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Studie av lungfunktion under respiratorbehandling

Ett modelleringsarbete i Simulink

MATILDA ROSANDER, LARS SJOBERG, CAROLINE STOLT
Institutionen for Signaler och system

Chalmers tekniska hogskola

Sammanfattning

For en korrekt utford behandling vid respiratorvard har det hittills kravts att en,
for patienten, obehaglig undersokning genomfors. Undersokningen &r komplex och
genererar generellt osidkra resultat. En ny tolkning av hur lungor och brostkorg
interagerar med buken vid respiratorbehandling har lett till en férenklad undersok-
ningsmetod, som baseras pa métning av volymférandringen i lungorna, orsakad av
en tryckfordndring vid slutet av en expiration. Syftet med detta kandidatarbete,
utfort pa Chalmers tekniska hogskola, i samarbete med Ola Stenqvist, professor vid
Sahlgrenska universitetssjukhuset, var att utveckla en modell for datorsimulering av
lungornas fysiologiska funktion, baserat pa den nya tolkningen.

En mekanisk fjaderkraftsmodell av lunga, brostkorg och buk har translaterats
till ett elektriskt system, vars matematiska modell har implementerats i simulerings-
verktyget Simulink. Resultat av simuleringar stAmmer vél 6verens med observationer
for mekanisk ventilation, anslutna till studier av Stenqvist et al., med forbehall for
jamforelser med specifika individer. Sadan detaljanalys ligger utanfor projektets
omfattning, jamte stringent implementation av parametervirden och pluralism for
narbeslaktade systemegenskaper; som effekt av en i allmédnhet hog abstraktionsniva.

Modellen kan séaledes fylla en verifieringsfunktion for den nya tolkningen av respira-
tionsmekanik, och ager potential inom behandlingsutvardering, patientundersokning
samt beskrivning och undervisning av detta nya koncept.

Nyckelord: modellering, simulering, respiratorbehandling, Simulink






Study of Lung Function under Mechanical Ventilation

A Modelling Project in Simulink

MATILDA ROSANDER, LARS SJOBERG, CAROLINE STOLT
Department of Signals and Systems

Chalmers University of Technology

Abstract

Up until recently, in providing proper ventilation therapy, it has been required to
perform a discomfortable patient examination. This complex procedure commonly
produce equivocal and ambiguous results. A novel interpretation of the interaction
between lungs, rib cage and abdomen has resulted in a simplified examination
procedure, based on taking measurements of a change in lung volume as a consequence
of a change in end-expiratory pressure. The purpose of this bachelor thesis, performed
at Chalmers University of Technology, in collaboration with MD PhD Ola Stenqvist
at Sahlgrenska University Hospital, was to develop a model for computer simulation
of the physiological function of the lungs, based on this new interpretation.

A mechanical spring-out force model, describing lungs, rib cage and abdomen, has
been translated to an electrical system, which corresponding mathematical model
has been implemented in the simulation tool Simulink. The results of simulations
shows a good correlation with observations in mechanical ventilation treatments,
affiliated with research by Stenqvist et al., with dissent to comparisons with specific
patients and subjects. Such detailed analysis is outside the scope of this study, along
with rigorous implementation of parameter data.

The model may thus be relevant in verifying the novel interpretation of respiratory
mechanics, and posses potential in areas of treatment validation, patient examination
as well as in description and education of this new concept.

Keywords: modelling, simulation, mechanical ventilation, Simulink
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Forord

Projektet som beskrivs i denna rapport ar ett kandidatarbete utfort pa civilingenjors-
programmet Automation och mekatronik, i anslutning till institutionen for Signaler
och system, vid Chalmers tekniska hogskola. Kandidatarbetet, som omfattar 15
hogskolepoang, genomfordes fran januari till maj 2015, under handledning av Ola
Stenqvist, professor vid Sahlgrenska universitetssjukhuset i Goteborg, som dven &r
upphovsman till idén for projektet.

Vi vill tacka Ola Stenqvist for sitt stora engagemang, sin forméaga att framkalla
ambition och motivation hos sina kollegor samt for sitt tadlamod med de mindre
upplysta inom amnet medicin. Vi vill ocksa ge ett stort tack till var handledare
Ants Silberberg, som har hjéilpt oss att 6verbrygga gapet mellan ingenjorskonst och
medicin, och som har guidat oss med svar pa manga fragor, stora och sma, genom
projektets gang.

Forfattarna, Goteborg, Maj 2015
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Nomenklatur

Ordlista

Esofagus eller matstrupen, fran lat. oesophagus, ar det smala rérformade organ
som hos ryggradsdjur forenar svalg och magséck.

Parietala pleuran ér det yttre membranet i lungsacken, pleuran, som féaster vid
brostkorgen, mediastinum och diafragman.

Pleura lungsick, dubbelviggigt membran som omsluter lungan.

Viscerala pleuran ér det inre membranet i lungsédcken som omsluter lungan.

Akronymer

ALI Acute Lung Injury

ARDS Acute Respiratory Distress Syndrom

EE End-Fxpiratory: Handelsemarkor, vid slutet av en expiration.

EELV FEnd-Expiratory Lung Volume: Handelsemarkor, lungans totala volym i slutet
av en expiration.

EI End-Inspiratory: Handelesemarkor, vid slutet av en inspiration.

FRC Functional Residual Capacity: Lungans volym i slutet av en expiration vid
avslappnad andning.

PEEP Positive End-Ezpiratory Pressure: Konstant tryck som anvinds vid respira-
torbehandling for att bbehalla ett positivt tryck i lungan i slutet av utandning.

RV Residual Volume: Minsta lungvolym en person kan astadkomma pa egen hand.

TLC Total Lung Capacity: Total lungkapacitet, maximal volym en lunga kan utvid-
gas till.
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1

Inledning

Av olika anledningar, orsakade av olycka eller sjukdom, kan en sjukhuspatient behdva
hjalp att andas. Patienten kan da, under en kortare eller langre tid, fa& behandling
med en respirator: en maskin vars syfte ar att forse patientens lungor med syre, och
avlagsna koldioxid fran cellandningen. Behandlingsmetoden &r i dagens ldge hogt
sofistikerad, savél kliniskt som tekniskt. Det kvarstar emellertid svarigheter med att
utforma en problem- och konsekvensfri, individanpassad respiratorbehandling. Med
felaktiga respiratorinstéllningar kan behandlingen rent av vara vadlig och orsaka
infektion eller skador pa lungorna [1].

Vid en respiratorbehandling anvands ett 6vertryck for att blasa in luft i lungorna.
Beroende pa lungornas mekanisk—elastiska egenskaper varierar trycket de tal att
utséttas for. Om det transpulmonella trycket, tryckskillnaden mellan lungans insida
och utsida, under en sadan inblasning blir for hogt, kan tédnjningsskador pa lungvév-
naden uppsta. For att undvika detta kravs kunskap om lungornas egenskaper hos
varje patient. En metod som i dagslidget anvands for att bestimma dessa egenskaper
gar ut pa att méta tryckskillnader i lungsécken (eller pleura) med hjalp av en kateter
som fors ned i matstrupen pa patienten (se avsnitt 3.2.2). Resultaten av denna
forhallandevis komplexa metod ér ofta osidkra och svara att tolka.

Det har emellertid utvecklats en ny tolkning av hur lungorna samspelar med
brostkorg-diafragma-buk, vid behandling med respirator (se Figur 1.1), med im-
plikationer for hur lungornas egenskaper kan faststéllas. I denna tolkning utgor
lungorna en elastisk enhet, vilken stréavar efter kollaps, medan brostkorgen stravar
utat. Fordndringar av lungans volym foljs at av likvirdiga volymforandringar av
brosthalans inre volym. Pa det har viset halls lungornas utsida och brostkorgens
insida ihop. Darav motverkas de elastiska krafterna i lungan av revbenskorgens
utatstravande krafter, och lungorna halls utspénda.

For att underlatta och forenkla processen med att utrona en patients lungegen-
skaper har en ny metod framtagits, vilken bygger pa ovan beskrivna tolkning. Med
denna metod kan dessa egenskaper bestammas utan att en kateter behover sankas
ned i matstrupen. Istallet méats fordndringen av volym i lungorna, orsakad av en
tryckfordndring i slutet av en expiration.

1.1 Mekanisk fjaderkraftsmodell

Den nya tolkningen av samspelet mellan brostkorg, diafragma och buk beskrivs enligt
Stenqvist et al. [2] och Grivans [3] ldmpligen som ett system av véixelverkande fjader-
krafter. Modellen (Figur 1.1) bestar av ett lungutrymme med en rekylfjader och ett

1



1. Inledning

véitskefyllt bukutrymme med en brostkorgsfjader, nagot starkare d&n lungutrymmets
rekylfjader. Fjadrarna verkar pa varsin kolv, motsvarande diafragman och lungans
yttre, i motsatt riktning, och orsakar ett negativt tryck mellan pleurans parietala
och viscerala blad. Bukutrymmet bestar av ett snabbt och ett langsamt karl, med
liten respektive stor tidskonstant. Vatskan i bukutrymmet kan floda mellan dessa
bada kérl, och verkar som en last pa brostkorgskolven.

Den mittersta illustrationen i Figur 1.1 visar effekten av en intrusion fran dia-
fragman, efter en 6kning av det positiva respiratortrycket i slutet av en expiration
(PEEP).! Som synes i exemplet assimileras det mesta av den deplacerade vitskan
initialt av det snabba kérlet. Inflation efter inflation ackommoderar sedan det lang-
samma kérlet successivt den extra volymen, tills vitskenivan har natt sitt initiala
lage, askadliggjort i den nedre illustrationen. Bukvaggen kan alltsa expandera for att
tillgodose en tkad vatskevolym eller ett intrang fran diafragman niar PEEP 6kas, utan
att vatskenivan stiger. Detta ar en effekt av bukvaggens vivnadsstruktur, snarare
an ett elastiskt fenomen, men skall i detta arbete modelleras med svaga elastiska
egenskaper.

EELV = Oml
Py = 0cmH,0
pp, = —5cmH,0

EE at ZEEP P, =5cmH,0
End-Expiration (EE) at r ?

e (AR

El

' V, = 500 ml
' v ' Ap,,, = 10cmH,0
' (O Ap,, =5cmH,0
1 500ml ! A =5cmH,0
End-Inspiration (EI) ' ml | EE from ZEEP Pre 2

from ZEEP

MWW

Abdominal wall
EE position

; ; AEELV = 0ml

' ' Py = 5cmH,0
EE at '.._.'AEELV : Pp =5 cmHzo
PEEP 5| 500ml EE at ZEEP Prp = 10emH,0

End-Expiration (EE)
at 5cmH,0 PEEP

AW

Figur 1.1: Fjaderkraftsmodell av det respiratoriska systemet. Figuren illustrerar effekten pa
luftviigs-, pleura- och transpulmonellt tryck; position for arbetspunkt (EE); och bukutrymmets
expansion givet en dndring i PEEP fran 0 till 5ecmH,O. Se texten {6r ndrmare forklaringar. Fran (3],
Atergiven med tillstdnd fran upphovsman, Ola Stenqvist.

Figur 1.1 ovan illustrerar med exempelvarden kortfattat modellens funktion i
termer av lungans elastiska egenskaper, brostkorgens striavan utat samt bukutrym-
mets kompensation vid forflyttning av arbetspunkten, dvs. tillstand vid slutet av

! Positive End-Expiratory Pressure. En respiratorinstillning var syfte &r att, genom applicering
av ett positivt tryck i slutet av en expiration, motverka sammanfall av alveoler da volymen luft
minskar i lungorna. Se avsnitt 2.3.1.



1. Inledning

expirationen (EE).2 T modellen ér eftergivligheten® for bade lunga och brostvigg
100ml/ecmH,0, vilket ger systemets totala eftergivlighet 50 ml/cmH,0O. En normal
inflation med tidalvolym V; = 500 ml resulterar da i en 6kning av luftvagstrycket med
10emH, 0, pleuratrycket med 5cmH,O och saledes det transpulmonella trycket med
5cmH,0. Foljer sedan en 6kning av PEEP fran 0 till 5cmH,0O expanderar systemet
for varje respirationscykel tills ett nytt jamviktslage nas, da lungvolymen vid slutet
av expirationen har ékat med 500 ml. Diafragman har i denna tid forflyttats mot
bukutrymmet, som har expanderat for att kompensera for intranget.

Modellen understryker vikten av brostkorgens utatfjadrande effekt och hur voly-
méndringen pafoljande en dndring i PEEP kan observeras utan att pleuratrycket
andras [3].

1.2 Problemformulering

Det ar viktigt att pa ett effektivt sitt kunna undersoka effekten av olika respira-
torinstallningar, utan att det innebar en risk for patienten. For att underlatta denna
process vill man kunna simulera dynamiken fér tryck, volym och flode, givet meka-
niska egenskaper for lungor och brostkorg. Med utgang fran fjdderkraftsmodellen i
foregaende avsnitt skall ett simuleringsprogram utvecklas med avsikten att

(a) beskriva och undervisa;
(b) utvérdera klinisk behandling;
(¢) utréna mekaniska egenskaper for det respiratoriska systemet.

Funktionerna (a) och (c) ar forbundna med den tidigare presenterade underséknings-
metoden; se avsnitt 3.2.3 for detaljerad beskrivning. For funktionen (b) forutsétts att
systemparametrar for lungelastans, brostkorgselastans och bukmekanik kan anges,
samt att respiratorinstéllningar sasom ventilationsstorlek, ventilationsfrekvens och
PEEP kan specificeras.

1.3 Syfte

Syftet med denna studie ar att i det datorbaserade verktyget Simulink utveckla
en simuleringsbar modell, baserad pa den nya tolkningen av lungornas mekaniska
egenskaper, presenterad i avsnitt 1.1. I datormodellen skall egenskaper for lungor,
brostkorg och buk samt relevanta respiratorinstallningar kunna varieras, se avsnitt 1.2,
for att mojliggora simulering av olika patienttillstand och respiratorbehandlingar.

1.3.1 Projektets mal

Huvudmalet med projektet édr att ta fram ett simuleringsverktyg som ska underlatta
for likare att ta fram vilka effekter respiratorinstéllningar ger hos patienten. For

2 End-Ezpiratory. Hindelsemarkor i andnings- eller ventileringscykel.
3 Eftergivlighet ar ett matt pa tendensen for ett expansionsbensget kirl att dka i volym, givet en
tryckforandring. Se avsnitt 2.1.3 for utforligare forklaring.



1. Inledning

att underldatta processen att na fram till huvudmalet siatts delmal upp. Det forsta
delmaélet ger en grund att sta pa vid det fortsatta arbetet.

1. Initial modell. Som ett forsta steg asidosatts den del av modellen som ska
representera buken. Ovriga delar av modellen, luftvig och lunga, oversitts till
en elektrisk krets och implementeras darefter i Simulink.

2. Bukutrymme. Nista delmal ar att inkludera buken i den elektriska analogin,
vilket foljs av ytterligare simuleringar.

3. Konfiguration av insignal. Nér systemsvaret anses rimligt utifran ett ana-
tomiskt perspektiv skall insignalen justeras for att motsvara funktionen hos en
respirator.

4. Parameterkonfiguration. Givet en fullstindig elektrisk representation av
lunga-buk-brostkorg skall systemet konfigureras med lampliga parametervarden.

5. Verklighetsnidrhet. For en mer naturtrogen systemdynamik implemente-
ras utforligare parameterbeskrivningar. Speciellt introduceras en icke linjér
lungeftergivlighet.

1.3.2 Avgransningar

Modelleringsarbetet utfors exklusivt inom ramarna for tolkningen av samspelet
mellan diafragma, brostkorg och buk, presenterat i avsnitt 1.1. Detta innebar en
utgangspunkt karakteriserad av:

(i)  patienten befinner sig i liggande position;

(ii) skillnaden i det hydrostatiska trycket i lungan férsummas i detta lige;*
(

(

~—

iii) lungorna betraktas som ett enskilt expansionsbendget kérl;
iv) ventilering sker uteslutande kontrollerat.

Antagandet (iv) innebér att patienten ar helt passiv; respiration sker endast meka-
niskt, se avsnitt 2.3, s. 14.

Vidare implementeras endast normalvérden for de olika systemparametrarna, utan
speciell noggrannhet eller hédnsyn till precision. Fokus ligger pa modellutveckling,
snarare én realisering och konfiguration.

1.4 Metod

Har redogors for metoder som anvénts under projektets gang samt i vilka steg
projektet tagits framat.

4Férenklingen (ii) fors limpligen &ver till en mer verklighetstrogen representation genom att
"parallellkoppla” olika konfigurationer av den slutliga modellen.
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1. Inledning

1.4.1 Arbetsstrategi

Strategin som anvands for att genomfora arbetet ar en iterativ arbetsgang. Den hér
typen av tillvigagangssatt innebér att utvecklingen av modellen kommer ske stegvis.
Det forsta steget ar att ta fram en enkel modell. Denna utvarderas sedan for att ligga
till grund for nasta version av modellen. De fel och brister som finns hos den forsta
versionen av modellen réittas till for att skapa den andra versionen. Detta upprepas
sedan fram till dess att fardig modell har utvecklats.

1.4.2 Utforande

Nedan ges en 6versikt av vilka steg projektet genomgar och hur dessa utfors pa viagen
mot att na projektets mal.

1. Litteraturstudie. Under projektets inledning ligger storsta vikt vid att samla
relevant fakta och teori kring &mnet. Det som fokuseras pa ar framforallt hur
den nya, givna fjdderkraftsmodellen [3] fungerar, en lungas funktion samt en
respirators funktion.

2. Elektrisk analogi for mekanisk modell. Till den mekaniska modell som
finns beskriven i Figur 1.1 skapades en motsvarande elektrisk krets. Till en
borjan var denna elektriska krets av det enklare slaget, se Figur 4.1. Den héar
modellen byggs, efter tester av den, pa med en del som motsvarar buken, se
Figur 4.3.

3. Matematisk modell. Utifran den elektriska modell som farmtagits satts nagra
grundlaggande ekvationer upp. Efter vidare berakningar fas de ekvationer som
ar nodvandiga for Simulinkmodellen.

4. Simulering. Da den elektriska modellen anses uppfylla formulerade krav, se
avsnitt 1.3, fors motsvarande matematiska modell 6ver till en blockschemare-
presentation i Simulink. I denna miljé simuleras mekanisk ventilation av det
respiratoriska systemet, med andamalet att kunna forutsiga ett motsvarande
verkligt beteende, givet en viss parameteruppsattning.

5. Verifiering av resultat. [ slutskedet av rapporten ska resultaten av simule-
ringarna verifieras. For att uppna korrekt bedémning av resultaten i verifie-
ringen konsulteras Ola Stenqvist.

1.5 Disposition

I teorikapitlet redogors for relevant teori kopplat till &mnet. Kapitlet ska ge lasaren
en inblick i den fysiologiska bakgrunden med syftet att forsta bade en lungas funktion,
men ocksa hur lungan fungerar med en respirator kopplad till sig. I kapitel 3 faststalls
grundlaggande systemegenskaper, foljt av kapitlet dar processen for att ta fram en
elektrisk analogi for den givna fjdderkraftsmodellen lyfts. Det hér blir sedermera den
modell som ska simuleras i Simulink.



1. Inledning

Rapporten avslutas med redovisning av simuleringsresultatet med kommentarer i
det efterfoljande diskussionskapitlet. Forutom dessa kommentarer diskuteras dven
viktiga val och svarigheter som har uppstatt under projektets gang. I det sista och
avslutande kapitlet redogors for de slutsatser som dragits efter projektets avslutande.
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Fysiologisk bakgrund

For att ta fram en sanningsenlig modell av en lungfunktion under respiratorbehand-
ling erfordras viss kunskap om hur ett sadant system fungerar utan abstraktioner.
Det ar ocksa vardefullt att tilligna sig vedertagna perspektiv och tillvigagangssétt
for analys av det respiratoriska systemet. Detta forutsitter viss kinnedom om grund-
laggande fluiddynamik, vilket inleder detta kapitel om den fysiologiska bakgrunden
for respiration. Speciellt diskuteras mekanisk ventilation med motivation fér den nya
kliniska metod [2] som kort introducerades i bérjan av kapitel 1.

2.1 Grundlaggande respirationsdynamik

I detta avsnitt ges en kortfattad beskrivning av karakteristiska parametrar for
respirationssystemet. Avsnittet ligger inom en relativt hog abstraktionsniva, trots en
intuitiv uppfattning av manniskokroppen som mycket komplex. I detta fall visar det
sig tillrackligt att tillimpa ett sadant forhallningsséitt for omradet av intresse och vi
nojer oss med att har behandla elementéra fysikaliska storheter.

2.1.1 Flodesresistans

Initialt studeras fléde genom en rérformad ledning. Flideshastigheten g [ml-s™!] for
en fluid inom en sektion av en ledning, sédges vara proportionell mot skillnaden i
tryck, Ap [emH,O]!, mellan sektionens bada dndar [5, s. 580],
Ap
X —. 2.1

X — (2.1)
Likhet géiller om man kan definiera resistansen, R [cmH,O -s-ml™!|, mot flodet.
Denna proportionalitet bestdams pa olika vis, beroende pa flodets och ledningens
karaktér. Forutsatts laminar stromning i ett rakt ror med cirkulart tvarsnitt, séger
Poiseuilles lag att resistansen kan berdknas som:

J4

)
mrd

R= (2.2)

déar p [emH,O - s] betecknar fluidens dynamiska viskositet, ¢ [cm] rorets langd och r
[cm] dess radie [6, s. 191]. For det respiratoriska systemet kan det tankta rorets ldngd

Konvention i respiratoriska sammanhang dr att ange tryck i cmH,O (istillet for mmHg), dvs.
trycket fran en 1cm hog vattenpelare, vilket motsvarar ca 9,806 38 - 10! Pa [4]. Samtliga tryck anges
fortsdttningsvis med denna enhet.



2. Fysiologisk bakgrund

ses som konstant, likaledes viskositeten. Flodesresistansen kan déarfor betraktas som
omvint proportionell mot fjairde potensen av luftvigsradien, R oc r~4. Detta matt
har saledes en mycket stor betydelse: sma skillnader i radie medfor stora skillnader
for flodesresistansen [5, s. 587].

Gas i laminar stromning resulterar i lagre motstand an vid turbulent stromning.
Huruvida det ena eller andra ar fallet for flode i ett ror kan generellt bestammas

fran Reynoldstalet,
2
Re — rpv,
1

som &r en dimensionslos konstant beroende av fluidens densitet, p [cmH,O - cm™2 - §?],
dynamiska viskositet, y, medelhastighet, v [cm - s7!], och rérets radie, r [8]. Man
sdger att stromningen blir turbulent vid nagon kritisk flodeshastighet v., varvid
Reynoldstalet generellt 6verstiger varden omkring 2000 [9].

2.1.2 Flodestroghet

Betrakta aterigen fléde genom en rorformad ledning, med konstant tvérsnittsarea
A = 7r?. Lt resonemanget inrikta sig pa ett inkompressibelt flédeselement av lingd
¢, se Figur 2.1. Kraftjamvikt for elementet i flodesriktningen ger

AAp = pl Ao,

dar elementets massa ges av m = plA. Notera relationen till flddeshastighet, ¢ = Av
sa att ¢ = Av, vilket innebar att jamvikten kan skrivas som

ol .
Ap = —q.
P Aq

Detta ar mycket likt ekvationen for spanning 6ver en elektrisk induktor [10, s. 157],

de

Au= L%
SR

vilket talar for att definiera en motsvarande troghetsegenskap for fluider [11].

Ap A
/—/%

\ Moo T T T T 7\
\ (Y I
1 I | [

v
VA= —— <A
1 | \
, \ /! p \ //

/

Figur 2.1: Flode genom roérformad ledning. Ett flodeselement av langd £ forflyttas med hastigheten
v, genom en ledning med tvéarsnittsarea A, och paverkas av krafterna p; A och paA i och mot
flodesriktningen.

2T den generella definitionen av Reynoldstalet betraktas en representativ lingd ¢, som for ett
cirkuldrt ror lampligen tas som maximal diameter [7], dvs. £ = 2r.

8



2. Fysiologisk bakgrund

Definition. Flidestrigheten L [cmH,O - cm™ - §%] for ett medium genom en sektion
av en rorformad ledning, definieras som

ot

L
A ?

(2.3)

dar ¢ ar sektionens langd och A ar ledningens tvarsnittsarea.

2.1.3 Elasticitet: eftergivlighet och elastans

Vid granskning av system med lagringskapacitiva element dr man ofta intresserad
av matt pa hur dessa entiteter svarar givet nagon belastning av viss intensitet. Det
kan exempelvis rora sig om elektriska, fluida eller mekaniska system. Granskas det
maénskliga respirationssystemet ar det i manga fall naturligt att betrakta en lunga
(eller bada lungorna) som ett ihaligt karl, som givet ett visst transmuralt tryck APy,
tryckskillnad 6ver karlvagg, svarar med en expansion eller krympning, dvs. en éndring
i volym V. Tendensen for en sddan utvidgning kallas eftergivlighet C' [ml - cmH,O™!]
(eng. compliance) och definieras allmdnt som kvoten mellan volym- och tryckdndring
enligt beskrivningen ovan:

AV

Apry

Det ar ocksa i manga sammanhang vanligt att tala om reciprok eftergivlighet, se
exempelvis [2], [12], [13], eller elastans,

C

E = Yok (2.4)
som istéllet anger styvheten eller expansionsmotstandet [cmH,O - 1712 for en viss
struktur.

Resistans och elasticitet behandlas narmare och mer &mnesspecifikt for det respi-
ratoriska systemet i avsnitt 3.1, dar flodestroghet tvartom betraktas som férsumbar,
pa grund av dess minimala effekt for arbetet i fraga.

2.2 Respiration

Respirationssystemet har ett antal vitala funktioner varav en av de framsta &r
gasutbytet av syre, O,, och koldioxid, CO,, mellan omgivningen och blodet. Detta
mojliggdrs genom yttre andning, vilket kan delas upp i foljande fyra faser: [14]

1. Ventilation, da luft forflyttas mellan omgivningen och lungorna.
2. Utbytet av O, och CO, mellan lungorna och blodet genom diffusion.

3. Transport av O, och CO, mellan lungorna och kroppens celler, vilket sker via
blodet.

3Till skillnad fran eftergivlighet betraktar man volymindringen for elastans i liter (istéllet for
ml) for att slippa manga decimaler.
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4. Utbytet av O, och CO, mellan blodet och kroppens celler.

Respirationssystemet utgors av de vivnader som ingar vid ventilation samt vid
gasutbyte mellan lunga och blod. Det finns vissa skillnader i vilken muskulatur som
anvands vid avslappnad respektive forcerad andning.* Fokus kommer framforallt att
ligga pa avslappnad andning.

Nedan beskrivs anatomin bakom respirationssystemet, mekaniken bakom and-
ningen samt en forklaring av olika volymer som forekommer i lungan.

2.2.1 Respirationssystemets anatomi

Respirationssystemet delas upp i tva delar, de 6vre luftviagarna och de nedre luft-
viagarna. De 6vre luftviagarna bestar av munhala, néshéla, svalg och struphuvud.
Till de nedre luftvidgarna rdknas luftstrupen, bronkerna, bronkiolerna och alveolerna.
De nedre luftvigarna borjar med luftstrupen som forgrenas i tva priméra bronker,
vilka i sin tur leder till varsin lunga. Inuti lungorna évergar bronkerna successivt i
mindre bronker. De minsta bronkerna forgrenas sedan i ytterligare mindre luftvéigar,
sa kallade bronkioler. Bronkiolerna mynnar slutligen ut i alveolerna, de miljontals
sdckar dar gasutbytet mellan lungan och blodet sker [5].

Brosthalans anatomi

De nedre luftvigarna ligger i det utrymme som kallas brosthdlan. Brosthalan in-
nesluts av ryggradens och brostkorgens ben och tillhorande muskler. Den storsta
av dessa muskler, diafragman, utgor ett golv till brosthalan och skiljer darmed
brosthalan fran buken. Diafragman ar i avslappnat tillstand kupad in mot brosthalan
medan den i kontraherat tillstand dras ihop mot buken. Revbenen och ryggraden
bildar brosthalans vaggar och tak. Andra viktiga muskler i brosthalan ar de tva
uppséttningar av intercostalmuskler, de interna och de externa intercostalmusklerna,
som haller samman revbenen [5].

Respirationssystemets muskulatur

Vid normal andning é&r det huvudsakligen diafragman och interkostalmusklerna som
ar aktiva. Den storsta volymforandringen vid inandningen orsakas av diafragman
som vid avslappnad andning bidrar till 65-70 % av den totala volymfoérandringen [5],
medan de externa intercostalmusklerna star for upp till 30 % [14].

Vid forcerad andning inkluderas &ven viss bukmuskulatur och ytterligare brost-
muskulatur sa som de interna interkostalmusklerna [5].

Lungan

Den storsta delen av brosthélan fylls ut av lungorna. Lungorna ar konformade
organ uppbyggda av mjuk, elastisk vavnad. Lungorna stravar mot kollaps men halls
utspanda av brostkorgens utatstriavande kraft. Deras nedre del vilar pa diafragman
medan resten halls uppe utav brostkorgen, se avsnittet om lungsécken [5].

4Forcerad andning forekommer vid 6kad anstriingning, till exempel vid tréning [5].

10



2. Fysiologisk bakgrund

Lungorna bestar av tva respektive tre lober, den hogra lungan ar uppbyggd av tre
lober medan den vanstra lungan till f6ljd av hjartats placering &r ndgot mindre med
tva lober. Inuti lungan finns de luftviagar och blodkérl som leder luft respektive blod
till alveolerna samt nerver och stodjande vavnader till dessa strukturer. Storre delen
av lungorna upptas av alveolerna, vilka omges av ett nit av kapillarer [15]. Det ar
alveolernas vivnad som ger lungan dess elasticitet, se avsnittet om alveoler [5].

Lungans elasticitet och eftergivlighet

Lungans mojlighet att expandera och tédnjas kallas lungans eftergivlighet, se avsnitt
2.1.3. En lunga med hog eftergivlighet utvidgas latt medan en lunga med lag eftergiv-
lighet kraver mer kraft for att utvidgas. Som vi tidigare sett i avsnitt 2.1.3 definieras
eftergivligheten enligt [5]

=2V

Ap

Lungans eftergivlighet ar inte konstant utan minskar med ¢kad volym, se av-
snitt 3.1.1 samt Figur 3.1.

Inversen till eftergivlighet ar elastans, se ekvation (2.4), vilket syftar till hur vl
lungan motverkar deformering samt hur latt lungan atergar till sin ursprungliga form
efter paverkan fran yttre kraft. En lunga som inte atergar till sin naturliga form kan
ha forlorat sin elastans. Lungan utvidgas da ldatt och kommer inte aterga till sin
vilovolym vid slutet av utandningen, se avsnitt 2.2.2 och 2.2.3 [5].

Vid ventilationen ar det av stor vikt att lungan bade kan utvidgas vid inandning
men ocksa aterga till sin ursprungliga form till f6ljd av den elastiska rekylen vid
utandning [5].

Alveolerna

Alveolernas huvudsakliga syfte ar gasutbytet mellan lungan och blodet. Varje alveol
bestar av ett enda lager av sa kallade epitelceller. Mellan epitelcellerna finns bindande
vavnad som haller dem samman. Denna vévnad innehaller mycket kollagen och elastin,
vilka 4r de &mnen som skapar den elastiska rekylen hos lungan [5], [14].

Det finns tva olika typer av alveoler. Den ena sorten dr mycket tunn med en
stor ytarea. De tunna viggarna mellan alveolen och kapillarerna mojliggér gasutby-
tet mellan lungan och blodet genom diffusion. Den andra alveoltypen producerar
och utsondrar kemikalien surfaktant. Surfaktanten minskar ytspdnningarna pa al-
veolviaggen som uppstar till f6ljd av vattenmolekyler pa alveolens yta. Genom att
blanda sig med vattenmolekylerna minskar surfaktanten de kohesiva krafterna mellan
vattenmolekylerna och hjélper darmed lungan att expandera vid andning [5], [15].

Lungsacken

Varje lunga omsluts av ett dubbelvéiggigt elastiskt membran som kallas lungsack [5].
Lungséackens yttre vigg, parietala pleuran, ar fast vid brostkorgens insida, diafragman

11



2. Fysiologisk bakgrund

och mediastinum® medan den inre viggen, viscerala pleuran, omsluter lungan [17].
Mellan lungsédckens viggar, i pleurahalan, finns ett mycket tunt lager pleuravitska.
Pleuravatskan orsakar starka kohesiva krafter mellan membranen och darmed halls
de samman. De motverkande krafterna fran lungorna och brostkorgen orsakar vid
vila ett negativt pleuratryck pa ungefar —5cmH,O under det atmosfariska trycket.
Det ar detta negativa pleuratryck som gor att lungans utsida och brostkorgens insida
foljs at och den elastiska lungan, som annars stravar mot kollaps, halls pa sa satt
utspind av brostkorgens utéatstravande kraft [15]. Pleuravitskan gor det dven mojligt
for membranen att glida friktionsfritt mot varandra vilket tillater lungan att rora sig
inuti brosthalan [5].

2.2.2 Respirationsmekanik

Vid andning fors luft in i och ut ur lungorna till f6ljd av tryckskillnader mellan
lungorna och omgivningen. Tryckskillnaderna uppstar till f6ljd av volymférandringar
i lungorna som orsakas av respirationssystemets muskulatur. Enligt Boyles lag for
gaser galler att vid konstant temperatur

p1V1 :P2V2,

vilket innebéar att en 6kning i volym leder till en minskning i tryck och vice versa.
Precis innan en inandning paborjas ar tryckskillnaden mellan lungorna och atmosfaren
0 cmH,O [5].5

Vid inandning 6kar brosthalans volym till f6ljd av att de inspiratoriska muskler-
na, diafragman och de externa intercostalmusklerna, kontraherar. Nér diafragman
kontraherar spanns den och plattas ut nedat mot buken vilket gor att bukorganen
trycks nedat och buken expanderar. Samtidigt drar kontraktionen av de externa
intercostalmusklerna brostkorgen utat. Brosthalans utvidgning ger upphov till ett
okat undertryck mellan lungséckens inre och yttre vagg och lungan foljer darfor
brosthalans utvidgning och volymékning. Nar lungans volym ¢kar minskar trycket
inuti lungan enligt Boyles lag. Trycket i alveolerna sjunker till omkring —1,35 cmH,O
under det atmosfariska trycket. Detta undertryck i lungan i férhallande till atmosfaren
far luft att stromma fran atmosféren till lungorna [5].

Till skillnad fran inandning ar utandningen vid avslappnad andning en passiv
process. Musklerna som spanns vid inandning slappnar av och elasticiteten i lungan
gor att den atergar till sin ursprungliga form [14]. Trycket inuti lungan 6kar dérmed
och uppgar till ett maximalt varde pa ungefar 1,35cmH,0O 6ver det atmosfériska
trycket. Denna tryckskillnad leder till att luften nu flédar fran lungan till atmosféren.
Luftflodet fortsatter tills tryckskillnaden mellan lungan och atmosfaren atergar till
0cmH,0 och en ny andningscykel kan pabérjas [5].

5Mediastinum &r det utrymme mellan lungorna dér bland annat hjértat, luftstrupen, matstrupen
och stora blodkérl som aortan ryms [16].

6Referenslitteraturen anger tryck i mmHg men riiknas hér om till ecmH,O med siffror frin boken
Guide for the use of the international system of units [4].
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Pleuratryck under andningscykeln

Vid vila, precis efter en utandning, &r de utatfjidrande krafterna fran brostkorgen och
de elastiska krafterna i lungan i balans. Brostkorgen stréavar da utat och de elastiska
krafterna i lungan stravar mot kollaps. Detta leder till ett negativt pleuratryck
ungefiar —5cmH,O [2]. Nér de inspiratoriska musklerna vid inandningen kontraherar
och utvidgar brosthalan minskar pleuratrycket nagot. Lungorna svarar pa denna
minskning i pleuratryck genom att folja brostkorgens utvidgning. Pleuratrycket beror
dérmed pa lungans eftergivlighet och har sitt ldgsta varde i slutet av inandningen.
Pleuratrycket atergar i slutet av utandningen till sitt ursprungliga varde [18].

2.2.3 Lungvolymer

I detta underkapitel utreds vanligt forekommande, savél i denna rapport som i annan
respiratorisk litteratur, index for det respiratoriska systemets mekaniska tillstand
vid olika andningsrorelser [19]. T Figur 2.2 illustreras andningsdynamik vid normal
andning, lungvolym som funktion av tid, vid atmosfartryck. Den totala volymen luft
i lungorna eller totala lungkapaciteten (TLC) kan delas upp i fyra delar. Vid normal
andning deplaceras endast en mindre méangd luft, sa kallad tidalvolym, vanligen
betecknad Vi. Atersdende kapacitet efter en sadan inspiration kallas inspiratorisk
reservvolym (IRV), och betecknar saledes den maximala volymen en person kan andas
in. Analogt definieras expiratorisk reservvolym (ERV), vars undre grans markeras av
residualvolymen (RV), som &r den minsta lungvolym en person kan astadkomma pa
egen hand [14]. Normalvérden for ovanstaende lungvolymer aterfinnes i Tabell 2.1.

TLC
Inspiratory
Reserve Volume .
(IRV) Inspiratory
Capacity
(IC)
l Vital
- Capacity
] M (VC) Total
,_§ FRC A Lung
2 T ? Capacity
Expiratory (TLC)
Reserve Volume
Functional (ERV)
RV A Resi(h?al
Capacity ?
(FRC) Residual Volume
J (RV)

Time

Figur 2.2: Markérer for andningsdynamik vid normal andning. Lungvolym som funktion av tid
vid atmosfirtryck, intakt respirationssystem och utan laster [19, fig. 9.5].

Med dessa index infors ytterligare tre markorer. Funktionell residualkapacitet
(FRC) é&r summan av ERV och RV, och definierar foljaktligen den kvarvarande
volymen i lungorna vid slutet av en normal expiration. I kontrast till FRC infors
ispirationskapacitet (IC), som ar summan av IRV och V/, vilket &r den maximala volym
som kan andas in vid slutet av en normal expiration. Slutligen séiges vitalkapaciteten
(VC) vara den volym luft som kan andas ut efter en maximal inandning.
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Tabell 2.1: Karakteristiska lungvolymer. Samtliga virden
angivna i ml f6r en 70kg man eller 50 kg kvinna, bada 28
ar gamla [5, fig. 17.7].

Index Man Kvinna
Inspiratorisk reservvolym, IRV ~ 3000 1900
Tidalvolym, V; 500 500
Expiratorisk reservvolym, ERV 1100 700
Residualvolym, RV 1200 1100
Total lungkapacitet, TLC 5800 4200

2.3 Mekanisk ventilation

Det finns i dagens sjukvard ett stort utbud av respiratorer. Nagot som ar gemensamt
for de allra flesta moderna respiratorer ar att de anvander sig av ett positivt tryck,
till skillnad fran forr da ett negativt tryck anvindes. Detta innebér att de pa olika vis
okar trycket i luftvagarna och pressar ned luft i lungorna, varefter trycket avlégsnas
for att lata luften stromma ut ur lungorna av sig sjalvt [20].

Den allra forsta respiratorn kom omkring ar 1930 och kallades for ”jarnlungan”.
Patienten placerades da i en, fran hals till fot, heltickande metallcylinder. Trycket
i cylindern sanktes, vilket medforde att brostkorgen hos patienten vidgades och
dérmed drogs luft ned i lungorna pa patienten. Nar trycket sedan utjdmnades drog
patientens brostkorg ihop sig och luften andades ut [20].

Pa respiratorer i dagens sjukvard finns flera avancerade instéllningar och ventila-
tionssatt, for att pa béasta satt kunna anpassa behandlingen efter just den patient
som behover ventilationshjélp. Dessa instédllningar gar att dela in i tre grupper:
kontrollerad, spontan samt en kombination av dem bada. I dessa grupper finns flera
mojligheter till respiratorinstéllningar. Ett exempel pa en kontrollerad ventilationsme-
tod &r tryckkontrollerad andning. Hér bestams inandningstryck och andningsfrekvens
genom installningar pa respiratorn. Resultatet blir en inandad volym beroende av
motstand i luftvigar och lungans elasticitet. Detta sétt ar att foredra, da det i hogre
utstriackning skyddar lungan mot hoga tryck, till skillnad fran volymkontrollerad
andning. Sistndmnda kontrollerade ventilationsmetod gar ut pa att tidalvolym, alter-
nativt minutvolym, samt en respirationsfrekvens stélls in. Ventilationen blir stabil;
hér fordndras motstandet i luftvagarna och lungans elasticitet [21].

Att foredra framfor dessa tva metoder ar den av spontan typ, da den skapar farre
komplikationer samt medfor storre komfort for patienten. Héar kallas den vanligaste
typen for tryckunderstodd ventilation, vilket betyder att patienten initierar ett
andetag och att respiratorn da bldser in ett forinstéllt inandningstryck. Aven om
inandningstrycket, motstandet i luftvigarna samt lungans elasticitet ar forinstéallt
varierar tidalvolymen beroende av kraften i patientens inandning [21].

Den framsta bland dessa tre grupper ar kombinationen mellan kontrollerad och
spontan andningsmetod, det d&r nagot som lange efterfragats for respiratorbehand-
lingar. Med hjalp av denna metod kan patienten utan storre obehag spontant andas
in och ut genom hela andningscykeln.

En matematisk modell for mekanisk ventilation erhalles lampligen genom att
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2. Fysiologisk bakgrund

betrakta den algebraiska summan av alla tryckfall som kan observeras i det respira-
toriska systemet, givet ett drivande tryck. Generellt bestar denna excitation av ett
muskeltryck, pyus, och ett tryck genererat fran respiratorn, pygyr. Med avseende péa
egenskaperna resistans, troghet och elasticitet for det respiratoriska systemet, kan
en rorelseekvation [22] formuleras med bakgrund av avsnitt 2.1:

Dvent + Puus = EV + RV + LV.

[ hogerledet ar alltsa den forsta termen trycket som ger upphov till volyméandringen V/,
givet det respiratoriska systemets elastans, F; den andra termen beskriver tryckfallet
over luftvagar, givet en (eller flera) flodesmotstand, R, mot gasflodet, ¢ = V; och den
sista termen ar trycket som krivs for att dstadkomma en rorelseforandring, ¢ =V,
av gas i luftvigarna, givet en troghet, L. Troghetsegenskapen utelamnas ibland, med
anledning av dess minimala inverkan [22].

2.3.1 Komplikationer vid mekanisk ventilation

I samband med respiratorbehandling kan det uppsta skador orsakade av ogynnsamma
respiratorinstallningar, s& kallade ventilator induced lung-injury, VILL. Det positiva
tryck som appliceras vid respiratorbehandling kan leda till hogt transpulmonellt
tryck och overtanjning av lungvavnaden, vilket kan orsaka flera olika sorters ska-
dor [23]. Detta ar de storsta riskfaktorerna till VILI och kan leda till olika typer av
trauman [3]. Aven befintliga skador pa lungorna som ALI, acute lung injury, eller
den allvarligare varianten ARDS, acute respiratory distress syndrome, kan forvérras
vid respiratorbehandling om ogynnsamma installningar appliceras [24].

Hur mycket av trycket fran respiratorn som paverkar lungviavnaden, det transpul-
monella trycket, varierar fran individ till individ och beror pa eftergivligheten hos
bade lungan och bréostkorgen. En brostkorg med hog eftergivlighet som utvidgas latt
vid tryckfordandringar leder till ett hogre transpulmonellt tryck dn en brostkorg med
lagre eftergivlighet [3]. Vilken volymokning detta tryck resulterar i hos lungan, och
darmed hur mycket lungviavnaden ténjs ut, beror pa lungans eftergivlighet. Ett visst
luftvagstryck kan darmed skada lungstrukturen hos vissa patienter medan det &r
ofarligt f6r andra [27].

Den vanligast forekommande skadan orsakad av respiratorbehandling ar barotrau-
ma [23], vilket &r ett tillstand dar gas har lackt ut i det extra-alveoldra utrymmet [28].
Detta uppkommer till f6ljd av tdnjning till bristningsgréans av alveolerna pa grund av
hoga tryck eller volymer. Tillstandet brukar kopplas till ett hogt topptryck i luftvigen
Paw, men det har diskuterats om det snarare ar skillnader i tryck 6ver en lungenhet,
inhomogenitet, som orsakar lokala tdnjningar i vdvnaden [28]. Volutrauma liknar
barotrauma och tillstanden ar svara att skilja at [23]. Volutrauma uppstar néar kapil-
larmembran i lungan skadas [29] som foljd av lokal évertdnjning av lungan i slutet
av inandning. Denna évertanjning orsakas av hoga tidal- eller minutvolymer [24].

Andra skador som associeras med VILI ar atelektrauma och biotrauma. Biotrauma
ar ett tillstand dér inflammatoriska mekanismer aktiveras [28], samt att bakterier fran

6 Acute respiratory distress syndrome ar ett livshotande tillstdnd efter akut lungskada, acute
lung injury, dar lungorna ar inflammerade [24] med symptom sdsom andnéd, sdnkt syrehalt i blodet
och lungddem [25], ett tillstdnd dar vivnadsvétska samlas i lungvivnaden [26].
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2. Fysiologisk bakgrund

luftvagarna hamnar i blodbanan till f6ljd av fysiska pafrestningar pa lungvavnaden.
Atelektrauma orsakas av skjuvkrafter mellan delar av lungan som é&r luftférande
respektive icke luftférande till f6ljd av upprepad 6ppning och stangning av alveoler,
vilket behandlas i nésta stycke. Risken for atelektrauma okar med laga tidalvolymer
i kombination med for lagt PEEP [24].

Felaktiga kombinationer av instéllningar for tillférda volymer och tryck vid slutet
av inandning, end-inspiratoriskt tryck (py), samt tryck i slutet av utandning, end-
expiratoriskt tryck (pgs), kan orsaka skador pa lungan om det leder till att alveolerna
upprepat kollapsar och behéver blasas upp. Detta skapar skjuvspanningar i vivnaden
vilket innebér stora pafrestningar pa vavnaden och kan orsaka skador bade pa lungor
med och utan tidigare skada [3]. Trycket i alveolerna under en sadan cykel kan uppga
till 100 cmH,0O. Genom att lagga pa ett konstant tryck pa luftvagen, ett sa kallat
positivt end-expiratoriskt tryck, PEEP, och pa sa satt 6ka FRC, kan kollaps forhindras
och skadeeffekterna reduceras [23|. Till foljd av att lungvolymen uppréatthélls bidrar
PEEP é&ven till 6kad syresittning [24].

Ett ckat PEEP kan dock ha varierande effekt hos olika patienter och det &r
inte trivialt att identifiera vilka som gynnas av ett hogre PEEP. Ett ckat PEEP
kan bidra till mindre inhomogenitet i lungan och dérmed minska pafrestningar fran
fokalkrafter, vilket reducerar risken for skador pa viavnaden. Om ett okat PEEP
daremot okar det transpulmonella trycket i slutet pa inandningen 6kar strackningen
av alveolviaggarna under inandningen [23].

ALI och ARDS ér tva vanliga orsaker till andningssvikt?, vilket kriver intensiv-
vard [24]. Respiratorbehandling kan vara nodvandig, men det finns vissa svarigheter
med hur denna behandling ska utféras. Hos patienter med ARDS och ALI &r lungorna
inflammerade vilket orsakar lackage fran karlbanan in i lungorna. Pa grund av den
okade mangd vatska i och mellan alveolerna tyngs lungan ner och darmed trycks
lungans nedre delar ihop. Genom dessa delar av lungan leds blod som inte blir
syresatt [24]. Vid behandling av dessa tillstand &r det déarfor viktigt att optimera
gasutbytet samtidigt som riskerna for forvirrade eller ytterligare skador, sa som
VILI, minimeras [29].

" Andningssvikt dr ett tillstdnd diir den yttre andningen och gasutbytet inte fungerar normalt [30].
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3

Inledande modellbeskrivning

Detta avsnitt inleds med en beskrivning av den mekaniska modell som modellerings-
arbetet grundar sig i. De fysikaliska storheter som introducerades i avsnitt 2.1 ges
har en utforligare beskrivning, specifik for det respiratoriska systemet. Olika metoder
redogors ocksa for hur dessa storheter kan approximeras och uppskattas. Slutligen
presenteras en elektrisk analogi av respirationssystemet, som det ar beskrivet i detta
kapitel.

3.1 Modell av andningsmekanik vid normal
andning

I detta avsnitt ges en beskrivning av en enkel mekanisk modell av respirationssystemet,
framforallt fran Primiano [19, kap. 9.1]. I Figur 3.1 visas den forenklade modell av
ett par lungor omgivna av en brostkorg och ansluten till en luftvag, som i detta
avsnitt skall behandlas.

Cst cw

Pmus

Figur 3.1: Mekanisk representation av ett lungutrymme omgiven av en brostkorg och ansluten till
en luftviig. Fran [19, fig. 9.2(a)], Atergiven med tillstand. © 2010 John Wiley & Sons, Inc.

Lungorna ses alltsa som ett enda kérl med en 6ppning, genom vilken ett medium
kan fléda; i detta fall en gas. Insidan och utsidan av kérlet besitter olika expansions-
egenskaper, vid applicering av ett tryck, och karléppningen séges ha en viss resistans
mot flodet genom den. Nedan konkretiseras dessa antaganden ytterligare.

3.1.1 Icke-linjar eftergivlighet: lunga och brostkorg

Som vi sag i avsnitt 2.1.3 bestdms den dndring i volym AV som féljer av en éndring i
tryckskillnad Ap, 6ver en struktur vid ett visst tillfille, av dess (statiska) eftergivlighet
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3. Inledande modellbeskrivning

C' [ml - cmH,07 ], dvs.
AV

C's — A
t Ap

(3.1)
dér p = p; — p; markerar en tryckskillnad mellan tva rumsliga punkter. Detta galler
for ceteris paribus, dvs. att alla andra systemparametrar halls konstanta.

Kvantiteten (3.1) kan alltsa beskriva olika delar av respirationssystemet under
granskning och ér saledes en viktig parameter vid modellering av respirationssy-
stemet [19]. Exempelvis kan man definiera den statiska eftergivligheten for lung-
strukturen, eller lungelastans, genom att betrakta volymen gas i lungorna V; och
tryckskillnaden 6ver lungstrukturen, det transpulmonella trycket prp, dvs. skillnaden
mellan alveolar- och pleuratryck,

AW,

Cyp = e
' A(pA _pPL)

(3.2)

Det foljer av utgangspunkten i foregaende paragrafer att den statiska lungefter-
givligheten (3.2), evaluerad vid olika statiska volym-tryckforhallanden,! hypotetiskt
skulle kunna anta olika varden. Det visar sig att relationen mellan lungvolym och
transpulmonellt tryck ar icke-linjar och foljer en ”S-kurva”, se Figur 3.2. I manga fall
modelleras detta samband med en logistisk funktion [32], karakteriserad av formeln

M

S($> = A + 1 T e*k(xf:ro)’

(3.3)

dar M ar kurvans maximum, A &ar forskjutning i y-led, & anger lutningen och
xo kurvans inflexionspunkt. Speciellt récker emellertid en linjar beskrivning av
volym—tryckforhallandet ovan, vid normal andning, da variationerna ar sma i bada
dimensioner.

Tryck-volymforhallanden i det respiratoriska systemet uppvisar, likt manga andra
fysikaliska system [34], en form av hysteres. Detta innebér att vid en tidsparametrise-
ring av ett godtyckligt tryck-volymsamband erhalles ett cykliskt forlopp, se Figur 3.3,
dvs. inspirations- och expirationskurvorna ar sammanfogade vid EE och EI, men
skilda fran varandra i (alla) andra punkter.

Analogt med lungeftergivlighet talar man ocksa om brostkorgseftergivlighet, dér
man istéllet betraktar tryckskillnaden 6ver brostkorgen, dvs. skillnaden i muskeltryck
Paus samt mellan pleuran, ppp, och trycket vid kroppsytan, pgs. Aven denna kvantitet
uppvisar ett visst icke-linjért beteende [33]. I Figur 3.2 illustreras denna observation
med linjara och kvadratiska anpassningar till data for lungfriska och ARDS-sjuka
patienter. Linjaranpassning ger en justerad korrelation R? = 0.89 och R? = 0.85 for
lungfriska och ARDS-sjuka, i kontrast till kvadratisk anpassning, som ger R? = (.88
respektive R? = 0.97. I detta arbete anses det vara en adekvat approximation att
ansatta en linjar eftergivlighet for brostkorg, med reservation for eventuella framtida
utvidgningar av forevarande studie.

1Detta gors vanligtvis med s& kallad spirometri, vilket involverar méitningar av gas som passerar
luftvagsoppningen [31].
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Lungmekanik Brostkorgsmekanik
6000 - 6000 -
o LH o LH
—— Anpassning ¢+ ARDS
¢+ ARDS —— Linjar
%‘ 4000 4000 of L Kvadratisk
Sy
g 2000 |-
2 2000 ¢
0 l—
0 | | | | | |
0 10 20 30 40 0 5 10 15 20
Tryck, prp [cmH, 0] Tryck, prp [cmH, O]

Figur 3.2: Icke-linjira tryck-volymrelationer. Datapunkter, noterade vid EI-position, motsvarar
andningsmekanik for representativa patienter, fran studien [33]. Cirklar (O) representerar patient-
grupp med friska lungor; romber (¢) svarar mot ARDS-sjuka patienter. Till vinster syns data
for lungmekanik. En logistisk funktion (heldragen), se ekvation (3.3), har anpassats till data for
lungfriska patienter, med A = —170ml, M = 5,9 - 10° ml, x¢ = 18,7 cmH,0 och k~! = 7,3 cmH,0,
enligt [32]. Till hoger har ett forsta- och andragradspolynom anpassats till data f6r brostkorgsmeka-
nik, illustrerat med heldragen respektive punktad linje. Som synes &r sambandet néstintill linjért,
med restriktion for beteende néra origo.

3.1.2 Flodesresistans i luftviagar

Liksom vid alla former av fldde genom en begrinsad ledning sker é&ven gasforflyttning
genom luftvagarna med en viss troghet eller resistans. Den generella definitionen av
en sadan storhet R ges som forhallandet mellan &ndring i tryckfallet 6ver ledningen
och éndring i lddet V' genom den:

_Ap

R=—.
AV

(3.4)

Det blir uppenbart att tryckfallet 6ver luftvagsledningen kan tas som skillnaden
mellan atmosfartrycket — eller trycket vid luftvigséppningen — och alveolartrycket
i lungorna, det vill sdga paw = pawo — Pa [19]. Notera att detta resistansméatt kan
variera under andningscykeln.

3.1.3 Pneumatiska ekvationer for respirationssystemet

Med notationen ¥ = x — xg, for linjarisering av variabeln x kring arbetspunkten x,
ar det nu mojligt att matematiskt beskriva den mekaniska modellen for respirations-
systemet i Figur 3.1 [19]. Analogt med Ohms lag [10, ss. 43-45] kan tryckfallet dver
luftviagarna ges av dess resistans och flodet genom dem:

ﬁAWO - ﬁ/\ — RAW@AWO‘ (3.5)
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Volym, V;, [ml]

—— Inspiration
- -- Expiration

Tryck, prp [cmH,0]

Figur 3.3: Hysteres i godtycklig lungmekanik. Tryck—volymférhallande under inspiration (heldra-
gen), respektive expiration (streckad). En respirationscykel borjar langst ner till vinster, foljer den
heldragna kurvan till 6vre hégra punkten, och atervander till nedre vindpunkten via den streckade
linjen.

Pa liknande satt fas tryckfallet 6ver lungstrukturen, likt spanningsfall 6ver en kapa-
citans [10, ss. 143-147], av

L L -
pA - pPL = CStL ‘/L7 (3-6)

och 6ver brostkorgen (CW),

1 -

ﬁMUS + (ﬁPL - ﬁBS) = TVL (3.7)

t:C\’\/
Vi kommer senare att se samma typer av ekvationer vid modelleringsarbetet (se
avsnitt 4.1.1 samt Appendix B) dér problemet fors éver till en elektrisk krets.

3.2 Respirationssystemets matbarhet

Det ar vid modellering av fysikaliska system relevant att diskutera nagot om métmeto-
dik och méatbarhet for karakteriserande systemparametrar. En modells nytta ar direkt
relaterat till dess tillampbarhet inom omradet av intresse, och om det férekommer
okénda variabler sa innebéar det en negativ effekt pa detta viarde. Approximationer,
forenklingar eller ersattningar av variabler kan darfor vara nédvéindiga. Nedan re-
dovisas nagra vanliga metoder for att méta och berdkna viktiga systemparametrar,
samt alternativa tillvigagangssatt dar sadana existerar.

I de modeller for det respiratoriska systemet som har behandlas, ar det fa variabler
som gar att méta direkt. Nagra av dessa ar emellertid: gasflode genom luftvagsopp-
ningar och andetagsvolym som integral av foregaende; tryck vid luftvagséppningar
och kroppsyta; partialtryck och koncentrationer av olika gaser i gasblandningar som
passerar genom luftvagsoppningar eller i diskreta blodprov; samt temperaturer av
varierande slag [19]. Andra variabler maste saledes métas indirekt, dvs. approxi-
meras via substitutmatt, eller inskrankas till nagot delomrade av den kompletta
arbetsdynamiken, exempelvis genom linjéarisering kring nagon specifik arbetspunkt.
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3. Inledande modellbeskrivning

3.2.1 Skattning av statisk eftergivlighet

Statisk eftergivlighet evalueras med stor svarighet om inte systemet ar i statisk
jamvikt. Matematiskt kan denna situation tolkas som att alla tidsderivator av samtliga
tidsberoende storheter ar lika med noll. Om alla fléden och volymsféréndringar &r
noll, betyder det att trycket i lungorna édr detsamma som vid luftviagséppningen, dvs.
Pa = Dawo, s& det transpulmonella trycket i (3.2) kan skattas som

Prp = Pawo — PpL-

Vi far saledes ett uttryck som kan anvindas vid experimentell evaluering av lungef-
tergivlighet,
AV,  Wi(te) = Vi(ty)

C, = _ ,
' A(pAWO - pPL) Prp (tQ) — Prp (tl)

(3.8)

for tva tidpunkter ¢; och ty da systemet ar stillastaende enligt beskrivning ovan och
vid tva olika volymer.

Liknande resonemang leder till att betrakta tryckskillnaden 6ver brostkorgen som
skillnaden mellan pleuratrycket och trycket vid kroppsytan,

Pcw = Ppr — Pss,

da de respiratoriska musklerna ar helt avslappnade; i.e. pyus = 0. Den statiska
eftergivligheten for brostkorgen kan da skattas som

AV, _ Vi(ty) = Vi(ts)
A(per, — Pes) B Pow(ta) — pcw(tS)’

Cs (3.9)

tow

for tva tidpunkter t3 och t4 da systemet ar stillastaende och vid tva olika volymer
med kravet att de respiratoriska musklerna ér helt avslappnade [19].

Forutsiatts normal andning ar det rimligt att approximera flodet i luftviagarna
med dndring av lungvolym. Séledes kan (3.5) och (3.6) kombineras for att erhélla
differentialekvationen

ﬁAwo - ﬁPL = Cle + RAWVL7 (3-10)
str,
som beskriver hur lungvolymen forédndras givet lungans eftergivlighet, luftvigarnas
resistans samt den drivande kraften motsvarande tryckskillnad mellan pleura och
luftvigsoppning. Tillsammans med (3.7) beskriver (3.10) systemet i Figur 3.1.

3.2.2 Tryckmatning

Hér behandlas amnet tryck narmare for att reda ut och klargora vad for slags tryck
man talar om i modellerna som &r foremal for utredning. Vidare forklaras hur tryck
vanligtvis méts och hur resultaten nyttjas for att bestimma parametervarden for det
respiratoriska systemet.
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Hydrostatiskt och dynamiskt tryck

Enligt Primiano [19, s. 386] beskrivs tryck i respiratorisk litteratur vanligtvis som
"sidotryck”; dvs. trycket méts vid karlvaggen, parallellt med flddesriktningen (om
forekommande) i karlet. Det totala trycket, eller stagnationstrycket, delas upp i tva
delar: det foregaende beskrivna hydrostatiska trycket och det dynamiska trycket.
Detta ar Bernoullis princip, som i klartext sager att:

DPstag = %PUQ + Dst,

dér summan, ps,e, hela tiden ar konstant [35]. Den statiska komponenten, pg, dr en
funktion beroende av volyméndringen i systemet, medan den dynamiska, den forsta
termen i hogerledet ovan, framst beror av hastigheten v hos flodesmediumet, med
densitet p, i karlet. Den statiska komponenten av en tryckskillnad — ovanstaende
resonemang géller naturligtvis aven for tryckskillnader — kan da tas som endast det
hydrostatiska trycket om alla fldden, volyméndringar och andra tidsderivator ar noll.

Esofagustryck som substitut for pleuratryck

I avsnitt 3.2.1 konkluderades att lungeftergivlighet kunde berdknas givet att lungvo-
lym och transpulmonellt tryck kan métas, se ekvation (3.8). Lungvolymsfordndringar
kan fas genom att kontinuerligt méta flodet fran respiratorn ner i luftvagarna, och
integrera med avseende pa tid. Trycket over lungorna ar emellertid svarare att
uppskatta. Direkta métningar pa pleurans viscerala blad gors mdéjliga genom att
exempelvis punktera brostviaggen och fora in en kateter i pleurautrymmet [19]. Detta
ar dock inte kliniskt tillimpbart, med icke forsumbara risker for bl.a. lungkollaps
(pneumothoraz), utan anvénds istéllet som metod vid akademiska studier, sasom [36].

Ett vanligt icke-invasivt alternativ till foregaende beskrivna metod ér att uppskatta
trycket vid det viscerala bladet av pleuran med hjalp av méatningar av skillnader
i esofagustryck. Den vanligaste tekniken gar ut pa att man for ner en vatskefylld
kateter i matstrupen, varefter tryckskillnader méts i en liten ballong, fastsatt vid
kateterns dnde [37].

Detta har linge varit en vedertagen metod for att uppskatta andningsmekaniska
matetal. Resultaten av denna, relativt komplicerade, metod visar sig dock ofta vara
ambivalenta och svara att tolka; faktorer i form av interferens fran bland annat
hjartslag ar ett vanligt problem [19]. Korrekt positionering av métdonet (ballong-
en) i esofagus spelar déarfor en viktig roll for resultatet av sédana métningar, och
maste verifieras, exempelvis enligt [38]. Esofagustryck som substitut for pleuratryck
tar heller inte hansyn till brostkorgens och bukens féorméaga att anpassa sig till
volymforandringar i lungan [2], som det demonstreras i avsnitt 1.1.

3.2.3 Skattning av lungparametrar efter PEEP-manover

I det inledande kapitlet introducerades en alternativ metod for att uppskatta and-
ningsmekaniska parametrer som lungelastans och transpulmonellt tryck, baserat pa
den nya tolkningen av samspelet mellan brostkorg, diafragma och buk i avsnitt 1.1. I
en studie fran 2012 av Stenqvist et al. [2] demonstreras hur dessa métetal kan estime-
ras lattare och mer representativt for lungmekaniken, skild fran brostviggsmekanik,
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3. Inledande modellbeskrivning

av det respiratoriska systemet. Metoden gar ut pa att méta dndringen av lungvolym
i slutet av utandningen (EELV) som foljer av en dndring i PEEP. Dessa virden
skall enligt studien vara representativa for den lungvolymforandring som foljer av en
andring i transmuralt tryck for lungstrukturen, det transpulmonella trycket, vilket
gor att den statiska lungeftergivligheten kan berdknas, likt (3.2), enligt

A‘/LEE
JAY ‘

CstL =

3.3 En elektrisk analogi av respirationssystemet

Dynamiska system uppvisar ofta likheter mellan olika tillampningsomraden och
kan beskrivas med samma sorters tillstandsmodeller, givet en viss abstraktionsniva,
endast skiljaktiga i nomenklatur, se exempelvis [39]. Speciellt syns en tydlig elektrisk
analogi till det pneumatiska eller mekaniska system som presenterades i avsnitt 3.1.
Tryck motsvaras av spianning, gasflode kan ses som elektrisk stromstyrka, volym
representeras av en ackumulerad laddning. Eftergivlighet har samma egenskaper
som kapacitans i respektive system och for modeller omfattande aven troghet av
gasforflyttning kan detta ses som induktans i en elektrisk krets [14]. Denna tolkning
sammanfattas i Tabell 3.1 med tillhérande symboler.

Tabell 3.1: Analogier mellan elektrisk krets och fluidsy-
stem [39, tab. 4.1].

Egenskap  Elektrisk krets Fluid

Intensitet ~ Spénning u Tryck p

Flode Strom i Flode ¢
[(fiéde) d¢t  Laddning g Volym V
Troghet Induktans L Induktans pl/A
Resistans Resistans R Resistans R

Elasticitet? Kapacitans™!, C~! Eftergivlighet=, C~!

T Elastans, E = C~!, se ekvation (2.4), definieras bade for
fluida och elektriska system.

Hittills har mangt och mycket presenterats, analyserats och diskuterats om det
respiratoriska systemet som ett fluiddynamiskt system. I fortsédttningen av denna
rapport skall detta forhallningssétt overforas till resonemang betraffande elektriska
kretsar, med grund i de abstraktioner som i tidigare kapitel har introducerats och
forklarats. Detta utrattas med fordelen att effektivt och enkelt kunna illustrera
det respiratoriska systemet i 6verskadliga kretsscheman, och uttrycka tillhérande
matematiska modeller i vedertagna och karakteristiska former.

En anmarkning angaende konceptet ovan ér att de elektriska system som behandlas
i framledes avsnitt, alltigenom &r realiserbara. Simulering av det respiratoriska
systemet ar alltsa inte uteslutande en uppgift for datorer, utan mojligt genom faktisk
sammanséattning av resistorer, kondensatorer och spanningskallor.
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Modellutveckling

Projektets huvuddel utgors av att med utgangspunkt i tidigare presenterade modell
av lungsystemet (se Figur 1.1) skapa en simuleringsbar datormodell i Simulink.
I detta kapitel redovisas alla delsteg pa vagen mot ett sadant resultat. Initialt
utvecklas en enkel, och i ndgon mening traditionell, modell for lungor och bréstkorg.
Darefter expanderas denna modell till att &ven inkludera den tidigare diskuterade
bukfunktionen. Sist implementeras ett mer naturtroget beteende, genom att ta
hénsyn till icke-linjara parametrar.

Det forekommer, i text och figurer nedan, beteckningar och terminologi specifika
for verktyget Simulink. For detaljerad forklaring av innebord och funktion av dessa
hénvisas ldsaren till programmets egen dokumentation, som star att finna i [40].

4.1 Modell av lungfunktion utan buk

Under uppstartsfasen av modelleringen asidoséatts den del som skall motsvara buken.
Resultatet i form av den enkla modell som illustreras mekaniskt i Figur 3.1 har den
ekvivalenta elektriska krets som visas i Figur 4.1, med forutsiattningen Ap,us = 0,
eftersom andning uteslutande sker kontrollerat enligt avgrénsning (iv) i avsnitt 1.3.2.
Denna representation ar nagorlunda vanligt forekommande i respiratorisk litteratur,
som [19], [22]. Resonemanget som foljer nedan kan séledes ses som en introduktion
till de nya koncept i modellering som behandlas i detta arbete.

Kretsen ar uppbyggd av en resistor samt tva kondensatorer, motsvarande luftvags-
motstand och den mekaniska volymforandringen av lunga och brostkorg, som foljer
av en tryckfordndring. Resistansen, R,y, ar en abstrakt representation av en méangd
parametrar, som héar for enkelhetens skull representeras som en enskild entitet.

Pawo o AAN > s

—

Pgs o

Figur 4.1: Elektrisk ekvivalent modell for lungor och brostkorg.

25



4. Modellutveckling

4.1.1 Analytiskt resonemang

Foljande resonemang grundar sig i de grundlaggande lagar och samband som beskriver
elektriska kretsar uppbyggda av resistorer och kondensatorer, likt den i Figur 4.1.
Matematiska uttryck for dessa aterfinnes i Appendix B.

Kirchhoffs andra lag, dvs. den algebraiska summan av alla spanningar i en sluten
krets ar noll [10, s. 35|, ger efter applicering i kretsen ovan

u(t) = Ruwi(t) / )dr + 5 / i(r) dr. (A1)

Efter omstuvning och Laplacetransformering, se Appendix A, av (4.1), enligt ovan,
erhalles da en forsta ordningens ¢verforingsfunktion fran den applicerade spanningen
u(t) till strémmen i(¢), enligt

[(S) B Ctots

U(s) ~ Ruws + 1 (4.2)

dér Cioy ar den ekvivalenta seriekapacitansen. Aterging till ursprunglig terminologi
gor att resultatet (4.2) kan betraktas som ett erhéllet gasflode ¢(t) i systemet, givet
ett applicerat tryck Py, vid luftvigséppningarna. Genom integration av detta flode
foljt av division med lungeftergivligheten kan lungvolym utlédsas for en viss tidpunkt
t.

Kretsen i Figur 4.1 betraktas aterigen. Denna gang appliceras istéllet Kirchhoffs
forsta lag, dvs. nettostrémmen in i en nod ar noll [10, s. 34], vilket i 6vre hogra

noden ger
du,(t) N ue(t) — u(t)
dt Raw
dér wu.(t) ar spanningen 6ver bada kondensatorerna. Aterigen Laplacetransformeras
den erhallna differentialekvationen, vilket efter omstuvning ger ytterligare en forsta

ordningens overforingsfunktion; denna gang fran den applicerade spanningen w(t) till
spanningen 6ver kondensatorerna u.(t),

Ues) 1
U(s) RauwCios+1°

Ctot - O, (43)

(4.4)

P& samma sitt som ovan inses att sambandet (4.4) ger tryckfall 6ver lunga och
brostkorg, givet applicerat tryck vid luftvigsoppningarna.

4.1.2 Numerisk analys med Simulink

Analysen ovan lampar sig om intresset ligger i att explicit uttrycka forhallandet
mellan de olika signalerna i form av 6verforingsfunktioner. Dessa beror emellertid
av hela systemet och maste hirledas pa nytt vid skalning av modellen. I Simulink
implementeras den elektriska kretsen fran Figur 4.1 med ldtthet, dar numerisk analys
nyttjas for att uttrycka storheter implicit. Betraktas ekvation (4.1) under antagandet
att samtliga termer i summan ar kdnda, kan strémmen i(¢) uttryckas via Ohms lag.
Samtliga termer i (4.1) beror av denna kvantitet, varfér problemet betraktas som
16st. Detta illustreras i Figur 4.2, dir resonemanget har forts éver till Simulink.
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4. Modellutveckling

. I
Ventiator Resistor (aw) 'I Resistor (aw)
Pressure
Voltage 1/Raw Current
(1D
Capacitor (L) Lung
Voltage | 1 Volume
-K1« —  |a—
| s
1/Cl Integrator
»( 2 )
Capacitor (CW) Transpulmonary
Voltage 1 Pressure
-K Z e
S
1/Ccw Integrator1
»( 3 )

Pleural
Pressure

Figur 4.2: Implementerad 16sning av den elektriska kretsen i Figur 4.1 i Simulink.

4.2 Modell av lungfunktion med buk

I detta avsnitt skall modellen i foregaende sektion utdkas med tolkningen av bukut-
rymmets inverkan pa det respiratoriska systemet, sa som det beskrevs i inlednings-
avsnittet 1.1. Bukutrymmet som hér skall implementeras kan ses som en vattenfylld
behéllare av stora dimensioner! relativt storleksordningen for det respiratoriska syste-
met. Trycket fran brostkorgskolven vid en inandning skall appliceras vid strypningen
till det langsamma bukutrymmet (se Figur 1.1). Detta motsvaras av den pafoljande
okningen av tryck i det snabba bukutrymmet, om referensnivan véljs som trycket
innan inandningen. Med hanvisning till Figur 4.1 och elektrisk terminologi ar detta
samma sak som att den ackumulerade spanningen 6ver kondensatorn Cty, i figuren
betecknad med pleuratrycket py., verkar pa en annan (stor) kondensator Cgp via ett
elektriskt motstand R,sp. Detta resonemang implementeras i Figur 4.3, med samma
beteckningar som i foregaende beskrivning.

RAW 7 1 (t)

Pawo 0—/\/\/\/—>—< Pa
+
O
RABD 2'2 (t)
u(t) Pt AN
+
. ucw(t) —— Cow —— Ciwo
Prs o

Figur 4.3: Elektrisk ekvivalent modell for lungor och brostkorg med implementerat bukutrymme,
i enlighet med Figur 1.1.

1T [3] karakteriseras behéllaren med en volym av ca 101 och en fri vattenyta med arean 1000 cm?,
motsvarande bukyta pa en vuxen person.
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4. Modellutveckling

Ansatsen ovan resulterar i en enkel 6vergang fran den tidigare modellen, med and-
ringen att spanningen 6ver kapacitansen Cy, nu beror av resistor-kondensatorkretsen
med tidskonstanten 7,5p = RuppClapp, dvs. pa samma sétt som for ekvation (4.3) fas

dttapn (t) X Unpp(t) — Uew(t)

OAB ’ dt RABD

= 0. (4.5)
Aven i denna modell ligger intresse i att kunna uttrycka strommen genom kon-

densatorn Cgy, likt i Figur 4.2. Detta gors genom att forst, via Khirchhoffs forsta

lag, notera att icw(t) = i1(t) — i2(t), samt att strommen genom bukkondensatorn

duapp
tapp(t) = Capp——,
ABD( ) ABD dt
och dérefter l6sa differentialekvationen (4.5). Detta ger efter Laplacetransforme-
ring och omstuvning 6verforingsfunktionen fran kondensatornspanningen wcy (¢) till

strommen genom bukutrymmets resistor-kondensatorkrets:

I(s) CippS

= . 4.6
Ucw (5) RugpCapps + 1 ( )

Resultatet (4.6) ovan implementeras som en enda extra slinga i den tidigare Simulink-
modellen (se Figur 4.4).

Ventilator ‘l-K- »( 4
Pressure Resistor (aw) 'l Resistor (aw) ';:)
Voltage 1/Raw Current ':I;\:)V:Iy

>
(1)
Capacitor (L) Ll T
Voltage

° 'KI< 1§ < Volume

1/Cl Integrator
Transpulmonary
Pressure
Capacitor (CW) Chest Wall -
Voltage 1 Current
-K+7 s Pleural
Pressure

1/Ccw Integrator1
Cb.s
"l Rb*Cb.s+1 Abdomen

Current
Transfer Fcn

Figur 4.4: Implementerad 16sning av den elektriska kretsen i Figur 4.3 i Simulink

4.2.1 Implementation av icke-linjar lungeftergivlighet

Vi sag i avsnitt 3.1.1 att speciellt lungeftergivlighet, som kvot mellan tryck- och
volyméndring, foljer en icke-linjar ”S-kurva” Liknande egenskaper observerades
aven for brostkorgseftergivlighet, men beslutades vara foérsumbara for denna studie.
Som svar pa det 5:e delmaélet i avsnitt 1.3.1 realiseras alltsa ett mer naturtroget
beteende av det respiratoriska systemet genom implementation av resonemanget
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4. Modellutveckling

som fordes i avsnitt 3.1.1. En logistisk funktion, se ekvation (3.3), hade anpassats
till representativa data for en lungfrisk patient fran undersdkningen [33], illustrerat i

Figur 3.2.

I Simulink implementeras denna dynamik med hjalp av ett funktionsblock med

formagan att avbilda ett viarde fran en definitionsméangd till en vardeméangd, s.k.

look-up table. Detta kan goras genom att definiera en funktion eller mata in diskreta
ordnade par av data. Notera skillnaden mellan funktionen i Figur 3.2, som avbildar
tryck till volym, och forstarkningsoperationen i Figur 4.4, som avbildar volym
till tryck. Den inversa funktionen implementeras sidledes med hjalp av det ovan

introducerade funktionsblocket, vilket illustreras i Figur 4.5.

Ventilator
Pressure

Capacitor (CW)

Chest Wall

Transfer Fcn

Voltage 1 Current
K -
S
1/Ccw Integrator1
Cb.s
" Rb*Cb.s+1 Abdomen
Current

oR >4
Resistor (aw) | Resistor (aw) ;:)
Voltage Current irway
1/Raw Flow
Capacitor (L) 1-DT(U) ;< 1 )
Voltage P 1 [, Lung
N s | Volume

Integrator
Non-Linear
Lung Compliance Transpulmonary

Pressure
»( 3 )
Pleural

Pressure

Figur 4.5: Implementering av icke-linjir lungeftergivlighet for Simulinkmodellen i Figur 4.4.
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Modellutvardering

I foregaende kapitel utvecklades tva modeller for det respiratoriska systemet: en
enklare version, av enbart lungor och brostkorg, och en motsvarande den mekaniska
fjaderkraftsmodell som introducerades i avsnitt 1.1. Det dr nu av intresse att studera
olika typer av systemsvar givet en insignal i form av ett tidsvarierande tryck, genererat
av en respirator. I detta avsnitt redovisas hur ett sadant respiratorsystem realiseras
i Simulink, f6ljt av simuleringsresultat i form av utsignaler fran det respiratoriska

systemet for lungvolym, transpulmonellt tryck och pleuratryck, som funktioner av
tid.

5.1 Simuleringsmiljo

Av kompatibilitetsskél med tidigare och planerade studier relaterade till fjaderkrafts-
modellen i avsnitt 1.1 implementeras, i simuleringsmiljon, volymkontrollerad andning,
se beskrivning i avsnitt 2.3. Abstrakt innebar detta, enligt projektets problemfor-
mulering, att givet en viss andetagsstorlek, andningsfrekvens och specifikationer for
applicering av PEEP, skall ett tryck vid luftviagséppningen genereras for att upp-
na onskad kontroll av andning. Realiseringen av detta respiratorsystem i Simulink
illustreras i Figur 5.1.

PID(s)
1gE)

PID Controller

Reference
Flow

' vy

>0 ) ——(D

o A Ventilator
Switch Pressure

mn

Flow Valve
Open/Close
D
PEEP
Setting

Figur 5.1: Realisering av volymstyrd respiratorfunktion i Simulink.

Utsignalen fran detta system bestar av tva faser: en inspirationsfas Ti,g,, da ett
tryck genereras sd att luftviagsflodet ar konstant, och en expirationsfas Teyp,, da
respiratorn ar passiv for att lata lungorna tommas spontant. Respiratorn nyttjar
aterkoppling av luftvagsflodet for att generera onskat tryck. Detta kan ses i Figur 5.1,
dér en PID-regulator F'(s) under inspirationsfasen tar skillnaden mellan ett refe-
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5. Modellutvardering

rensvirde for luftvigsflodet R,(s) och det motsvarande uppmétta' flodet Q(s) som
insignal, och genererar en trycksignal enligt

PPID(S) = F(S) (Rq(s) o Q(S))

Nér inspirationsfasen &r slut nollstélls regulatorn, samtidigt som den slas ifran av ett
relé, som istéallet kopplar pa ett nolltryck motsvarande Py i foregaende kapitel. Slutli-
gen adderas eventuella PEEP-instéllningar Py till det av PID-regulatorn genererade
trycket. Med beteckningarna ovan kan saledes styrsignalen for det respiratoriska
systemet uttryckas som

Peip + Deee, tE Tinsp?
Dps + Deers € Texp-

Pawo =

I Figur 5.2 har respiratorsystemet fran resonemanget ovan implementerats som ett
undersystem, tillsammans med nagon av modellerna for det respiratoriska systemet,
i Figur 4.2, 4.4 eller 4.5.

PEEP_signal

PEEP Setting Lung Volume

PEEP Setting \Yl

Transpulmonary Pressure o smout
Reference Flow Ventilator Pressur » Ventilator Pressure P
Pleural Pressure To Workspace

Reference . Ppl

Airway Flow Arvay Flow Airnvay Flow
Ventilator Respiratory System

Feedback

Figur 5.2: Simuleringsmilj6 for ett respiratoriska system kopplat till en respirator, representerat
som ett blockschema i Simulink. Se text for forklaring.

En typisk volymkontrollerad andningscykel illustreras i Figur 5.3, med tidalvolym
Vi = 500ml, inspirationsfas Ti,g, = 1s och expirationsfas Tey, = 25, efter att
transienter har dott ut fran ett PEEP-steg pa 5cmH,0O. Notera det konstanta
luftvagsflodet under inspirationsfasen g, = 500 ml/s.

1000 ‘ ‘ ‘ ‘
Inflation Expiration

800

600

Volym, V;, [ml]

400

| i | ‘
194.5 195 1955 196 196.5 197 197.5 198 198.5

Tid, ¢ [s]

Figur 5.3: Typisk kontrollerad ventileringscykel for respiratorn i Figur 5.1. En tidalvolym av
'+ = 500 ml blases med konstant fldde in i lungorna pa tiden 1s, varefter lungorna téms passivt pa
2s.

IEventuella méitstérningar forsummas i denna representation.
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5. Modellutvardering

Tabell 5.1: Systemparametrar for simulering. Notera att lungelastans
och eftergivlighet betraktas som icke-linjar i en av modellerna, och att
eftergivlighet for brostkorg da dven ges ett annat véirde.

Parameter Symbol Virde Enhet
Luftvagsresistans Raw 0,005 cmH,O-ml~!.s7!
Lungelastans E; 15 emH,0 - 171
Lungeftergivlighet! CL 66,67 ml - cmH,0 !
Brostkorgselastans Eow 10 cmH,0 - -1
Brostkorgseftergivlighet! Cly 100 ml - cmH,0 !
Bukresistans Rasp 0,1 emH,0 -ml~t - s7!
Bukeftergivlighet Chanp 1000 ml - cmH,0~!
Luftvagstryck Pawo 10 cmH,0

PEEP DPrer 10 CmHQO
Tidalvolym Vi 500 ml

Inspirationstid Tixs 1 S

Expirationstid Texp 2 S

T Ickelinjér i sista modellen, (Figur 4.5 och 5.6).
¥ Oy = 200 ml/cmH,0 i modellen med icke-linjir eftergivlighet.

5.2 Simuleringsresultat

Nedan presenteras simuleringsresultat fran de tre modellerna som utvecklades i
kapitel 4, med parametrar redovisade i Tabell 5.1.

Simuleringsresultat fér modell utan bukfunktion
. 1000 T T T T T T T T T

500
4 6 8

AL

AALTT

10 12 14 16 18 20
Tid, ¢ [s]

Volym, V [ml

o
o
N

-
a

—_
o
T

o
T

Tryck, py, [cmH20]

o

o
n

-
o

[6)]
T

Tryck, p, [cmH20]

o
o
n

Figur 5.4: Uppifran: lungvolym, transpulmonellt tryck respektive pleuratryck fran den enklare
modellen av lunga och brostkorg i Figur 4.1 och 4.2. Efter 10 s tillfors ett PEEP vilket resulterar i
Okad lungvolym, 6kat transpulmonellt tryck samt 6kat pleuratryck.
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Simuleringsresultat for
T

modell med bukfunktion

2000 T
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Figur 5.5: Uppifran: lungvolym, transpulmonellt tryck respektive pleuratryck fran modellen av
lunga, brostkorg och buk med statisk lungeftergivlighet. Har syns tva PEEP-steg, ett vid 100 s och

ett vid 200 s.

Simuleringsresultat for modell med bukfunktion och icke-linjar lungeftergivlighet

— T T T T T
£. 2000
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=
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Figur 5.6: Uppifran: lungvolym, transpulmonellt tryck respektive pleuratryck fran modellen av
lunga, bréstkorg och buk med icke linjér lungeftergivlighet. Aven i denna modell syns ett PEEP-steg
vid 100 s och ett vid 200 s. En tydlig skillnad i bade transpulmonellt tryck och pleuratryck syns

jamfort med foregande modell.
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Diskussion

Diskussionsavsnittet for detta arbete inleds med en analys av simuleringsresultat fran
foregaende kapitel. Darpa utvarderas olika val relaterade till metodik, arbetsprocess
och antaganden, foljt av ett avsnitt tillignat idéer och rekommendationer for fortsatt
arbete inom foreliggande arbetsomrade.

6.1 Diskussion av resultat

Den initiala modellen genererar, som synes i Figur 5.4, ett patagligt omedelbart
svar pa en okning av PEEP; i detta fall pa 10cmH,0O. Det stationéra tillstandet
for EELV, samt dven prp och ppy, efter denna stegéndring i trycksignalen fran
respiratorn nas efter bara en ventileringscykel. Detta beteende ar att forvanta av ett
(respiratoriskt) system utan féormaga att tillgodose andringar i lungvolym, utéver
lungorna sjalva. Intresset for resultaten av denna enkla modell, utan hansyn till bukens
vixelverkan med lungor och brostkorg, ligger i att ytterligare motivera inférandet av
bukutrymmets betydelse for det respiratoriska systemet vid respiratorbehandling.

[ Figur 5.5 visas simuleringsresultat for den forsta modellen i avsnittet 4.2; med
implementerat bukutrymme och linjar lungeftergivlighet. Med normalvirden for lung-
elastans F;, = 15 cmH,0/1 och brostkorgselastans Fqy = 10 cmH,0O/1 genererar ett
PEEP-steg av 10 cmH,O vid tiden ¢ = 100s ett mer dynamiskt tryck- och volymsvar,
i jamforelse med Figur 5.4. I enlighet med forvantningar, givet beskrivningen av
funktionen for fjaderkraftsmodellen i avsnitt 1.1, tillgodoser det snabba karlet i
bukutrymmet direkt storre delen av volymfériandringen pafoljandes PEEP-steget.
Inflation efter inflation anpassar sig sedan det langsamma karlet successivt, tills
stationartillstand nas vid, exempelvis, EE-nivaer for lungvolym samt pleuratryck och
transpulmonellt tryck.

Det andra PEEP-steget, av samma magnitud som det forsta, vid tiden ¢ = 200 s
genererar ett identiskt systemsvar for samtliga signaler i Figur 5.5, men med nya
nivaer for stationartillstand. Detta i jamforelse med diskussionen om icke-linjar
lungeftergivlighet i avsnitt 3.1.1, som foreslar olika tidskonstanter for lungornas
undersystem vid olika trycknivaer. Simuleringsresultat av en modell som tar hansyn
till denna dynamik ses i Figur 5.6, dvs. modellen i avsnitt 4.2.1.

I denna simulering syns en tydlig skillnad mellan tidskonstanten for lungsystemet
mellan de bada PEEP-stegen. Med héanvisning till den vanstra grafen i Figur 3.2,
syns en 0kning av lungeftergivlighet da det transpulmonella tryckets maximala virde
okar fran ca 15 till 20 cmH,O. Detta ar orsaken till férdrojning av dynamiken for
systemsvaret i Figur 5.6.
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6. Diskussion

For att verifiera resultatens korrekthet halls avstamningar med uppdragsgivaren
Ola Stenqvist. Under dessa avstdmningar gas resultaten igenom for att bedéma hur
pass vil de overensstdmmer med verkligheten.

Det bor ndmnas att endast systemets beteende vid excitationer, sasom olika
PEEP-steg, bor betraktas som relevanta i dessa simuleringar. Exempelvis implemen-
teras bukfunktionen genom att endast korrigera en tidskonstant 7,pp, = RappClapp 1
diskreta steg pa en logaritmisk skala (bas 10). Detta ar en mycket grov men ofrivillig
approximation, da data helt saknas for sadana parametrar.

6.2 Metodik och osakerheter

Den storsta svarigheten med genomfoérandet av projektet lag i den bristande kunska-
pen inom amnet medicin. Mycket tid och energi har spenderats pa litteraturstudier
och sokandet av forstaelse for manniskans anatomi. Dessa delar har visserligen varit
mycket intressanta, men mahanda mer tidskravande én eftertraktat. Hade mer vana
for denna typ av faktainlasning funnits sedan tidigare, exempelvis var den bésta
informationen finns att inhdmta, hade mycket tid kunnat sparas, och dédrmed hade
ocksa modellen kunnat utvecklas med mer precision. Dessutom hade startstrackan
for projektet mojligtvis blivit kortare, da den upplevdes som nagot utdragen.

6.2.1 Modellrepresentation

Under uppstarten av projektet var ett storre val tvunget att géras. Da modellen som
givits fran uppdragsgivaren var av mekanisk typ behovdes en matematisk modell
tas fram for att fora projektet framat. Fragan stalldes da pa vilken form modellen
skulle vara for att pa enklaste vis na onskat resultat. Alternativen som stélldes mot
varandra var att antingen behalla den ursprungliga formen, alltsa mekanisk, eller att
ta fram en analogi for den i form av en elektrisk krets. I valet rdknades nagra olika
faktorer in; bland annat vad gruppen skulle kiinnas mest bekvim med, men ocksa
vad som tidigare anvants i litteratur rérande omradet.

Da det visade sig att de flesta tidigare projekt som liknade detta gjorts utifran en
elektrisk krets och gruppen dessutom hade mer vana av det sedan innan foll valet pa
att ta fram just en elektrisk analogi for den mekaniska ursprungsmodellen.

6.2.2 Val av simuleringsverktyg

Da modellen skulle simuleras i ett datorprogram var beslut tvunget att fattas om
vilken typ av program som skulle anvindas. Valet foll pa den grafiska programme-
ringsmiljon Simulink, med fordelar sasom 6verskadlighet, skalbarhet och framjande
av intuitiv utveckling. Tankar fanns i borjan av projektet pa att anvanda nagot
annat programmeringssprak, sasom Java eller C, med syftet att kunna skapa en mer
skraddarsydd och anvandarvanlig simuleringsmiljo. Projektets tidsbegransning och
generella fokus motiverade emellertid att ett fardigt och vilkant verktyg anvandes
for modellutveckling och simulering.
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6.2.3 Val av arbetsmetodik

Arbetsmetoden som anvénts for aktiviteter sasom modell- och simuleringsutveckling
har inneburit iteration av processen. Att upprepa det redan utférda arbetet pa
modellen gor att tidigare fel kan upptéackas och réttas till, dessutom har modellen for
varje iteration kunnat utvecklas och bli mer avancerad och darmed komma ett steg
narmare uppsatt mal. Att arbeta pa ett annat vis hade varit i det nista omdojligt da
arbetet i princip tvunget maste utforas stegvis pa grund av att alla steg bygger pa
att det foregdende fardigstallts.

6.2.4 Forenklingar

Modelleringsarbetet har utforts under vissa abstraktionsantaganden for att minska
antalet frihetsgrader och forenkla arbetsprocessen och valideringen. Som det beskrevs
i avsnitt 3.1 betraktas lungor och luftvigar som ett enda system, bestaende av en
rorformad ledning ansluten till ett enda expansionsbenéget kérl. Saledes forsummas
information om varierande luftviagsresistans, som enligt Poiseuilles lag, ekvation (2.2),
ar en funktion av ledningsradie, och skiljer sig mycket mellan luftstrupe, bronker och
bronkioler. Flodesresistans beror dven av hastigheten for flodet genom ledningen,
vilket uppmérksammades i avsnitt 3.1.2. Denna dynamik har, med hansyn till dess
uppskattade minimala inverkan pa resultat, d&ven den forsummats i valet av relevanta
egenskaper for var modell.

Vid detaljstudier av det respiratoriska systemet, som de féreslagna ovan, kan
det dven vara av viarde att uppméarksamma mer subtila egenskaper av gasflodet.
Troghetsobservationer vid gasforflyttning, som beskrevs i avsnitt 2.1.2, kan i var
elektriska analogi implementeras som en induktor, i serie med dess associerade resistor
motsvarande luftvigsresistans. Med ovan beskrivna forenklingar fanns dock ingen
anledning att inféra sadana element i foreliggande modeller.

Som namnt i avsnitt 3.1.1 och 4.2.1 betraktas tryck—volymfoérhallanden for brost-
korgen som linjéra, i synnerhet for storre tryck och volymer. Denna approximation
kan i vissa hinseenden betraktas som relativt grov. En justerad korrelation R? = 0,89
observerades for linjaranpassning till data for lungfriska patienter; i hogra diagram-
met i Figur 3.2. Analysen av icke-linjériteter ses i detta arbete nédrmast som en
utvidgning av det specificerade syftet, och saledes som en mindre faktor i det over-
gripande resultatet. Med denna bakgrund vill vi reservera noggrannare realiseringar
av denna dynamik for fortsatt arbete, tillsammans med all 6vrig forbattring av
parameterkonfiguration.

Vidare éar redovisade och nyttjade data for icke-linjéra tryck-volymforhallanden
ritteligen inte representativa for en hel ventilationscykel. Méatningarna i Figur 3.2
ar, som namnt i figurbeskrivningen, noterade vid El-position, och motsvarar saledes
inte exakt respirationsdynamiken under den expiratoriska fasen. For en korrekt
implementation av hysteresfenomenet i tryck-volymrelationerna kravs en méatning av
lungvolymens derivata. Vid positivt flode ner i lungorna, nyttjas tryck-volymsamband
for inflation, och for negativ volymderivata anviands expiratoriska data.

I modellen bortsags éven fran skillnaden i det hydrostatiska tryck som lungan
utsatts for. Pa grund av lungans tyngd och kroppens position (liggande pa rygg) blir
det hydrostatiska trycket i lungan ojamnt fordelat, och olika delar av lungan kommer
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vid respiratorbehandlingen att expandera lattare an andra. Exempelvis inflateras
lungvavnad narmare brostkorgen i storre utstréackning &n narmare ryggraden. Detta
paverkar givetvis resultatet i avseendet att simuleringen inte fullstdndigt avspeglar
verkligheten. I en utveckling av modellen kan lungan delas upp i flera skikt med olika
varden for eftergivlighet. Mojligtvis skiljer sig aven bukens beteende och vaxelverkan
med brostkorg och diafragma, med avseende pa skillnaden i hydrostatiskt tryck.

6.3 Rekommendationer for fortsatt arbete

Nedan presenteras idéer och forslag som under projektets gang har uppenbarat sig,
men som ligger utanfoér omradet av omedelbart intresse. Nagra rekommendatio-
ner ar forbundna med anatomiska och respirationsmekaniska vidaretolkningar och
utvecklingar, medan andra beror rent modell- och simuleringsrelaterade aspekter.

6.3.1 Hydrostatiskt tryck

I en vidareutveckling av modellen kan det hydrostatiska tryckets paverkan pa lungan
inkluderas. Lungan skulle da kunna delas upp i flera skikt. Dessa skikt (delar av
lungan) ges olika mekaniska egenskaper och parallellkopplas. Det hydrostatiska
trycket kan motsvaras genom att applicera olika virden pa eftergivlighet i skikten.
De delar med hogre virden pa eftergivlighet kommer da expandera mer, motsvarande
bygga upp en storre volym, an de delar med lagre eftergivlighet. Darfor skulle dven
den maximala volymen i de olika skikten av lungan behova begransas.

Da inhomogeniteten i lungan vid resiratorbehandling dr en bidragande faktor
till eventuella lungskador ar detta en mycket relevant utveckling av modellen. Aven
PEEP-stegets inverkan pa homogeniteten och motverkande av kollaps skulle bli
tydligare, vilket ocksa motiverar denna utveckling.

6.3.2 Simuleringsmiljo

Tidigare i kapitlet diskuterades det kring valet av simuleringsverktyg, se 6.2.2. Pro-
blematiken som uppstar med det nuvarande verktyget Simulink &r att anvandarvan-
ligheten far sta tillbaka for underlattandet av modelluppbyggandet som programmet
medfoér. Onskvirt hade darfor varit att till berdkningsverktyget kunna koppla ett
fristaende datorprogram dar mojlighet att mata in nédvandig data, sasom alder, kon
och sjukdomar samt fran programmet erhalla korrekta respiratorinstallningar, finns.
Ett exempel pa sadan program ar GUIDE som finns i MATLAB, det gar dven att
applicera pa Simulink.
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For att uppna projektets syfte att ta fram en datorbaserad simuleringsmodell,
motsvarande Stenqvists fjaderkraftsmodell, sattes under uppstarten fem delmal upp.
Det forsta av dessa delmal var att ta fram en initial modell dér buken asidosétts.
Resultat av forsta delmalet gar att finna i avsnitt 4.1. For den initiala modellen togs
bade en elektrisk analogi samt Simulinkmodell fram. Liknande modeller fanns att finna
i tidigare avhandlingar inom samma omrade vilket forenklade uppstartsprocessen da
dessa anvandes som inspiration. Da den initiala modellen ansags fiardig paborjades
arbetet att inkludera bukutrymmet i den befintliga elektriska analogin for modellen.

For att inkludera bukutrymmet modifierades den initiala modellen, se avsnitt 4.2.
Da dessa forandringar genomforts och overforingsfunktioner beraknats var det dags
att utveckla den initiala Simulinkmodellen for att lagga till bukutrymmet aven
har. Efter ytterligare iterationer av modellen med bukutrymmet déar bland annat
parameterkonfiguration genomforts anses projektets huvudsyfte vara uppfyllt.

Modellen som tagits fram anses fylla sitt syfte. Avsikten med den &r att den ska
kunna vara till anvandning for lakare for att kunna avlédsa respiratorinstallningars
effekt pa lungan beroende pa brostkorgens och lungans eftergivlighet. I modellen kan
instéllningar for tidalvolym, ventilationsfrekvens och PEEP varieras. Aven egenskaper
hos patienten sasom brostkorgseftergivlighet och lungeftergivlighet kan stéllas in och
utifran detta erhalls en graf 6ver bade det transpulmonella trycket och pleuratrycket.
Modellen kan darmed visa vilken effekt namnda respiratorinstédllningar har pa lungan
beroende pa lungans och brostkorgens eftergivlighet, vilket kan vara till nytta bade
vid individanpassning av respiratorbehandlingen och i utbildningssyfte. Modellen
kan dven anvdndas for att pa ett enkelt sitt ta fram eftergivligheten om oOvriga
parametrar i systemet ar kédnda.
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Laplacetransformen

I detta projekt anvands simuleringsverktyget Simulink for modellbaserad design och si-
mulering av det respiratoriska systemet med hjalp av blockdiagram. For kontinuerliga
signaler och system beskrivs dessa funktionsblock medelst den komplexa variabeln s i
Laplacedomdnen. Nedan forklaras och presenteras konceptet for Laplacetransformen’
i dess mest grundlaggande och karnfulla form.

Laplacetransformen ér ett vanligt och praktiskt verktyg vid analys av dynamiska
system, som beskrivs av linjéra differentialekvationer. Dessa omvandlas efter transfor-
mering till algebraiska uttryck, och kan analyseras pa mer bekvima sétt [39]. Nedan
ges en formell definition av Laplacetransformen, f6ljt av nagra viktiga egenskaper,
se Tabell A.1, samt tillampningar pa differentialekvationer i samband med linjéara,
tidsinvarianta system.

Definition. Antag att funktionen f(t) ar styckvis kontinuerlig pa den positiva rea-
laxeln och att f(¢) = 0 for ¢ < 0. Den enkelsidiga Laplacetransformen, definierad
for alla reella tal ¢ > 0, ar funktionen F'(s), definierad av

Fis) = 2{f}(s) = [ fwyeat, (A1)
dir s = 0 + jw, j = v/—1 och o,w € R, ar den komplexa Laplacetransformvariabeln.
Om |f(t)| < Ce™, for ndgot C' > 0,a € R, sd ar (A.1) definierad for Re s > a [44].

Anmdrkning. 1 den rigorésa matematiska teorin for Laplacetransformen gors vissa
utvidgningar av funktionerna for vilka Laplacetransformen existerar. Vi skall dock i
detta arbete endast behandla signaler f(¢), sdidana som de beskrivs ovan.

Overféringsfunktioner

Antag att ett linjart dynamiskt system uppvisar ett samband mellan insignal, z(t), och
utsignal, y(t), som ges av en ordinér differentialekvation med konstanta koefficienter:

Z (07% dtk = Z bk dtk . (AQ)

Systemet antas befinna sig i vila vid tiden ¢ = 0, sa att alla begynnelsevarden och
deras respektive derivator édr lika med noll. Laplacetransformering av den generella

1Uppkallad efter den franske matematikern, astronomen och fysikern Pierre-Simon, Marquis de
Laplace (1749-1827) [41]-[43].
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Tabell A.1: Laplacetransformens egenskaper. Tidsfunktioner listas till vinster; motsvarande
Laplacetransform till hoger. Parametrarna a, b och ¢ dr konstanter med a,b > 0 och ¢ € C [44,
tab. 3].

Egenskap Tidsdomén, f(t),t > 0 Laplacedomén, F(s)
1. Linjaritet af(t) + bg(t) aF'(s) + bG(s)
2. Frekvensderivata tf(¢) —F'(s)
3. Generell frekvensderivata  ¢™ f(t) (—=1)"F(™)(5s)
4. Derivata f'(@® sF(s) — f(0)
5. Generell derivata F(t) s"F(s) — S op_, s" k=1 (0)
6. Frekvensintegration t=Lf(t) [°F(0)do
7. Faltning F (&) *g(?) F(s)-G(s)
8. Integration fotf(r) dr sTLE(s)
9. Skalning f(at) a"tF(a=ts)
10.  Frekvensforskjutning et f(t) F(s+c¢)
11.  Tidsforskjutning ft —a)o(t —a)f e % F(s)

T Heavisides stegfunktion, (¢t — a), antar virdet 0 for ¢ < a och viirdet 1 for ¢ > a.

differentialekvationen (A.2), enligt deriveringsegenskapen for Laplacetransformen, se
rad 5 i Tabell A.1, ger da foljande algebraiska uttryck:

V()Y apsh = X(s) i brs". (A.3)
k=0

Med enkla manipulationer av (A.3) erhélles den sa kallade dverforingsfunktionen H (s)
for systemet, fran insignal till utsignal, som en division av tva polynomuttryck [39]:

Y (s) _ S o brs®
X(s) Yp_oarst

= H(s). (A.4)

I detta arbete behandlas éverforingsfunktioner av typen (A.4) endast med m,n < 1.
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B

Grundlaggande analys av
RC-kretsar

Till analys av de elektriska kretsar, som ligger till grund fér modellen av det re-
spiratoriska systemet, har ett antal grundliggande egenskaper och samband for
resistor-kondensatorkretsar (RC-kretsar) nyttjats. Nedan ges en kort framstéllning
av dessa, med utgangspunkt i den generiska RC-krets, vars kretsschema beskrivs i
Figur B.1.

R
A v i)
Uin () C "=  ult)
]go -

Figur B.1: Generisk RC-krets. En resistor R och kondensator C' kopplade i serie.

Grundlaggande samband

Den tidsberoende strommen, i(t), genom en kondensator beror pa spanningsforand-
ringen, u.(t), 6ver kondensatorn:

du,(t)

i) = 0=

(B.1)

Ohms lag beskriver férhallandet mellan elektrisk spanning, u, resistans, R, och strém,
i, enligt:

u = Ri. (B.2)
Elektrisk laddning ¢ i en kondensator med kapacitansen C' ar linjar mot spanningen
och erhalls genom:

q=Cu. (B.3)

Ur foregaende formler (B.1)—(B.3) erhalls foljande samband for spdnningen éver en
kondensator:

ue(t) = é/oti(T) dr. (B.4)
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B. Grundliaggande analys av RC-kretsar

Den totala kapacitansen av tva seriekopplade kondensatorer, C'; och C5, beriknas
enligt:

Ctot - N (B5)
ot

Uppladdning och urladdning

Spanningen 6ver en kondensator som laddas ur genom en resistor minskar exponenti-
ellt enligt:
elt) = o™/, (B.6)

dér uy ar kondensatorspénningen vid tiden ¢ = 0 och 7 = RC [s] ar kretsens
tidskonstant.Om istéllet kondensatorn laddas upp av en spanning u;, okar spanningen
over den enligt:

u(t) = i (1= e77). (B.7)

Dessa bada samband kommer fran losningen till en differentialekvation som fas
efter applicering av Kirchhoffs forsta lag i kretsen B.1. For en kortslutning mellan
noderna A och B erhalles den homogena ekvationen:

du.(t) 1 B

Da istéllet en spanning wu,(¢) laggs pa mellan noderna A och B fas den inhomogena

ekvationen:
du,(t) 1 1

ar " re) = el

Overforingsfunktioner

For forklaring av begreppet dverforingsfunktion, samt variabeln s, se Appendix A.
Overforingsfunktionen mellan inspinning och spanningsfallet éver kondensatorn
karakteriseras av

U.(s) 1

= ) B.8
Ui (S) RC's +1 ( )
Strommen i kretsen givet inspdnning fas med (B.1) och (B.8):
I C
(s) i (B.9)

Un(s) RCs+1
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