap. 3¢ emerso che la pressione rilevata in
guesto modo segue abbastanza fedelmente la pressione effettivamente presente nel punto in
cui  posta |l a punta dell dago, a meno dell e
stesso.

E stato quindi rdizzato in modello geometricar( figura 4.22 che rappresentasse questa
soluzione progettuale, sul quale sono state effettuate simulazioni computazionali in stato non
stazionario in modo da valutare gli effetti fluidodinamici nelle vie aeree causati dalla
presenzale |l | 6ago.

Per la realizzazione di questo modello geometrico & stato scelto di disegnare il tubo
endotracheale nella configurazione senza becco di flauto, in modo da attenersi il piu
fedelmente possibile alla configurazione realmente utilizzata durante gli espéenimerd.

La distanza punta ETIT carena in questa geometria € di 13 mm, come nella configurazione
base descrittael paragrafo 4.8.1.
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Figura 4.22: sezione della geometria con trasduttore di pressione

So statjinoltre, prolungati i volumi relativi al tubo endotracheale, in modo da ottenere un
profilo di vel ocit?” compl et amentreivaumi | uppa
fluidi rappresentati dalla geometria. In particoJasono stati aggiuntivolumi di
prolungamento dunghezzaB6mma partire dBATT.I 6i ngresso del |

4.8.5 Analisi della fluidodinamica in tre cicli respiratori consecutivi

Le simulazioni computazionali sono state effettuate impostando in ingresso una velocita
tempovariante Ne | | 6 cosrispandenta | | 6i ni zi o dedtatoael ffuidonul a z i
rappresentato nel modello geometrisulta essere di quie{e = 0). Nei casi realifuttavia,

e possibile chegni singolo atto resgatorio inizicon il fluido ancora in mowento a causa

del |l i nerzia che ess o Sipeovelgo, quohd, vedifadre cleeiilc | o p
sistema non necessitasse di alcuni cicli respiratop r i ma d i g@& nree qirme ¢ i e
che i risultati fossero indipendenti dal numero di aiesipiratori simulati.

Per valutare questo effetto e stata effettuata una simulazione non stazionaria imponendo tre
cicli di portata successivin ingressoalla geometria di paghza e sono state studiate le

condizioni fluidodinamiche derivanti.
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La curvadi portata, imposta in ingresso al modello geometriosservabile in figurd.23

e corrisponde alla curva di p o418.8 apetata tréd e N 0 Mi n &
volte per un totale di 36 secondi.

Portata (tre cicli consecutivi)
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Figura 4.23: tre cicli consecutivi di portata imposta

La geometria scelta per questa analisi € quella considerata come caso basejumhzero
denominat&TT_0 edescritta neparagrafo 4.9.

4.8.6 Confronto tra diverse angolazioni della punta a kcco di flauto

Per anal i z z a diersa irclandzibne dedllao purdaeaicdo ali flauto nel tubo
endotracheale, sono state realizzate 4erdfiti geometrie. Esse sono state progettate
mantenendo invariate le dimensioni del tubo descnioparagrafad.1.2 e modificando

sol amemtleo Idedndecco di flauto dell 6ETT stess
di angoli suggerito dalla norma ISO 5361:1942). Le quattro geometrie disegnaeno

riportate infigura 4.24 assieme ai rispettivi nomi.
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a) ETT 0 b) ETT 28 c) ETT 38 d) ETT 48

Figura 4.24: sezioni delle quattro configurazioni del'ETT progettate

4.8.7 Posizione del tubo endotracheale nella carena

Al fine di valutare le conseguenze qelosi zi oname n tflossoddePFGcheET T s u
impatta sulle mucose trdeobonchiali, sono stati realizzati tre differenti modelli che

di fferissero | 6uno dall 6al tro sol ament e P
endotracheale. Durante un trattamento di ventilazione liqotdée infatti, si supponehe
avvicinandosi con il tubo endotracheale alla zona della carena, gli sforzi di taglio sulla parete
della carena aumentino notevolmente a causgett diliquido che impattadirettamente

sulle mucose di tale zona, creando possibili danneggiamenti sutite¥iceversa,
allontanando eccessivamente il dispositivo dalla zona della biforcazione, si kbehia
soprattutto in fase espiratorla,e pr essi oni present.i all 6i nter
collasso delle strutture anatomiche.

Perquestomoty @~ st ato scelto di i ndapmuatade tubod i nf |
endotracheale e la diramazione bronchiale in corrispondenza della ddeznaodelli

geometrici studiaté stato scelto di utilizzare il tubo endotracheale in configuraziotia pia

(senza la punta a becco di flauto), scelto precedentemente come caso basg (ETT_0
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Di seguito songresentati i tre modelli descriffigura4.25:

Figura 4.25: ETT a diversa distanza dalla carena¥dmm, b) 8 mm, c¢) 18 mm

Le tre configurazioni realizzate per questo modello presenganali, distanze ETicarena
pari a:13 mm per la configurazione base (a)y8n per | a confi gurazione
vicino alla carena (b) e 18im per quella con itubo endotracheale piu distante dalla

biforcazione (c).

4.9 ETT DOUBLE LUMEN

L 6 o bi e tcipalewna tragamenti ventilatogiquello diriuscireag ar ant i re unobdade
ossigenazional sangue del pazientBurante le prove sperimentali in vivo effettuali

gruppo di ricerca del laboratorio di Meccanica delle Strutture Biologiche del Politecnico di
Milano e stato osservato che una delle maggiori problematiche riscoduetate i
trattamentidi TLV era connessalla presenzali un eccessivespazio mortonel tubo
endotrachealeDurante gli esperimenti di Ventilamne Liquida Totale effettuati utilizzando

un tubo endotracheale a singolo lumen f at t i , | ud #olunhe dcpoimitginenn e
trascurabile(denominato spazio mortoel quale il liquido ossigexto cheverra immesso

nei pol monleduaretdt ¢ 6 AT mapi ra volumendePFGhis pe co®l a
espirato durante la fase espiratorlae ma s t o delltubcdQuestd wlumeadi priming,

sommatoallo spazio morto anatomico preserntgrinse@amente nel sistemaomporta
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quindi una riduzione di quantita di ossigeno disponibile per gli scambi gassosi a livello
alveolaree un aumento della G@el PFC inspirato

Per questi motivi si & cercato di studiare soluzioni alternative a questo paolenguindi

pensto che un tubo endotracheale nel quale fossero separate le due vie di immissione e
aspirazione dei fluidi respiratori pEsse permettere di ridurre lo spazio morto nel quale si
mescolao PFC ossigenato d’FC contenente anidride carbonica, portando quindi a un

miglioramento degli scambi gassosi.

4.9.1 Disegno della geometria

| tubi endotracheali bilume gia presenti in commercio sono principalmente progettati per la
ventilazione seletta a gas (si veda paragrafo2.4.1). Essi risultano quindi progettati
espressamente per possedere un r acom Opaolstirzoi o
lumeaventesolamente un foro di uscita posto lateralmente alla parete del tubo stesso. Queste
specifiche di progetto nosono state ritenute adatte per le applicazioni di Ventilazione
Liquida Totale Per questo motivesi € deciso di studiare la progettazione tdbi
endotracheali che possedessero due diversi lumi di passaggio (uno dedicato alla fase
inspiratoria e uno allaake espiratoria) in modo che dal pripessancessere immessi i
perfluorocarburi ossigenatiur ant e | ,0 i memti rr eaendaashidad ievblume o

corrente durante la fasspiratoria.

Inizialmente e stata studiata una geometria caratteridaaiaa divisione del volume fluido

i nterno a | | paliTugualii en simthetreehe(figura 4.26, immagine b).
Successivament@er migliorare le prestazioni fluidodinamicts®no state progettate altre

due geometrie che psedessero una suddivisiondeafiéntedella sezione. In particolarke

due geometrie create sono state disegnate in modweedeuna suddivisione della sezione

pari al 63% peil lume dedicatodl 6 e s pi r a z i ogueHo dedicatd &l 63i 7r¥s pierraz i o
Questi ultimi (ostrati in fgura4.266 mmagi ne ¢ e d) sono stati
ridurre le pressionnegativepresenti nei volumi modellizzati durante la fase espiratoria.
Durante gli esperimenti in vivo & stato riscontrato, infatti, cima delle maggiori
problematicheriguarda la cavitazione dur ant e dedlels®pa ssaizgreemee , di s
PFC Esso, se sottoposto a depressioni eleyggrera una grande quantita di bolle che
vengono cosi portate in circolo nel circuito sperimentale, andando a impedire una corretta

regolazioneadei parametri ventilatori.

101



Capitolo 4

A\\\N

Figura 4.26: Geometrie di tubo endotracheale a doppio lume progettate

La sezione dell 6ul ti ma geomet valutard pdri ond d tuteantzaa
della forma delle sezioni dei due lumi a parita di superficigassaggioPer questo motivo

e stato mantenuto il medesimo rapporto tra le aree dei due lumi della geqo)€8%6 -

63%).

In tabella 4.18sonoriassunte le caratteristiche lldetre geometrie progettate, assieme a

guelledella geometria base utilizzata come confronto e desoédttparagrafet.8.1.

Tabella4.18: riassunto dellecaratteristichegeometrche degli ETT a doppilbme progettati
(E = espirazione; | = inspirazione)

Nome geometria Areainsp AreaEsp Area Insp. / Immagine sezione
(mm~2) (mm~"2)  Area Esp.

ETT_O 7,1 EO6 -
ETT_doublel 34E06 3,4 EO6 50/50
ETT_double2 24E06 4,2E06 37/63
ETT_double3 24E06 4,2 E06 37/63
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Le dimensioni con cui sono stati progettatie tubi endotracheali bilume in questo lavoro
di tesi sono riportate itabella 419.

Tabella4.19: dimensioni dei tubi endotracheali bilume progettati

Dimensioni ETT bilume

Diametro esterno (mm) 4
Spessore Parete (mm) 04
Lunghezza (mm) 50

Lo spessorédella parete utilizzato in questa fase progettuale risulta differente dallo spessore
della parete dei tubi endotracheddiscritti nei paragrafi precederuesto perché il modello
utilizzato i n precedenza er a bghespgetinentisnul | 0 E
vivo effettuati presso il Laboratorio di Meccanica delle Strutture Biologiche del Politecnico
di Milano. In realtala tecnologia attualmente permette di produrre manufatti con spessori
anche minori di quello utilizzato in precedenzaglresta fase della@gettazione é risultato
quindi utile studiare dei modelli che possedessero il lume di passpiggianpiopossibile,
compatibilmente con le capacita tecnologidasenza comportare codtii produzione
eccessivi Per questo motivo, i hi endotracheali a doppio lume progettati sono stati
disegnati imponendo uno spessore della parete pari a 0,4Jhlizzando queste misure
geometriche, le sezioni di ingresse due lumi insieme risultano essere pari al 95.8% della

sezione di ingresso pseduta dalla geometria base.

4.9.2 Simulazioni fluidodinamiche sugli ETT a doppio lume

Sono state quindi effettuate simulazioni per studafuidodinamicaa | | 6i nt er no de
aeree durante un trattamento di TLV effettuato utilizzando i tubi endotrabieaie

Queste simulazioni sono state effettuate imponendo in ingresso al modello la curva di portata
relativa al caso base e descritta perlagrafo 4.8.1A tal fine & stato necessario modificare

la subroutine di velocita contenuta neliDF (presentta in Appendicg in modo che,

durante i primi 4 secondi del ciclo respiratoi@ portatasiaimposta solamente nel lume

dedi cato all i nspirazi on eengamgosidum@ortatgpari 6i nt er
a zero. Viceversa, durante la fase espira (Ovveroda 4 a 1Zecondi del ciclo respiratorio),

i perfluorocarburvengonaaspirati dal sistema solamente attraverso il lume dedicato, mentre

la portata & imposta nulkel lume inspiratorio. Lo sviluppo temporale della portata imposta

sui dueingressi é descritto ifigura 4.27
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Figura 4.27: portate imposte sulle sezioni di ingresso dellETT doppio lume

La subroutine di pressione impastaulle uscite del modello (sulle facce inferiori dei due
bronchi) e stata, invece, mantenuta uguale a quella utilizzata durante le simulazioni

precedenti, ovvero con i valori di resistenza e compliance polmonare considerdti A c a s o
b a s tabilla4.20).

Tabella4.20: Resistenze e Compliangelmonar

Resistenze e compliance polmonari
R destra inspiratoria 465142 [Pa*s/I]
R sinistra inspiratoria = 552179[Pa*s/I]
R destra espiratoria 694797[Pa*s/l]
R sinistra espiratoria  848513[Pa*s/l]
C destra 1,12 EO5 [I/Pa]
C sinistra 0,88 EO5[I/Pa]

4.9.3 Varianti alla geometria

Sono state successivamente studiatvarianti dle geometrie fin quanalizzateer cercare

di migliorare alcuni risultati ottenuti dalle simulazioni effettuatelisaityi modelli.

La geometria di partenza sulla quale sono state inserite le innovazioni progettuali & stata

quella denominat&TT_double2 La scelta e ricaduta su quegf@ometria in quanto, in
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seguito al | 6 aerisultataguella chéa garantitaun migli@ tompromesso

tra tutte le caratteristiche valutate.

Come prima cosa e stato disegnato un modello CAD di tubo endotracheale a doppio lume

che finisca on la punta tagliata obliquamente (becco di flaumsgerito nel modello di

trachea disegnato precedentementeQu e st o mo d e IETTodoubld2e48e mi n at
mostrato infigura 4.2 e stato pensato principalmente per due scopi: come prima cosa per
cercaredi limitare lo shilanciamento della ripartizione della portata nei duechidper il

commento del qualsi rimanda atapitolo5.6.1) e successivamente padurre gli sforzi di

taglio agenti sulla biforcazione tracheale

Figura 4.28: modello CAD di tubo endotracheale doppio lume denominato ETT_double2_48

Léaltro prototipo di tubo endotracheial e bi
ridurre le sollecitazionprodotte sulle pareti delle vie aerdurante il picco inspiratorio. A

tale scopo € stata incrementata la sezione diusciRFdetl al | 6 ETT i n modo cl
stesso possieda una componente di velocits
Perfare cio e stata arretratth 5 mmla fine della parete di separazione tra i due lumi come
mostrato irfigura 4.29.

105



Capitolo 4

I n questo modo si ~ cercato di generare un f
meno direttamente alla biforcazione della tracheducendoquindi sforzidi taglio di

minore entita.

Figura 4.29: particolare della geometria ETT_double2_ago

In guesta geometria e staitwoltre, aggiunto un volume cilindrico estruso a partire dalla base

inferiore della pareteigeparazione dei due luntisso é stato inserito con il fine di simulare

|l a presenza di wun trasduttore di pressione n
qui studiato. Come € gia stato spiegato in precedenza, infatti € di fondamentatanzgo

durante le prove sperimentali di TLV in vivo, tenere monitorate le pressioni presenti nelle

vie aeree. Per fare cio e solitamente utilizzatdrasduttore di pressione esterno collegato

alla punta del | 6 ETT.Neliaprogéaiziene di um neogaanodélmdiane st e
ETT a doppio lume € staipotizzatocheil catetere per la connessione del trasduttotesse
esseranseritoa linteto della parete mediana e fuoriuscire dalla base inferiore per essere
posizionato nepuntodi interesseln particolare questo volume cilindrico e stato estruso

dalla base inferiore della parete per una lunghezza di 2,5 mm e possiede un diametro di 0,4

mm.

Anche su gqueste ultime due geometrie sono state effettuate simulazioni fluidodinamiche non
stazionarigramite il software di calcolANSYS Fluent | parametri impostati in ingresso e

sulle uscite per queste simulazioni sono gli steesentatnel paragrafo 4.9.2

Come conclusione al lavoro svolto e stata, infine, effettuata una simulazorienedeisni

parametri impostati nelle analisi precedeati,un modello di ETT che presentasse sia la
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punta a becco di flauto (inclinata a 48°) che il design della geont€lila double2_ago
(figura 4.30)

Figura 4.30: Particolare della punta della geometria ETT_double2_ago48
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S RISULTATI

5.1 VALIDAZIONE DEL MODELLO COMPUTAZIONA LE

A

In primo luogov engono pr es e n analisicomputazionagruregimetnon del | 6
stazionario sul model | o geometrico denomi n:
andamenti di pressione ottenuti da queste simulazioni e le pressioni registrate durante gli
esperimenti in vivogaragrafo4.3) con il trasduttore di pression®gto a 1 mm dalla punta

del tubo endotracheale. Cio ha permesso di provare la validita delle ipotesi fin qui effettuate

sul modello.

Come precedentemente espag@aragrafo4.8.3, le simulazioni non stazionarie sono state

effettuate imponendo due diverse curve di vedodit ingresso (derivate dalle curve
denominate portata 1 e portata Zigura 4.2) allo stesso modello geometricomodo da

verificare la congruenza dei risultati in termini di velocita e pressioni con i dati sperimentali

di partenza

Confrontando | 6andamento dell a portata i mpos
le simulazioni non stazionarie con la portata sperimentélezata come base di partenza

per | 6interpolazione,  stato possibile cons
con serie di Fourier

In figura 5.1 e 52 & possibile osservare rispettivamente la curva di portata volumetrica

relativa al cao 1 (frequenza 5 atti/min, rapporto I:E 1:2) e al caso 2 (frequeagamin,

rapporto I:E 1:) e i dati sperimentali di partenza corrispondenti.

Analizzando i risultati si puo osservare che la curva di portata ricevuta in ingresso dal
softwaredicalcbo corri sponde all 6andamento possedut
a meno di un filtraggio effettuato per eliminare il rumore bianco presente su tali dati
sperimentali

Si puo quindi concludere che il parametro impostato in ingresso nel moaeftesenti

bene la curva sperimentale desiderata.
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Confronto portata (Caso 1)
0,006

0,004

0,002

-0,002

Porttata (l/s)

-0,004

-0,006

-0,008

-0,01

tempo (s)

——~Q sperimentale ——Q fluent

Figura 5.1: confronto tra le portate imposte in ingresso al modello e la portata sperimentale di partenza (caso 1)

Confronto portata (Caso 2)
0,006

0,004
0,002

11 12
-0,002

Porttata (l/s)
o
i
N
w
i

-0,004

-0,006

-0,008

tempo (s)

——Qsperimentale ——Qfluent

Figura 5.2: confronto tra le portate imposte in ingresso al modello e la pogp&@imentale di partenza (casp 2

La valutazione del modello a parametri concentrati utilizzato per rappresentare le parti del
sistema polmonare non rapgentate dalla geometd3®, é stata effettuata paragonando la

curva di pressione rilevata sperimentalmente durante gli esperimenti in vivo tramite il
trasduttore di pressione po s,tcanilcornspondemte i S p on

andamentoagmporale della pressione risultante dalle simulazioni effettuate.

111



Capitolo 5

Confronto pressione (Caso 1)

-500

Pressione (Pa)
(=]

-1000

-1500

-2000

-2500

Tempo (s)

=P Fluent =P sperimentale

Figura 5.3: confronto tra curva di pressione ottenuta dalle simulazioni computazionali e quella ricavata

sperimentalmente (caso 1)

Confronto pressione (Caso 2)
2500
2000
1500

-500

Pressione (Pa)
(=]

-1000
-1500
-2000

-2500
Tempo (s)

= P fluent

P sperimentale

Figura 5.4: confronto tra curva di pressione ottenuta dalle simulazioni computazionali e gioaleata

sperimentalmente (casg 2

Per entrambi [ casi studi ati, ricavate dadlemne nt o d
simulazioni computazionali risulta essere mdimile a quello sperimentale (figure 5.3 e

5.4). Cio e un chiarandice che ilmodello utilizzato rappresenta bene le caratteristiche

del | apparato respir at.dadfferenzaltrai pischiingpieawr der av a

e espiratori delle due curve e di 289 e 388 fi&pettivamenteper il trattamento con
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frequenza respiratoria 5 (caso 1) e di 293 e 398 Pa rispettivapeniiecaso 2Nonostante
questa differenza, probabilmenti®wuta alke stime effettuaten fase di calcolo delle perdite
di carico, il modellosi e dimostrato affidabiled e stato ritenuto sufficiegmhente accurato

per essere utilizzato nelle successive simulazioni.

5.2 PRESENZA DEL TRASDUTTORE DI PRESSIONE

L 6 a n aegliieféeiti detla presenza del trasduttore di pressione posto di traverso nel tubo
endotracheale é stata effettuata confrontando i risultati delle simulazioni computazionali su
due differenti geometriaunabase,denominateETT_0(descritta neparagrafo4.8.1) che

non prevedeva la presenza del trasduttore di presgona@(ETT_agQ caratterizzata dalla
presenza di urolumecilindrico postotrasversalmente al lume del tubo endotrachizale

modo da rappresentaled ago da anest es li espesnmemtimaivoecomet i | i z
prolungamento del trasduttore stesso. lue dieometrieanalizzatesono presentateel
paragrafo 4.8.4

Dalle simulazioni fluidodinamiche effettuate, sono state ricavati i dati di pressione, velocita,
portate e sforzi di taglimei diversi distretti della geometridurante il ciclo respiratorio
analizzatol piani sui quali sono state monitorate le grandezze di interesse sono rappresentati
in figura 55.

E stato innanzitutto monitorato lo sviluppo temporale della pressionesstdtirante il ciclo
respiratorio, mediata sulle superfici di interesse, in modo da ottenere un quadro generale
dello stato di pressione presente durante i trattamenti di ventilazione liquida totale.

In figura 5.6si possono osservare le mappe colorimoleér della distribuzione delle pressioni
statiche rappresentate sulla sezione verticale delle due geometrie e registrate a 3,50 s, ovvero

nell 6i stante corrispondente al picco inspir
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02 ETT

07-08-039_Trachea

I 10-11_Carena

12-14-16_BroncoSx
13-15-17 BroncoDx

18_BroncoSx
19 BroncoDx

20_PressureQutletSx
21 PressureQutletDx

Pressione [Pa]

2.20e+03
2.14e+03
2.07e+03
2.01e+03
1.94e+03
1.88e103
1.81e+03
1.75e+03
1.680+03
1.62e+03

1.55e+03

Figura 5.5: piani di riferimentop e r

o

6anal i si

ei

r

sul
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Figura 5.6: mappa colorimetrica delle pressionasiche delle due geometrie a 350

t at



Capitolo 5

In figura87,i nvece  r appr e saquestopdrametriduydgp focsalupgont o d i
longitudinale della geometria. Questo tipo di rappresentazione € stata ritenuta utile per
monitorare il modo in cui le pressioni variano lungo il modello a causa delle perditeedi ca

incontrate dal fluido che scorre nel sistema.

Sviluppo longitudinale pressioni (3,5s inspirazione)

Pressione (Pa)
=
o.s]
o
(=)

0 10 20 30 40 50 60 70 80 S0 100 110 120
y {mm)

ETT_O ETT_ago

Figura 5.7: sviluppo longitudinale della pressione statica (inspirazione)

In particolare nel grafico, in ascissa e rappresentata la distanza del praidecato
(rappresentati infigura 5.5) da quello corrispondente alla superficie della geometria
denominatavelocity_inlef mentre in ordinata il valore della pressione media registrata sui

piani di interesse. Inoltre, dal momento che il sistema tracheciade a livello della carena

si suddivide in maniera non simmetrica nei due bronchi, questo parametro é stato monitorato
seguendo due differenti sviluppi che corrispondono al percordgeR{&hei due bronchi (di

seguito saranno presentati solamente i idédtivi allo sviluppo lungo ilbronco destrp

Risultati analoghi, tuttavia sono stati ottenuti anche per quanto riguarda lo sviluppo lungo

| 6altro ramo bronchial e.

Anali zzando queste i mmagini S i pu, 0OSSerVve
increnento della pressione nelle parti della geometria dove esso € effettivamente presente.
Tuttavia il regime pressorio presente nei distretti inferiori della geometria (quelli
corrispondenti alle parti anatomiche del modello geometrico studiato) non rissete es
influenzato da questa soluzione progettua¢edue curve ifigura 57, infatti, differiscono

| 6una dall 6al tra s o/kFB30mm,oweeo fifioialla ponaar cli finisaeeo or d i

il tubo endotracheale e il fluido entra nella trachea. Al di sopra di questa coordinata, la
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presenza dell dago gener a d edclorspipamniodspettee di c a
ad un condotto cilindrico sea ingombri (come accade nella geometria B8E€_Q. Per

guesto motivo, le pressioni nel tubo endotracheale risultano essere maggiori nella geometria
con il trasduttore di pressione rispetto a quelle riscontrate nel caso base.

Bisogna inoltre notare che & scelto di non considerare i dati relativi alla pressione statica
media calcolata sul piamumerol (denominataelocity_inlej in quantgin corrispondenza

di tale coordinata) moto del fluido nore risultato esser@ncora completamente sviluppato

e i dati ricavati norrorrispondonalla reale condizione pressoria presente.

Discorso analogo a quanto detto in precedesd@ ancheer i tratto espiratorioAnche

nella secondéasedel ciclo respiratorio, infatti, le pressiomiesentinelle zone aatomiche

dei due modelli coincidonanentre si discostano nella parte superiore a causa delle maggiori
perdite di carico subite d&FCnella geometri&TT_ago(figura 58).

Sviluppo longitudinale pressioni (4,5s espirazione)

-500
-1000
-1500

-2000

Pressione (Pa)

-2500

-3000
0 10 20 30 40 50 60 70 80 20 100 110 120

y (mm)

ETT_O ETT_ago

Figura 5.8: sviluppo longitudinale della pressioseatica (espirazione)

Quanto detto risulta ancora pi%n evidente con
tutto il ciclo respiratoriofigura 59). Si osserva, infatti, come a livello del piano 02 posto a

125mm dal |l 6i ngresso del tubo endotracheal e, I
siano | eggermente piY% basse di quelle regist

di pressione. Questa differenza di pressione va a diminuire sempre dapimamdo che ci
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si avvicinaalla puntadel tubo endotracheale (corrispondente al piano 06), dove le pressioni

nelle due geometrie risultano essere pressoché identiche.

P2 ETT inlet P6 ETT out

Pressione (Pa)
\o
2

Tempo (s) Tempo (s)

——P2ETT_O P2ETT age ——PGETT_O PEETT_ago

Figura 5.9: andamento temporaldelle pressioni sul piano 02 (sinistra) e sul piano 06 (destra) per le due geometrie

Un altro parametro di interesse in questa analisi sono gli sforzi di taglio alla parete generati

dal fl

| 6andament o

us s o de ldei Yolumi imddellizzatl Il figuran51G & rappresentato
t e mp or aWwall sheae gréess medidti sulla superéicie
interna dellacarena.

Wall Shear Stress medio - carena
45

T(Pa)

Tempo (s)

—ETT_O ETT_ago

Figura 5.10: sforzi di taglio mediati sulla superficie della carena

| valori medi degli sforzi di taglio nella zona considerata risultano edsgiecola entita e

tagl

molto simili nei due casi considerati. Durante i primi 4 secondi del ciclo respiratorio, tuttavia,

le pareti della carena nella geometi&T_agorisultano essremediamentgiu sollecitate

Osservando la distribuzione di tale parametro sulle pareti delle due geometrie (mappa
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colorimetrica infigura 5.11), si nota che il punto piu sollecitato & situato nella zona della
biforcazione e chene |l | 01 st a rerteeal mcoor imspiratqrjosulla carena della

geometria ETT_ago sono presenti sforzi maggiorr i spetto all éal tr a

(rispettivamente pari a 23,5 e 20 Pa nel punto maggiormente sollgcitato
Anchel 6estensione del | a Iewhdnteraggiora zel caso @ tulsoe mbr a
endotracheale strumentato.

Wall Shear Stress (Pa)

1
. 2.50e+0 " b

2.25e+01

2.00e+01

5.00e+00
2 50e+00
0 00e+00 I

Figura 5.11: mappa colorimetrica della distribuzione degli sforzi di taglio sulla padeiéa carena nelle dugeometrie

registratial.25s econdi dal | 6i ni za)BTTAOd)ETIcage| o respiratori o:

Nonostante queste differenze, 1 valori riscontraime risultato dellesimulazioni
computazional. non risultano essere molto
letteraturga(60) (61), infatti, emerge che per sforzi di taglio inferiori a 40 Pa le mucose delle
pareti delle vie aeree non subiscono danni rilevanti. In entrambi i casi studiati gli sforzi di
taglio massimi rilevati ella zona della biforcazione sono risultati molto al di sotto di tale
valore considerato pericoloso.

La causa delle diverse sollecitazioni presenti sulle pareti delle due geodaigcercarsi

nella distribuzione delle velocitéei volumi dei due modieé (fig. 5.12).
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Velocita (m/s)

. 9.5Ce-01 a)

8.5%e-01

b) |

4

Figura 5.12: distribuzione delle velocita sul piano frontale nelle due geometrie: a) ETT_0 b) ETT_ago

760001

6 65a-01

5.7Ce-01

B 4.750-01

3.80e-01

2.880-01

1 90e-0

9.5Ce-02

0.0Ce~C0

Gli sforzi di taglio, infatti, per definizione sono dipendenti dal gradiente delacia e,

all 6i nt er n o ETdeabqlil Hussg di ®FCearcantrada parete della biforcazione

con velocit”™ pi%¥ elevat e, a causa della pr
riduce | 6area di passaggiilopacmlico lRaggidrmentel gua
allungato, con conseguenti sforzi di taglio maggiori.

Degni di nota sono anche i profili di vel o
strumentato. La presenza dell éagoressloe, f unge
infatti, a causa della condizione di non slittamento applicata sulla parete dello stesso, genera

una forma del profilo di velocitdigura 5.13) differente dal profilo parabolico classico.

Velocita (m/s) a) b)

- 9.50e-01 ~—
8.55¢-01 r A3

7.60e-01
6.65e-01 l

5.70e-01

B 4.75¢01 r

3.80e-01

2.850-01 (

" 1.90e-01

l 9.50e-02 X?‘ {
0.00e+00 (

Figura 5.13: profili di velocita nel tubo endotrachealmse (a) e in quellstrumentatolf, geometria ETT_ago)

2
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Le immagini nelldigure 5.12 e 5.13 sorsiate realizzate considerando la distribuzione della
velocit”™ presente nella geometria nelldistan
del ciclo respiratorio.

Léanal i si dell e conseguenze del Ilraodgwms enza 0
endotrachealé finalizzata, tra le altre cose, alla valutazione deilalitadella lettura della

pressionge eal mente presente all dédinterno delle vie
Cio é stato possibile analizzando innanzitutto ldarithiszione dellepathlines le quali

permettono di visualizzare jdercorso che il fluido compie duranteilmotb@ i nt er no de
volumi costituenti la geometria. Qualora il moto dfCal | 6i nt erno del | e
registrasse dellgorticositg si osservazbbero dei ricircoli nellgpathlines in quanto esse
segumoilpercorsc el | e parti cel | e fdunanted eicloadsdirdioricnt er no
In figura 514 sono presentate Ipathlinesrelative alle due geometrie durante la fase

inspiratoria (1,25 secondi).

Velocita (m/s)

- 9.50e-01

8.55e.01

a) b)

7.60e-01
6.65e-01
5.70e-01
4.75e-01
3.80e-01
2.85e-01

1.90e-01

9.50e-02 t
X—2

0.00e+00

Figura 5.14: pathlines di velocita durante la fase inspiratoria (1,28end) a) ETT_0 b) ETT_ago

Nella zona in cui &ituatala punta del trasduttore di pressione (ovvero in prossimita della
fine del tubo endotracheale), [mthlinesnon presentano segni dorticosita il che
sembrerebbe garantire una misura efficataepartedel trasduttorein quanto n moto

vorticosq genererebe dei disturbi a livello di lettura dei valori di pressione.

120



Capitolo 5

5.3 ANALISI DELLA FLUIDOD INAMICA IN TRE CICLI RESPIRATORI

CONSECUTIVI

Per stabilire se il modello creato necessitasggudcicli respiratori di assestamento prima

di generare risultati che garantissero una ripetibilita adeguata, € stata impostata una
simulazione computazionale in regime non stazionario, imponendo in ingresso alla
geometriala curva di portata corrispondentetra dcli respiratori consecutivi (si veda a
riguardo il paragrafd.85 e osservando | 6andamento dei paé
durante i 36 secondi trattamentadi TLV simulati.

Cio che si é voluto dimostrare con questa analisi, € che il sistemanetessiti di un
determinato numero di cicli per essere considerato a regime. Il fluido nel matleiato

nelle simulazioni computaziongbarte da una condizione iniziale di quiete, a differatiza

guanto accade nel caso reatd quale, a causaldd 6i ner zi a posseduta d
dalla condizione fluidodinamica dei cicli precedenti, esso potrebbe trovarsi in uno stato di
moto. In realta si puo dimostrare che la curva di portata imposta in ingresso rappresenta
abbastanza bene il caso redla.velocita del PFC che fluisce nelle vie aeree, infatti viene
raccordata al valore nullo molto dolcemente in corrispondenza della fine del tratto
espiratorio della curva di portata. Per questo motivo il moto inerziale del PFC alla fine del
ciclorespirato i o0 @ abbastanza esiguo (la velocit?
m/ s) , con | a conseguenza che, all oé6inizio d
praticamente fermoln figura 5.15si possono osservare le mappe colorimetriche delle
velocita ottenute alla fine di ogni ciclo respiratorio. Si puo cosi osservare che alla fine di

ogni ciclo analizzato le velocita sono uguali tra loro e con valori prossimi allo zero.

E stato, innanzitutto, effettuato un controllo sulla portata realméme@té nei diversi

distretti della geometria, durante i tre cicli analizzati.figura 5.16 € rappresentato

| 6andament o della portata volumetrica fl uen

due bronchi (Q14 per il bronco sinistro e Q15 perohioo destro).

121



Capitolo 5

Ve Ciclo #1 (12s) Ciclo #2 (24s) Ciclo #3 (36s)
9.50e-01
. 8.55e-01
7.60e-01
6.65e-01
5.70e-01
- 4.75e-01
| 3.80e-01
2.85e-01
1.90e-01
9.50e-02 x._}
0.00e+00
Figura 5.15: mappe colorimetriche di velocita alla fine dei tre cicli analizzati.
Portata (tre cicli consecutivi)
0,006
0,004

0,002 /\' [\
| | |
| [
X ! \ J ‘ .‘ |
0 2 6 12 14 1 18 ) 24 26 2 30 36
-0,002

g

Portata (I/s)

-0,004
-0,006
-0,008
Tempo (s)
——Q1linlet ——Q14brsx Q15 brdx

Figura 5.16: portatefluentinei diversi distretti della geometria

Osservando i tre cicli respiratori imposti si nota una buona ripetibilita durante i 36 secondi
considerati.

Anche k ripartizione percentuale del fluido nei due diversi ramede# aeree durante i tre
cicli, nonsembra presentasvidentidifferenze(tabella 51).
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Tabella5.1: ripartizione percentuale di portata nei due bronchi durante i tre cicli

Portata bronco sinistro = Portata bronco destro

Ciclo #1 43,380 56,86%
Ciclo #2 43,3%% 56,69%
Ciclo #3 43,3%% 56,69%

Un altro parametro monitorato durante i 36 secondi di trattamento considerati, e stato il
vol ume accumul ato all dédinterno dei pol moni
portata e rappresentadifferenza tra itidal volumenspiratorio e quello espiratoriQuesto

parametro e di grande importanza in quanto i trattamenti in vivo potrebbero potenzialmente
durare molte ore, se non addirittura giorni inteq@alorai | v ol ume atoma mul at
dei polmoni dopo ogni atto respiratorio fosse diverso da zero, gli organi del paziente
finirebbero per incorrere in volutraumi oppure per svuotarsi eccessivamente

In figura 517 érappresentato lo sviluppo temporale del volume accumulato nei due polmoni.

Il volume di fluido che entra nel polmone destro &€ maggiore di quello entrante nel sinistro a

causa delle differenti dimensioni dei due organi.

volume accumulato

1,006-02
8,00E-03
6,00E-03

4,00£-03

Volume (lj

2,00E-03
0,00E+00

-2,00E-03
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36

Tempo (s)

volume accumulato (bronco sinistro) volume accumulato (bronco destro)

Figura 5.17: volume accumulato nei due polmoni durante i tre cicli respiratori

Teoricamente ogni ciclo ventilatorio dovrebbe immettere nei polmoni una quarfECdi
pari alTidal Volumeg(in questo caso pari a Jaml) durante la fase inspiratoria e rimuoverne
una pari quantita duranfe 6 e s p i. Analzzaraa iedati relativi a questa simulazione
computazionalerisultachea | | a f i ne d eoluinedaecsimpulate pari ia-0.088

ml nel polmone destro-©,083 ml nel polmone sinistro. Questo significa,aakogni ciclo
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respiratoriq una piccola quantita d?FCviene rimossa dai polmoni del pazientg®l in
particolare va a diminuirelivolume di fluido che costituiva la CFRQuesto porterebbe

nella reata clinica, a un progressivevuotamentalelle vie aeree durante il trattamento di
TLV.

Tuttavia, questi risultati dipendono direttamente dalle caratteristiche della curva di portata
selezionata e imposta in ingresso. Essa, infatti, & stata ricavata da dati sperimental
riguardanti le prove in vivo effettuate su conigli, i quali sono sttafi e successivamente
interpolati tramite serie di Fourieka lieve differenza riscontrata tra il volume corrente
inspiratorio e quello espiratorio gia presente ralizva di partenza utilizzata, sarebbe quindi

la causa di questo fenomeno.

Questo leggra e progressiva rimozione di PFC dai polmoni riscontrata durante le
simulazioni computazionali effettuate sul modello, avrebbe effetti anche sulle pressioni
presenti nelle vie aeree, anche se in maniera molto limitata, data la piccola quantita di fluido
rimosso.

In conclusione si pud affermare chemodello creato non necessita di un tempo di
assestamento pgenerare una risposta dinamica affidabile eilcb@mportamentmon vari
significativamente con il progredire del numero di cicli respirafer.questo motivo si &
ritenuto significativo procedere con le simulazioni che riguardassero solamente un ciclo
respiratorio, in quanto i risultati ottenuti sono stati considerati come gia a regime e quindi

non dipendenti dallo stato fluidodinamico precederaete presente nel sistema.

5.4 CONFRONTO TRA DIVERSE ANGOLAZIONI DELLA PU NTA A BECCO DI

FLAUTO
Questo tipo di analisi € finalizzata alla ricerca di una correlazione tra la presenza del becco
di flauto con diverse angolazioni e lo stato fluidodinamite si siluppa nel sistema
tracheobronchialdurante i trattamenti di TLMn particolare sono state valutale quattro
diverse geometrie rappresentanti tubi endotracheali con diversa inclinazione del becco di

flauto descrittenel paragrafo 4.8.6.

5.4.1 Portata
La prima valutazione effettuata riguarda le curve di portata registrate durante le simulazioni

in regime non stazionario.
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Sono state registrate le curve di porti@nteat t r aver so | a sezione
bronchi al fine di valutare in che modo essaissnripartita nei due diversi rami del sistema
respiratorio. Come si puo notare dalle curvéigura5.18 (riferite, a titolo di esempio, alla

geometria senza becco di flauto, ETT_0),PFC che fluisce nel tubo endotracheale,
proseguendo nel sistemadi@obronchiale durante il ciclo respiratorio viene suddiviso nei
duebronchi in modo non simmetrico, in accordo con le ipotesi precedentemente teorizzate
nelparagrafat.5.2 Cio accade perchiépolmonesinistrorisulta essere pipiccolod e | | dal t r o
a causa della presenza del cudre ne riduce il volume, il che comporta quindi amaor

portata che scorre nel broncorrispondenteEsso possiede, inoltre, un calibro maggiore del

suo simmetrico, cosa che favorisce ulteriormente questo shilanciasedietportateli PFC

Portata ETT_O
0,005

0,003
0,001

-0,001

Portata {I/s)

-0,003
-0,005
-0,007

Tempo (s)
Q_0 inlet Q_0 brsx Q_0 brdx

Figura 5.18: portatefluentinei diversi distretti della geortvéa ETT_O

La figura 519 mostr le portate che scorronael bronco destrper le quattro geometrie

analizzate.
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Portata bronco destro
0,003
0,002
0,001

-0,001

Portata (I/s)

-0,002
-0,003
-0,004
Tempo (s)

—Q Obrdx —0Q_28brdx ——Q_38brdx Q_48 brdx

Figura 5.19: portatafluentenel bronco destralelle quattro geometrie analizzate

Analizzando i grafici in figura € possibile osservarpdafettasovrapponibilita delle curve
relative alle quattro geometrie studidestato scelto di presentare solamente i grafici relativi

ai dati del bronco destro, tenendo comunque presente chatrenaloghi sono statittenuti
ancheper il bronco sinistro.

Il fatto che le curve di portata siano perfettamente sovrapponibili nelle quattro geametrie
un chiaro indice che la presenza del becco di flauto e la sua inclinazione non influisce in
maniea significativa sulla ripartizione delle portate nei due rami bronchiali. Cio é
osservabile anche dagli istogrammifigura 5.20 che mostrano la ripartizione percentuale
meda durante la fase inspiratordati analoghi sonstati ottenuti analizzando elme la fase

espiratoria.

Ripartizione Portata percentuale (inspirazione)

100%
90%
80%
70%
60% m bronco destro
50% M bronco sinistro
40%
30%
20%
10%
0%

ETT_O mETT_28 mETT_38 mETT_48

Figura 5.20: Ripartizione percentuale della portata nei due bronchi (fase inspiratoria)
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I ncrementando | 6angol azione del becco di f
PFCche scorre, ad esempio, nel bronco destro varia dal 56,49% della gedem@nainata

ETT Oal 56,36% di quella e | a t ETV_48 nal takodespiratori®uesti valori, inoltre,
confermano le ipotesi effettuate in precedesma calcolo delle resistenze del sistema
respiratoriq secondo le quali la portatluente nel bronco destro sarebbe dovuta essere |l

56% di quella inizialmente immessa tramite il tubo endotracheale, mentre quella nel bronco

sinistro sarebbe dovuta esspegi al 44%.

5.4.2 Pressioni
Sono statesuccessivament@onitorate le pressioni statiche medie calcolate sulle superfici
di interesse In figura 5.21 € possibile ossr var e | 6 anda me préssionit e mpor

monitoratenelle diverse zone delgeometrigETT_Q durante un ciclo respiratorio.

Pressione statica- ETT_O

2500
2000
1500
1000

500

-500
-1000

Pressione (Pa)

-1500
-2000
-2500

-3000
Tempo (s)

P2ETTin P6 ETT out P9 trachea

P14 bronco sinistro ——P15 bronco destro

Figura 5.21: andamento della pressione statica nella geometria ETT_0 sui piani di riferirtfgntd.5)

Sono stati selezionattinque tracciati ritenuti significativi corrispondenti alle pressioni
presenta |l | 6i ni zi o del tubo endoibhfigaraSd)euadnella ( pr e s
zona di s b qsulgiano 6f6), b ivéld della trachea (P@ nei due bronchi

(bronw sinistroe broncodestrg P14 e P15ispettivamente).

Le uniche differenze riscontrai@ le quattro geometrie analizzatno visibilinei tracciati

di pressione registrata a livello dello sbocco del tubo endotrac{i®@le principalmente

d u r a intenalloltetporale corrispondente al picco espiratorio (trai 4,5 e i 5 secondi del
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ciclo respiratorio). Nelle altre zor@e | | a geometria e soprattutt
anatomiche del modello creato, invece, non sono osservabili differenze sirefita i

tracciati.

In figura 5.22 sono presentate le mappe colorimetriche delle pressioni statiche osservate
nell e quattro geometrie analizzate nell 6i sta
inspiratorio (3,75 s). In questo modo appareage piu chiara la somiglianza dei risultati

ottenuti corle quattro geometrie analizzate.

Pressione statica 2)
(Pa) . Y|

- 2.20e+03

2.14e+03
2.07e+03
2.01e+03
1.94e+03
~  1.88e+03
c) § d) |
1.81e+03
1.75e+03
1.68e+03

1.62e+03

1.55e+03

Figura 5.22: mappe colorimetriche delle pressioni statiche per le quattro geometrie (3,75 s):
a) ETT_O0,b) ETT_2&) ETT_38,d) ETT_48

Questo particolare risultajfmuo esseressevatoanchetramite 1 graficoriportab in figura
5.23. Esso rappresenta | 6andament o ddella | e pr e

geometria. Bisogna precisare che, a partire dal punto della biforcazione bronchiale, e stato
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scelto di rappremtaresolamente le pressioni presenti nel brodestrq nonostante risultati
analoghi siano stati disponibili anche per lo sviluppo luhgooncosinistra

In particolare nel grafico in questione, in ascissa e rappresentata la distanza del piano
considerato (rappresentah figura 5.5) da quello corrispondente alla superficie della
geometria denominateelocity inlet mentre in ordinat il valore della pressione media
registrata sui piani di interesse.

Sviluppo longitudinale delle pressioni durante l'inspirazione (3,5 s)
bronco destro
1900

1850
1800

1750

Pressione (Pa)
=
~Jl
e
s

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120

y (mm)
ETT.O ETT_28 ETT_38 ETT_48
Figura 5.23: pressione staticalungp 6 as se geometdruiramteell dmoadelilrazi one (svil L
destrg

Confrontando gli andamenti della pressi@aeno stesso istante temporpkr le quattro

geometrie, puo essere confermato quanto gia detto in precedenza, ovvero che la presenza del
becco di flauto nel disegno del tubo endotracheale non modifica sensteill@gmessioni

presenti nelle vie aere@sservandda figura5.23 relativaa | | 6 an d a npeessipne del |
statica nelle quattro geometrie durante la fase inspiratoria @émoe c o n d i dal | 6i n
ciclo), si puo notare che le uniche differersagnificative riscontrabili sono presenti nella

zona compresa tra i 50 e i 60 mm, ovvero nella zona inldiFC esced al | 6 ETT pe.
immettersi nella trachea.

Lo stesso discorso fatto fin qui potrebbe essere ripetuto anche per i dati edlatfase

espiratoriodel ciclo studiatoAnche nella seconda parte del ciclo respiratorio, infatti, non

129



Capitolo 5

sono state riscontrate differenze significative per quanto riguarda la pressione presente nei
diversi distretti delle quattro geometrie studiate.

5.4.3 Sforzi di taglio

In ottica progettualerisulta interessante confrontare la distribuzione degli sforzi di taglio

sulle pareti interngndotti ddle differenti geometrigella punta degli ETTga questi si puo

infatti valutare quale sia la scelta piu opportuna per un tubo endedlactia utilizzare
durante undapplicazione di ventilazione 1|iqu
pareti delle vie aeree, infatporterebbero a un danneggiamento delle mucose e a episodi
inflammatori potenzialmente gravi.

In figura5.24 si possono osservare le mappe colorimetriche relative alla distribuzione degli
sforzi di taglio sulla parete della carena
possibile apprezzare i valori locali presenti sulla superficie interna della caralzaati a

125s dall 6inizio daevetoad D a sib aunitwallpshearastress i a

raggiungono valore massimo.

Wall Shear Stress (Pa) ‘
2.80e+01

. 2.52e+01 |
2.24e+01
1.96e+01
1.68e+01

- 1.40e+01

1.12e+01
8.40e+00

5.60e+00

2.80e+00

0.00e+00

Figura 5.24 confronto dé'effetto del angolalella puntadell'ETT sui wall shear stress1,25sa) 0° b) 28° c) 38° d) 48°.
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Nel grafico infigura 5.5 sonorappresentatée curvedegli sforzimediati sulla superficie

interna della carenalelle quattro geometrie studiatéo sviluppo temporale delle
sollecitazoni medie sulla superficie risultgparagonabile in inspirazionee appare
completamente sovrapposto durante la fase espiratoria per tutti e quattr@,&asi; 38°,

48°.

Nonostante il valore medio degli sforzi di tagba maggiored ur ant ezione,dee s pi r a
condizioni piu pericolose si verificanoduratted i nspi razi one (ad esemg
in questo istante i wall shear stress raggiungono il valore puntuale malsgatip.durante

| 6i nspirazione, i f | u s seta ledparetiRI€& biforaazioaet, t a i
generando sforzi daglio localizzati piu elevati, nonostante il valore di sforzo mediato sulla

parete sia piu elevato durante la seconda fase del ciclo respiratorio.

Figura 5.25 Walll shear stress mediati sulla parete delaena in funzione del tempo.

Osservando legure 5. 21e525si pu, osservare che increment
di flauto gli sforzi di taglio sembrerebbero diminuieggermente. Il valore di sforzo
massi mo registrato nell déistante di picco in
denominata ETT_O ai 17 Pa di quella con becco di flauto inclinato di 48°. Anche la
distribuzione delle sulla parete della cana sembra essere leggermente di minor entita nella

geometria ETT_48, rispetto alle altre.
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