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Résumeé

La ventilation mécanique est une thérapie fréquente au bloc opératoire et aux soins intensifs.
Lorsque mésadaptée, celle-ci est responsable de la survenue de |ésions pulmonaires (ventilator-
induced lung injury ou VILI) qui ont été associées a un mauvais devenir clinique. Le principal
mécanisme supputé du VILI est la déformation pulmonaire excessive. Peu de techniques validées
et simple d’utilisation permettent la mesure de la déformation pulmonaire au chevet. Nous
proposons |’élastographie ultrasonore comme nouvel outil permettant de mesurer la
déformation pleurale régionale. Une étude randomisée en chassé-croisé a simple aveugle a été
réalisée chez 10 patients intubés et ventilés dans le cadre d’une chirurgie élective sous anesthésie
générale. Quatre volumes courants ont été étudiés en ordre aléatoire : 6, 8, 10 et 12 cc.kg™ de
poids prédit. Pour chaque volume, la plévre sera imagée a 4 emplacements anatomiques.
L’élastographie ultrasonore sera utilisée pour calculer les différentes composantes de translation,
de déformation et de cisaillement. Ces différents parametres d’élastographie ont été étudiés pour
identifier ceux possédant les meilleurs effets dose-réponse a I’aide de modeéles linéaires mixtes.
La qualité de I'ajustement des modeles a été vérifiée a I'aide du coefficient de détermination. Les
reproductibilités intra-observateur, inter-observateur et test-retest ont été calculées a I’aide des
coefficients de corrélation intra-classe (ICC). L’analyse a été possible dans 90,7% des séquences
échographiques. La déformation latérale absolu, le cisaillement latéral absolu et la déformation
de Von Mises ont varié significativement avec le volume courant et présentaient les meilleurs
effets dose-réponse ainsi que la meilleure qualité d’ajustement. Les estimés ponctuels de la
reproductibilité intra-observateur étaient excellents pour les trois paramétres (ICC 0,94, 0,94,
0,93, respectivement). Les estimés ponctuels des reproductibilités inter-observateur (ICC 0,84,
0,83, 0,77, respectivement) et test-retest (ICC 0,85, 0,82, 0,76, respectivement) étaient bons.
L’élastographie ultrasonore semble faisable et reproductible dans ce contexte clinique. Elle

pourrait éventuellement servir a personnaliser la ventilation mécanique de patients.

Mots-clés : Anesthésie générale; Humains; Physiologie respiratoire; Ventilation mécanique en
pression positive; Echographie pulmonaire; Déformation pulmonaire; Lésions induites par la

ventilation mécanique



Abstract

Mechanical ventilation is a common therapy in operating rooms and intensive care units. When
ill-adapted, it can lead to ventilator-induced lung injury (VILI), which in turn is associated with
poor outcomes. Excessive regional pulmonary strain is thought to be a major mechanism
responsible for VILI. Scarce bedside methods exist to measure regional pulmonary strain. We
propose a novel way to measure regional pleural strain using ultrasound elastography. We
conducted a single blind randomized crossover pilot study in 10 patients requiring general
anesthesia. After induction, patients were received tidal volumes of 6, 8, 10 and 12 mL.kg? in
random order, while pleural ultrasound cineloops were acquired at 4 standardized locations.
Ultrasound radiofrequency speckle tracking allowed computing various pleural translation, strain
and shear components. These were screened to identify those with the best dose-response with
tidal volumes using linear mixed effect models. Goodness-of-fit was assessed by the coefficient
of determination. Intraobserver, interobserver and test-retest reliability were calculated using
intraclass correlation coefficients. Analysis was possible in 90.7% of ultrasound cineloops. Lateral
absolute shear, lateral absolute strain and Von Mises strain varied significantly with tidal volume
and offered the best dose-responses and data modelling fits. Point estimates for intraobserver
reliability measures were excellent for all 3 parameters (0.94, 0.94 and 0.93, respectively). Point
estimates forinterobserver (0.84,0.83 and 0.77, respectively) and test-retest (0.85, 0.82 and 0.76,
respectively) reliability measures were good. Thus, strain imaging is feasible and reproducible,

and may eventually guide mechanical ventilation strategies in larger cohorts of patients.

Keywords : Anesthesia, General; Humans; Lung/diagnostic imaging/physiopathology; Positive-
Pressure Respiration/adverse effects; Ultrasonography/methods; Ventilator-Induced Lung

Injury/diagnostic imaging/physiopathology
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Préambule

Les lésions induites par la ventilation mécanique sont un probleme important tant au bloc
opératoire qu’aux soins intensifs et sont responsables d’une importante morbi-mortalité. Le
principal mécanisme supputé de celles-ci est la déformation pulmonaire excessive. Peu de
techniques validées et simple d’utilisation permettent de mesurer la déformation pulmonaire au
chevet. L’échographie pulmonaire est une technique non-invasive, non-irradiante, utilisable au
chevet et déja disponible dans les unités de soins intensifs. Dans le cadre de ce présent mémoire,
nous avons voulu vérifier si I'utilisation de I’élastographie ultrasonore était envisageable et si

celle-ci pourrait permettre de mesurer la déformation pleurale régionale.

Ce projet s’inscrit dans le cadre d’'un programme de recherche dont I'objectif est d’utiliser
I’échographie pulmonaire pour personnaliser la ventilation mécanique afin de réduire la morbi-
mortalité y étant associée. D’autres travaux ont déja été réalisés démontrant |'utilité de
I’échographie pulmonaire pour évaluer la perte d’aération sous anesthésie générale! et I'impact
de différents paramétres ventilatoires sur celle-ci’>. Ce programme devrait se déployer sur les

prochaines années et le présent mémoire en présente un nouveau pan important.
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Chapitre 1 — Introduction et revue de la littérature

1- Problématique des lésions pulmonaires induites par la ventilation
mécanique

Depuis I'épidémie de poliomyélite dans les années 1950, le recours a la ventilation mécanique est
devenu une procédure communément utilisée que ce soit dans le cadre d'une chirurgie
nécessitant une anesthésie générale ou aux soins intensifs. Mondialement, on évalue le volume
annuel de chirurgies majeures a 230 millions de procédures pour lesquelles une anesthésie
générale et la ventilation mécanique pourraient étre nécessaires®. En 2005, aux Etats-Unis, on
estime a 790 200 le nombre d'hospitalisations ayant nécessité une ventilation mécanique aux
soins intensifs avec des colts associés de l'ordre de 27 milliards de dollars*. Phénoméne
planétaire, une étude multinationale récente rapporte qu’un patient sur deux admis aux soins
intensifs nécessite de la ventilation mécanique®. Loin d'étre en diminution, le nombre

d'hospitalisations pour insuffisance respiratoire aigué nécessitant la ventilation mécanique a

augmenté de 65% aux Etats-Unis entre 2001 et 2009 passant de 488 600 a 807 400°.

Dés 1967, on assiste aux premiere descriptions de Iésions pulmonaires chez des patients ayant
été ventilés mécaniquement pour lesquelles le terme respirator lung est donné’. Se succéderont
plusieurs études animales démontrant le potentiel délétere de la ventilation mécanique. Par
exemple, vingt minutes de ventilation mécanique a pressions élevées suffisent a induire des
lésions ultrastructurelles, histologiques et macroscopiques chez des rats préalablement sains®. De
plus, la susceptibilité aux Iésions pulmonaires induites par la ventilation mécanique (ventilator-
induced lung injury ou VILI) semble étre fonction de la présence de lésions pulmonaires
préexistantes et de leur sévérité. Dans deux modeles de Iésions pulmonaires induites chez le rat,
une compliance pulmonaire abaissée pré-ventilation mécanique a pressions élevées était
corrélée 3 la survenue d’un VILI plus sévere®. De facon similaire, chez I'humain, bien que le VILI
ait été décrit chez des patients ayant des poumons préalablement sains au bloc opératoire!®!?,

on retrouve plus fréquemment celui-ci chez les patients souffrant du syndrome de détresse

respiratoire aigué (SDRA)'>3, Malheureusement, les manifestations histologiques du VILI étant
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identiques aux lésions secondaires au SDRA'?, I'incidence de VILI chez ’humain est difficile a
guantifier. Cependant, des interventions visant a minimiser la survenue du VILI telles que la
diminution du volume courant ont été démontrées avoir un impact important au niveau de la
morbidité au bloc opératoire!* et au niveau de la morbidité et de la mortalité aux soins intensifs>
17 Plus récemment, les facteurs responsables du VILI ont aussi été impliqués dans I’apparition de
l[ésions pulmonaires potentiellement induites par une ventilation spontanée mésadaptée et
nocive. Ce dommage pulmonaire auto-infligé (patient self-inflicted lung injury ou P-SILI) est un
concept novateur récent'® supporté par des données animales®®. Pour les fins du présent
mémoire, nous nous contenterons de revoir la littérature portant sur le VILI, mais aborderons

brievement le P-SILI en fin de discussion.

2- Pathophysiologie du VILI

La déformation alvéolaire non-physiologique ou surdistension est I’un des principaux mécanismes
du VILI*®. Des concepts empruntés a la physique des matériaux peuvent étre appliqués a la
physiologie pulmonaire afin de caractériser cette surdistension. En physique, la contrainte (stress,
o) est définie comme la force interne déployée sur une surface donnée en réaction a une charge
externe. En physiologie, on a utilisé la pression transpulmonaire comme mesure globale du stress
appliqué sur les parois alvéolaires. La déformation (strain, €) est le changement de dimension
d’une structure résultant de la contrainte, par rapport a sa dimension initiale. Sans unité, elle est
habituellement exprimée en pourcentage de la dimension initiale. Dans les poumons, la
déformation globale est souvent estimée en divisant le volume courant par la capacité résiduelle

fonctionnelle (CRF) en I"absence de pression positive expiratoire?!.
La relation entre la déformation (€) et la contrainte (o) est décrite par la loi de Hooke :
o=Eec¢

ou E est le module d’Young, une propriété fondamentale des matériaux qui dépend de la force
des liaisons atomiques. En physiologie pulmonaire, on remplace la contrainte par la pression
motrice transpulmonaire (AP), la déformation par le rapport entre la variation de volume (AV) et

la CRF et le module d’Young par I'élastance spécifique et I’on obtient la formule suivante :
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AP =E ¢ AV/CRF

Cependant, les alvéoles ne sont pas des spheres parfaites de taille égale. De plus, il existe
plusieurs théories pour expliquer 'accommodation du volume courant outre I'augmentation du

volume des alvéoles lorsque celles-ci gardent la méme forme (isotropique) (Figure 1)%2.

Recrutement Isotropique Changement de forme  Froissement alvéolaire

-S Q

[)]

(]

o

] é\—rB & %::Aj‘:%
[}

[)]

(2]

3]

m

c

i)

[)]

(7]

o

o

-

]

T

A B C D
Figure 1. — lllustration schématique des différents mécanismes d’augmentation du volume

pulmonaire (modifiée d’aprés??). A : Recrutement inspiratoire d’alvéoles collabées
en télé-expiratoire ; B : Augmentation isotropique du volume des alvéoles; C :
Changement de forme des alvéoles qui passeraient d’octaédriques a sphériques ; D :

Déploiement de parois alvéolaires « froissées » en accordéon.

Toutefois, malgré ces limitations, imaginons que le poumon est composé d’'un nombre n
d’alvéoles qui sont toutes des sphéeres de taille égale au repos et que le volume courant se
distribue également parmi ces alvéoles. Concept qui sera utilisé ultérieurement, il convient
d’illustrer la relation entre la déformation volumétrique pulmonaire et la déformation linéaire de
la plevre viscérale. Afin de ne pas alourdir le texte, le terme « déformation linéaire de la plevre »
fera référence a la plévre viscérale. Etant donné I’équation du volume d’une sphére (V=4/3 o it
* r3), on peut alors conclure que la relation entre la déformation volumétrique pulmonaire et la

déformation linéaire de la plévre est la suivante (Figure 2) :

d1 - dO 27'1 - ZT'O T'l - T'O AT' e e
Elinéaire = d o = - = T'_ (par définition)
0 0 0 0
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Evolumétrique = Vv
0
4
(o) (boron)
Svolumétrique
T
3 0
T13 - T‘03
Evolumétrique = 753

_ (g +Ar)? —r?

Svolumétrique -

793

To> + 312Ar + 3ryAr? + Ar3 — 1,3

Evolumétrique = 753
2 2 3
3ry°Ar + 3ryAr- + Ar
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0
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To To To
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Evolumétrique = + 2 3
To To To
3Ar 3 Ar\? Ary?
Evolumétrique = 3+ 3|\ ) +|\—
To To To

— 2. . 2 3
Svolumétrique =3 Elinéaire T 3 Elinéaire” T Elinéaire
— . . 2 3
1+ Svolumétrique =1+3 Elinéaire T 3 Elinéaire” T Elinéaire
— 3
1+ Svolumétrique - (1 + Slinéaire)

Ainsi, un volume courant (V) de 7cc/kg chez un individu avec une CRF de 30 cc/kg, produirait une

déformation volumétrique pulmonaire de 23% (Figure 2A) et une déformation linéaire de la

plévre de 7% (Figure 2B).
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Capacité résiduelle Volume télé-inspiratoire

fonctionnelle /\ =

y .\
Vt = 7cc/l§g /W
x_'>

/
N
AN

V,=30cc/kg V=37 cc/kg
A Déformation volumétrique = (V,-V,)/V,=7/30=0,23
d,=2r,
dy = 2r,

SiV,=(37/30) * V,, alorsr, = (37/30)(*/* e r = 1,07 * ry, alorsd, =2 * 1,07 * r,,
Déformation linéaire de la plévre = (d,-d,)/d, = 0,07

B

Figure 2. — Relation théorique entre la déformation volumétrique pulmonaire et la déformation
linéaire de la plévre. A : Calcul de la déformation volumétrique pulmonaire lorsqu’un
volume courant de 7 cc.kg™ est administré a un poumon possédant une capacité
résiduelle fonctionnelle de 30 cc.kg™. B : Calcul correspondant de la déformation
linéaire de la plévre en modélisant les alvéoles comme des sphéres de mémes tailles

se distribuant également le volume courant.

La loi de Hooke sur laquelle sont basés les calculs ci-haut décrit la relation linéaire qui existe entre
la contrainte et la déformation réversible, ou élastique. Or, passé un certain seuil de déformation,
celle-ci peut devenir irréversible, ou plastique. Puis, le matériau fini par rompre (Figure 3). Au
niveau du parenchyme pulmonaire, c’est la matrice extracellulaire qui est principalement
responsable de la réponse aux charges externes (pression transpulmonaire). Celle-ci est
composée d’'un mélange de fibres d’élastines, de collagéne et de protéoglycans. C'est surtout

I’élastine qui permet la déformation élastique des alvéoles, surtout a des niveaux de stress plus
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bas. Ce sont les fibres de collagénes qui permettent de soutenir des déformations beaucoup plus
importantes avant de rompre. Les protéoglycans sont quant a eux responsables du

comportement viscoélastique de la matrice, propriété qui explique en partie I’hystérésis?3,

rupture

CONTRAINTE (o)

v

DEFORMATION (g)

Figure 3. — Relation contrainte / déformation d’un matériau. Dans sa portion élastique, un
matériau s’allongera proportionnellement a la contrainte exercée sur lui selon la loi
de Hooke. Cette déformation est réversible une fois la contrainte relachée. Une fois
la limite d’élasticité franchie, toute déformation additionnelle entrainera une
déformation plastique sans nécessiter de force additionnelle. Cette déformation est

irréversible et ménera a la rupture du matériau si poursuivie.

C’est cette rupture de la matrice extracellulaire que nous craignons en cas de déformation
alvéolaire extréme, car elle peut résulter en un pneumothorax ou un pneumomédiastin.
Toutefois, avant d’atteindre cet extréme, une déformation non-physiologique de la matrice
extracellulaire entraine a son tour une déformation des cellules endothéliales et épithéliales.
Cette déformation a pour conséquence une série de réponses collectivement appelées
biotrauma. Une des premiéres réponses observées est la production d’interleukine-8 menant au
recrutement de neutrophiles qui amplifieront la réponse inflammatoire pulmonaire. Le
biotrauma s’intensifie au fur et a mesure que la déformation cellulaire s’accroit et augmente plus

celle-ci est prolongée?* pouvant culminer en la mort cellulaire. Le biotrauma est responsable des
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[ésions histologiques et ultrastructurelles observées dans le SDRA telles que I'cedéme interstitiel
et/ou alvéolaire, des bris dans les barriéres endothéliales et/ou épithéliales, le dénudement de
membrane basale pulmonaire, la destruction de pneumocytes de type |, I'hémorragie alvéolaire,
I'infiltration de neutrophiles, ...*2. Finalement, en plus du dommage pulmonaire intrinséque que
le VILI entraine, le parenchyme pulmonaire |ésé libére en circulation une variété de cytokines pro-
inflammatoires?®. Ce relargage systémique est I’hypothése principale expliquant la défaillance
multi-organique observée dans plusieurs modéles animaux de VILI%®. Les effets néfastes de la
surdistension dépassent donc les concepts purement physiques. Un seuil de déformation
volumétrique pulmonaire a partir duquel il y a apparition d’cedéme pulmonaire et d’inflammation
locale et systémique a été démontré chez des poumons d’animaux sains sans autre insulte
pulmonaire?®. Toutefois, il est a noter que dans cette étude animale, un seuil de déformation
volumétrique pulmonaire nettement au-dela des volumes courants usuels chez I’humain était

nécessaire pour causer des lésions pulmonaires.

3- VILI et SDRA

Afin d’expliquer comment la surdistension peut survenir, méme avec des volumes courants
« physiologiques », il convient d’appliquer a présent le concept de « baby lung »?” & ce modéle
hautement simplifié. Si la moitié des alvéoles sont fermées (et non recrutables) seule I'autre
moitié qui est ouverte accommode le volume. On comprend ainsi que la déformation
volumétrique pulmonaire double pour ces alvéoles pour un méme volume courant (Figure 4A).
La déformation linéaire de la plevre observée dans les régions des unités fonctionnelles devrait
alors étre nettement augmentée et celle dans les régions des unités non fonctionnelles devrait

étre nulle (Figure 4B).
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Capacité résiduelle Volume télé-inspiratoire
fonctionnelle :

AO\E

Vt = 7cc/kg

ey

V,=15cc/kg V=22 cc/kg

A Déformation volumétrique = 7/15 = 0,47

d, = d,
" — d, =114 *d,

S

Déformation linéaire de la plévre:
* dans la zone des alvéoles ouvertes = 0,14
B * dans la zone des alvéoles fermées =0

Figure 4. — Effet d’'une diminution de moitié du nombre d’unités fonctionnelles sur le calcul de
la déformation volumétrique pulmonaire et de la déformation linéaire de la plévre.
A : Calcul de la déformation volumétrique pulmonaire lorsqu’un volume courant de
7 cc.kg! est administré a un poumon possédant une capacité résiduelle
fonctionnelle de 15 cc.kg™. B : Calcul correspondant de la déformation linéaire de la
plévre. Dans les deux cas, les déformations sont doublées par rapport aux
déformations lorsque toutes les alvéoles sont ouvertes (Figure 2). Les alvéoles en

bleu sont ouvertes alors que celles en rouge sont fermées.

Or, il apparait que ce modele simplifié représente assez fidelement certaines caractéristiques
mécaniques des poumons des patients atteints du SDRA. En effet, malgré une élastance globale
fortement augmentée chez ces patients, I'élastance du poumon aéré résiduel, ou « élastance
spécifique », est identique a I’élastance d’un poumon normal?!. Ceci s’explique par la diminution
importante de leur CRF reflétant la « fermeture » d’un nombre important d’alvéoles. Le

parenchyme pulmonaire disponible pour la ventilation mécanique est donc sain, mais plus petit.
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Le pourcentage de poumon non-aéré, c’est-a-dire d’alvéoles « fermées », est donc une variable
importante afin de prévenir la surdistension. Ce phénomeéne est bien illustré dans une étude
regroupant 30 patients souffrant du SDRA ou tous étaient ventilés avec des volumes courants de
6 ml/kg selon leur poids ajusté tel que recommandé?®, Le tiers de ces patients démontraient une
guantité substantielle de surdistension pulmonaire dont le principal facteur de risque était la
guantité de poumon non-aéré présent. En somme, en présence d’une pathologie pulmonaire, le
risque de surdistension pulmonaire est tributaire de la sévérité de |'atteinte pulmonaire et du
parenchyme pulmonaire résiduel disponible pour la ventilation mécanique par rapport au volume

courant administré.

Théoriguement, une thérapie permettant de ré-ouvrir des alvéoles fermées afin de les rendre
disponibles pour accommoder une partie du volume courant diminuerait les risques de
surdistension. A cette fin, la méthode la plus fréquemment utilisée est d’augmenter la pression
expiratoire positive (PEP). Cependant, le recours a des niveaux de PEP plus élevées n’a pas été
démontré diminuant la mortalité en lien avec le SDRA dans 3 études randomisées
multicentriques?®3!, Parmi les facteurs pouvant potentiellement expliquer ces résultats,
I’augmentation de la PEP entraine un recrutement alvéolaire trés variable et imprévisible32. Une
augmentation de la PEP sans réouverture d’'un nombre significatif alvéoles risque d’induire de la
surdistension en plus des effets hémodynamiques délétéres que la PEP peut engendrer.
Malheureusement, il n’est actuellement pas possible de quantifier au chevet le recrutement
d’alvéoles préalablement fermées33. Complication additionnelle, I'insufflation du volume courant
peut mener lui-méme a un recrutement alvéolaires suivi d’'un dérecrutement lors de I’expiration.
A la frontiére des zones pulmonaires ouvertes en permanence et des zones subissant ces cycles
de recrutement-dérecrutement se créé des forces de cisaillement pouvant causer du VILI, un
phénomene appelé atélectrauma. Au-dela de celui-ci, ces phénomeénes de recrutement-
dérecrutement ont un impact significatif sur le calcul de la déformation volumétrique pulmonaire
globale (Figure 5)%1. Conséquemment, il n’est présentement pas possible de calculer au chevet la
déformation volumétrique pulmonaire globale afin de s’assurer de I'absence d’une déformation
excessive et de ces effets déléteres. Avec I'introduction du concept d’atélectrauma, il convient

maintenant de discuter des causes du VILI dans un contexte plus large.
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Figure 5. — Effet de différents niveaux de recrutement alvéolaire sur le calcul de la déformation
volumétrique pulmonaire globale (modifiée d’aprés??). Le calcul de la déformation
volumétrique pulmonaire globale postule I'augmentation uniforme de la taille des
alvéoles sans modification du nombre d’alvéoles ouvertes. Si l'insufflation du
volume courant est associée a un recrutement alvéolaire significatif, celui-ci diminue
la part du volume courant que les alvéoles ouvertes ont a se séparer en plus
d’augmenter le nombre de celles-ci. A pressions transpulmonaires égales, un
recrutement alvéolaire significatif lors de l'insufflation est donc associé a une

déformation volumétrique pulmonaire plus basse.

4- Puissance mécanique

Les causes du VILI sont multiples et peuvent étre séparées en deux grandes catégories : les causes
reliées a la ventilation mécanique et celles reliées au patient. Outre la surdistension pulmonaire,
les causes reliées a la ventilation mécanique sont la pression de ventilation excessive®4, le flot
inspiratoire trop rapide3® et la fréquence respiratoire trop élevée3®. Parallélement, parmi les
causes de VILI reliées au patient, on retrouve la réduction de la taille fonctionnelle du poumon?®’,
I'inhomogénéité du poumon3® et le recrutement/dérecrutement alvéolaire cyclique
(atélectrauma)®®. Les facteurs reliés a la ventilation mécanique peuvent interagir avec les facteurs
reliés au patient. Jusqu’a présent, la majorité des études ont porté sur un facteur unique afin

d’isoler le role de celui-ci. Qui plus est, il était complexe d’interpréter des études ou plus d’un
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parametre était modifié. Afin d’unifier toutes les causes de VILI reliées a la ventilation mécanique,
celles-ci ont été réunies a ’aide de la notion de puissance mécanique®. Brievement, la puissance
mécanique générée par le ventilateur déforme le poumon et pourrait endommager celui-ci
lorsque le seuil de 12 joules/min est franchi*'. Dans un modéle animal de SDRA, une puissance
mécanique plus élevée est associée a des changements histologiques compatibles avec le VILI et
des biomarqueurs de dommage pulmonaire*’. La puissance mécanique a aussi été démontrée
étre un facteur de risque indépendant de mortalité dans le SDRA%*#4, Sous des conditions de flot
inspiratoire constant, il est possible de calculer celle-ci au chevet*°:

MST

2

P
PM,, = 0.098-V, - FR - <F Ry, + + PEP)

ou PMs, est la puissance mécanique calculée appliquée au systéme respiratoire, V. est le volume
courant, FR est la fréquence respiratoire, F est le flot inspiratoire, Rya est la résistance des voies
aériennes, PMs; est la pression motrice du systéme respiratoire et PEP est la pression expiratoire
positive. Ce calcul est une excellente approximation des valeurs mesurées de la puissance
mécanique. Comme seule la portion ventilée du poumon est exposée a la puissance mécanique,
il a été suggéré de normaliser la puissance mécanique a la taille fonctionnelle du poumon
(« puissance spécifique »)*°. Dans une étude rétrospective de patient souffrant du SDRA, le
facteur prédictif le plus puissant de déces était la puissance mécanique normalisée au volume
pulmonaire aéré mesuré par tomodensitométrie thoracique**. En divisant la puissance

mécanique par le volume pulmonaire aéré, on obtient la formule suivante :

PM;, Ve PM;,
=O.O98-—-FR-<F-RW+ +PEP)
Va Va 2
Ve PM;,
PS,, = 0.098-—-FR- (F “Ryq + + PEP)
Va 2

ou PSs; est la puissance spécifique du systeme respiratoire et Vpa est le volume pulmonaire aéré
et correspond a la taille fonctionnelle du volume pulmonaire en fin d’expiration®’.
Malheureusement, mesurer le volume pulmonaire aéré est complexe et différentes techniques
utilisées ne sont pas interchangeables*®. Compliquant d’avantages les choses, le calcul de la

puissance spécifique assume une relation linéaire entre le volume et la pression®. Par exemple,
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le recrutement alvéolaire per-administration du volume courant meénera a une pression plus
basse pour un volume courant donné?! et la puissance calculée sera surestimée. La déformation
volumétrique pulmonaire est le ratio entre le volume courant déformant le poumon et la taille
du volume pulmonaire en fin d’expiration. Mesurer directement la déformation volumétrique
pulmonaire aurait comme avantage de s’affranchir des deux problémes que sont la nécessité de
mesure le volume pulmonaire aéré pour normaliser la puissance mécanique et I'aspect
perturbateur des phénomenes de recrutement/dérecrutement alvéolaire. En substituant le ratio
volume courant — volume pulmonaire aéré par la déformation volumétrique pulmonaire, on

obtient la formule suivante :

MST

P
PSs. =0.098- Evolumétrique "FR - <F "Ryq + + PEP)

OU Evolumétrique €St la déformation volumétrique pulmonaire. Finalement, il est possible de

simplifier la formule en substituant le terme relié au flot résistif :

MST

P
PSg. =0.098- Evolumétrique *FR- <(Ptot - Pplat) + + PEP)

ou Piot est la pression totale et Ppiat est la pression de plateau. Il est intuitivement facile de
comprendre que le VILI peut survenir lorsque la déformation pulmonaire est excessive, répétée

fréguemment et associée a des pressions de ventilation élevées.

5- Déformation pulmonaire régionale

Malheureusement, mesurer la déformation volumétrique pulmonaire est complexe au chevet?’
et, en présence d’atélectasie, les techniques utilisées pour sa mesure (dilution a I’'hélium, lavage
de 'azote) sont imprécises lorsque comparées a la tomodensitométrie thoracique*®. De plus, ces
méthodes mesurent la déformation volumétrique pulmonaire globale qui représente une
simplification de la physiologie pulmonaire. En effet, dans un modele animal, les lésions
pulmonaires du VILI se développent initialement dans les régions sous-pleurales®. Ces lésions
pulmonaires distribuées de facon hétérogéne se comportent comme des zones de concentration
de contrainte (stress raisers) amplifiant la déformation pulmonaire subite par le parenchyme

jouxtant ces lésions*. Dans un modeéle porcin de SDRA, les zones pulmonaires non-dépendantes
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étaient exposées a des déformations plus élevées que les déformations pulmonaires globales®°.
Dans un autre modele animal de VILI, ces zones de déformations pulmonaires régionales plus
élevées étaient associées a une inflammation pulmonaire plus importante malgré une
déformation pulmonaire globale plus basse®l. Ces résultats ont été confirmés dans plusieurs
modeéles animaux°?>3. Détecter ces différences régionales de déformation pulmonaire pourrait

étre important pour prévenir le VILI>,

6- Mesure de la déformation pulmonaire

Que ce soit pour ajuster le volume courant ou le niveau de PEP chez un patient ventilé
mécaniquement, un instrument de mesure permettant de détecter une déformation pulmonaire
régionale anormalement élevée (surdistension) serait donc tres utile afin de prévenir la survenue
de VILI. A cet effet, la tomodensitométrie thoracique a été utilisée avec succés pour étudier la
surdistension autant chez I’animal®> que chez I’humain?®. Brievement, le degré d’absorption des
rayons X permet d’analyser la densité des tissus imagés et se mesure en unité de Hounsfield (HU).
Par définition, I'eau a une absorption de 0 HU et I’air, -1000 HU. Différents tissus sont caractérisés
par leur coefficient d’absorption. Par exemple, I'os dense a une densité moyenne de +3000 HU.
Pour chaque coupe de scanner, il est possible de décomposer le poumon en voxels et de mesurer
leur densité. Toute zone pulmonaire composée de voxels dont la densité moyenne se situe
entre -900 HU et -1000 HU est considérée comme surdistendue. Bien que ces valeurs fassent
I’objet d’un large consensus?®, celles-ci n’ont été validées que chez six volontaires sains®. De plus,
bien que la tomodensitométrie thoracique semi-quantitative soit la technique d’analyse de la
surdistension pulmonaire la plus sophistiquée chez I’humain, celle-ci ne mesure pas la
déformation pulmonaire a proprement parlé et peut mener a quelques incongruités. Par
exemple, des zones pulmonaires ayant des densités de I'ordre de -900 HU a -950 HU sont aussi
retrouvées chez des patients souffrant d’emphyséme®’. Pour faire fi des spécificités anatomiques
propre a chaque patient, la comparaison de deux examens tomodensitométriques lors d’états
ventilatoires différents, par exemple avant et aprés une manceuvre de recrutement, est plus

informative®®.
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Plus récemment, des algorithmes de recalage ont été développés afin de mettre en
correspondance des images tomodensitométriques a différentes phases du cycle respiratoire®.
En mesurant les changements du contenu gazeux des voxels a l'intérieur d’'une méme zone
d’intérét, il est donc possible de mesurer les volumes de gaz a l'inspiration et a I’expiration. Ceci
permet de mesurer la déformation pulmonaire pour une zone pulmonaire donnée. Cette analyse
guantitative des images de tomodensitométrie nécessite I'utilisation de logiciels spécifiques et
requiére un temps important. De plus, le transport de patients ventilés mécaniquement au
département de radiologie a été associé a de multiples incidents®®. Finalement, la
tomodensitométrie thoracique implique I'administration au patient d’'une dose significative de
radiations ionisantes®®. Méme dans un cadre de recherche, il devient donc difficile de justifier
Iutilisation de la tomodensitométrie thoracique suite aux considérations théoriques, pratiques

et éthiques énoncées ci-haut.

Le développement d’un outil performant, disponible au chevet et pouvant étre utilisé aussi
souvent que nécessaire représenterait donc une avancée majeure dans la détection de la
surdistension pulmonaire et la prévention du VILl. A cette fin, d’autres technologies sont
présentement utilisées dans le cadre de protocoles de recherche : la tomographie par impédance

électrique®, la résonnance magnétique®! et I’échographie pulmonaire.

7- Echographie pulmonaire

L’échographie pulmonaire est une nouvelle modalité connaissant un certain engouement dans la
littérature de soins intensifs et de la médecine d’urgence depuis le début des années 2000. Celle-
ci a été développée afin de répondre a la piétre performance du cliché radiologique traditionnel
et au danger inhérent de transporter un patient instable pour une imagerie plus poussée (p. ex.
tomodensitométrie). De plus, I'absence de radiation ionisante rend son utilisation
particulierement intéressante et permet de répéter I'examen aussi souvent que nécessaire. La
publication de recommandations®® par un groupe d’experts et de nombreux articles ont bien
établi la place de I"échographie pulmonaire dans le diagnostic et le suivi de nombreuses
pathologies telles que I'cedéme pulmonaire®®, la pneumonie acquise en communauté®

I’atélectasie® et le pneumothorax®®.
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S’appuyant sur cette littérature, notre groupe étudie I’échographie pulmonaire afin de rendre
plus sécuritaire la ventilation mécanique par le biais d’'une personnalisation de celle-ci. Les
échographes étant déja disponibles dans les unités de soins intensifs et au bloc opératoire, ces
travaux ne nécessitent pas de matériel supplémentaire. Jusqu’a présent, nos recherches ont porté
sur I’évolution naturelle de I’atélectasie dans le contexte péri-opératoire® et I'impact de la PEP
sur celle-ci?, I’évaluation des échelles échographiques de pertes d’aération pulmonaire®’ et

I’utilisation du Doppler pulsé afin d’étudier la vasoconstriction pulmonaire hypoxémique®8.

8- Echographie et déformation

L’élastographie ultrasonore a été initialement développée dans les années 1990 pour détecter la
présence de tumeurs du sein plus dures que le tissu mammaire environnant®, Les technologies
ultrasonores permettant d’évaluer |'élasticité d’un tissu sont divisées en deux grandes familles
d’approches : I"élastographie quasi statique, plus ancienne, qui permet la mesure de la
déformation du tissu et I’élastographie dynamique, plus récente, qui permet de quantifier
I’élasticité du tissu. Dans I’élastographie quasi statique, le calcul de la déformation repose sur la
corrélation bidimensionnelle des images avant et apres I'application d’un stimulus mécanique
externe ou avant et apreés la déformation physiologique d’un tissu. C’est I’approche utilisée pour
évaluer la déformation myocardique régionale. Dans I'analyse dynamique, des impulsions
mécaniques ou ultrasonores déforment le tissu et générent une onde de cisaillement. Il est
possible d'imager la propagation des ondes de cisaillement a l'intérieur du tissu. La vitesse de
propagation de I'onde est liée a I’élasticité du tissu et permet le calcul de celle-ci. C’est I'approche

utilisée pour mesurer le degré de fibrose hépatique en cirrhose.

D’un usage répandu, |’échocardiographie de suivi des marqueurs acoustiques (« speckle
tracking ») pour évaluer la déformation myocardique est une technique bien établie
d’élastographie quasi statique’®. Briévement, celle-ci consiste a identifier dans une région
d’intérét des tavelures (« speckles »), ensemble de petites taches conférant a une image son
aspect granuleux. Les tavelures émanent de patrons d’interférences des différentes réflexions
acoustiques naturelles des éléments structurels du myocarde. Le développement d’algorithmes

mathématiques permet d’identifier les tavelures sous forme de groupes de 20 a 40 pixels stables
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au cours d’un certain nombre d’images consécutives. En analysant le déplacement spatial et
temporel des tavelures les unes par rapport aux autres, des logiciels spécialisés calculent le
mouvement myocardique local. Ce mouvement peut ensuite étre décomposé en ses
composantes de translation (Figure 6A), de compression-traction axiale (déformation ou « normal

strain », Figure 6B) et de cisaillement (« shear strain », Figure 6C)"*.
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Figure 6. — Schéma illustrant les 3 composantes du mouvement d’un tissu. Les composantes de
translation (A), de déformation (B) et de cisaillement (C) sont calculées par I’analyse

par élastographie d’une région d’intérét.

9- Echographie pulmonaire et déformation

Bien qu’initialement développé pour I’échocardiographie, I’'analyse de la déformation par suivi
des marqueurs acoustiques est une technique qui peut s’appliquer a toute séquence d’images
échographiques acquises en mode bidimensionnelle de qualité satisfaisante. L'échographie
pulmonaire jumelée aux techniques d’analyse par suivi des marqueurs acoustiques pourrait donc
étre une avenue prometteuse pour la mesure de la déformation pulmonaire locale. Toutefois,
I’air étant imperméable aux ultrasons, seule la plévre peut étre visualisée et non le parenchyme
pulmonaire normal. La déformation linéaire de la plévre (Figures 2B et 4B) doit donc étre utilisée

comme substitut a la déformation volumétrique du poumon (Figures 2A et 4A).

Trois publications récentes se sont intéressées a la mesure de la déformation linéaire de la plévre

par échographie’?74, Utilisant un logiciel commercial permettant I'analyse par suivi des
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marqueurs acoustiques, Rubin et al. ont été les premiers a décrire I'utilisation de celle-ci sur le
poumon. Leur premiere étude démontra le potentiel de la technique a estimer
échographiquement le déplacement du poumon au cours du cycle respiratoire chez un
volontaire’?. Bien qu’aucune autre mesure du déplacement de la plévre n’ait été effectuée a des
fins de comparaison, les déplacements mesurés de 3 régions d’intérét placées au niveau de la
plévre étaient fortement corrélés entre eux. Dans leur deuxiéme étude, les auteurs comparent la
déformation linéaire de la plévre de 8 souris normales et de 6 souris d’'un modele murin de fibrose
pulmonaire’®. Des déformations pleurales plus basses ont été observées chez les souris atteintes
de fibrose par rapport aux souris normales. Pour démontrer la faisabilité de leur technique, la
déformation linéaire de la plévre est aussi mesurée chez deux volontaires sains.
Malheureusement, autant chez les souris que les volontaires sains, aucune mesure ni
standardisation des volumes pulmonaires ne permettent de comparer les valeurs numériques de
déformation publiées a un calcul de déformation pulmonaire volumétrique. En analysant des
séquences échographiques extraites de banques d’images, Duclos et al. ont comparé chez des
patients atteints d’un pneumothorax unilatéral la déformation linéaire de la plévre du coté
affecté avec celle du c6té sain’*. Malgré I'absence de plévre viscérale du coté affecté, la région
d’intérét utilisée pour I'analyse était placée a I’endroit ol celle-ci aurait d{i se trouver (Figure 7A-
C). Dans le cadre de cette étude rétrospective, le calcul de la déformation linéaire maximale de la
région d’intérét (avec ou sans plévre viscérale) a permis aux auteurs de différencier avec une
précision quasi parfaite le coté sain du co6té du pneumothorax (Figure 7B-D). Ici encore, les
auteurs n’analysent pas les déformations pleurales mesurées en fonction des volumes courants
utilisés. Utilisant une technique d’analyse différente, une quatrieme étude a montré que la
variation de l'intensité du niveau de gris du poumon était corrélée aux changements de pressions

et de volumes dans un modéle ex-vivo de poumons chez le rat’>.
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Figure 7. — Exemple d’analyse de la déformation linéaire de la plévre pour détecter la présence
d’un pneumothorax (modifiée d’aprés’4). A : Du cété sain, une région d’intérét,
divisée en trois sous-régions, est défini par I’utilisateur au niveau de la plévre. B :
Trois courbes, une par sous-région, de la déformation linéaire de la plévre sont
calculées par un logiciel utilisant une technique de suivi des marqueurs acoustiques.
C : Du c6té du pneumothorax, I'utilisateur définit une région d’intérét a I’endroit ou
devrait se situer la plévre viscérale. D : La bulle d’air du pneumothorax ne générant
aucun mouvement analysable, les trois courbes sont quasi nulles pour I’ensemble du

cycle respiratoire.

Le laboratoire de biorhéologie et d’ultrasonographie médicale (LBUM) est un laboratoire
accrédité du Centre de Recherche du Centre hospitalier de I’Université de Montréal (CHUM) ayant
développé sa propre plateforme d’élastographie ultrasonore’®’’. Alors que les trois premiéres
études citées ci-haut utilisent des logiciels commerciaux de suivi des marqueurs acoustiques, le
LBUM a développé sa technique d’analyse par élastographie en utilisant I'estimateur Lagrangien

de déformations (Lagrangian speckle model estimator) basée sur le flux optique. De facon
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conceptuelle, la technique permet d’identifier les patrons d’interférences a méme le flux optique
au lieu de l'image bidimensionnelle conventionnelle et de suivre le déplacement et la
déformation de ceux-ci. Cette technique permet d’obtenir des estimés des parameétres de
déformation moins bruités que par les techniques conventionnelles de suivi des marqueurs
acoustiques. La plateforme d’élastographie a été développée pour estimer les déformations dans
les parois vasculaires et plaques d’athérosclérose’®’®, La Figure 8 montre un exemple
d’élastogramme d’une plaque d’athérosclérose. La plateforme a aussi permis de quantifier
I"augmentation de la rigidité des parois vasculaires dans une population VIH-positive qui est un
indicateur de vieillissement prématuré®. Malgré ses origines vasculaires, la plateforme du LBUM
peut en théorie analyser la déformation de n’importe quelle structure pouvant étre imagée par
ultrasons ou, méme, par certaines autres modalités d’imagerie. Par exemple, I’algorithme de suivi
de mouvement a la base de I’élastographie non-invasive a aussi été utilisé en imagerie cellulaire
pour caractériser I’élasticité d’ovocytes (Figure 9) 8. Enfin, |a plateforme d’élastographie a évolué
en une plateforme plus générale d’imagerie quantitative ultrasonore qui inclut maintenant, en
plus des marqueurs de déformations, des marqueurs caractérisant la microstructure des
diffuseurs ultrasonores. Ces derniers ont été utilisés pour suivre I’évolution de la stéatose

hépatique dans un modeéle animal®.
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Figure 8. — Elastographie d’une plaque d’athérosclérose causant une sténose asymptomatique
de la carotide interne d’'un homme de 68 ans (modifiée d’aprés’®). Le cisaillement
axial absolu induit par la compression de la plaque durant la systole est représenté

en couleur.

Translation le long de I'axe des Y (um)

Figure 9. — Cartes couleur de la translation le long de I'axe des Y, at = 15 us, 30 ps, 45 us et
60 us, respectivement, superposées aux images optiques d’un ovocyte (modifiée
d’apres®). On peut observer la translation se propager de la pipette vibrante située

a gauche vers la droite de la cellule.

Lorsqu’utilisée pour analyser des séquences échographiques pulmonaires, la plate-forme
d’élastographie du LBUM permet de calculer les parameétres de translation, de déformation et de
cisaillement de la plévre viscérale contenue dans une région d’intérét et de décomposer ceux-ci
dans leurs composantes axiales et latérales (Figure 6). Dans le cas présent, la plévre étant une
surface plane et quasi perpendiculaire au faisceau ultrasonore, I'analyse des composantes axiales
est peu susceptible d’étre informative. Tel qu’énoncé plus haut, les différents parameétres
d’élastographie sont calculés sur la base du déplacement des patrons d’interférences entre deux
images consécutives. Les valeurs de translation, de déformation et de cisaillement issues des
calculs entre deux images consécutives sont qualifiés d’instantanés (Figure 10B-D). Afin de
calculer les variations d’un parameétre sur 'ensemble d’une séquence échographique, les mesures
instantanées sont cumulées (Figure 10C-E). Sauf mention explicite contraire, nous ferons
références aux formes cumulées des parametres d’élastographie. Finalement, les paraméetres

d’élastographie sont initialement calculés a I'intérieur de sous-régions de la région d’intérét
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(Figure 10A). Pour obtenir la valeur d’'un parameétre pour I'ensemble de la région d’intérét, il suffit
de moyenner les valeurs calculées pour chacune des sous-régions (Figure 10B). Pour évaluer la
magnitude totale (indépendamment de la direction) d’'un parameétre d’élastographie, il est
possible de prendre la valeur absolue des valeurs calculés pour chaque sous-régions avant de
procéder a leur moyenne (Figure 10D). Afin de les différencier des autres, ces paramétres seront

qualifiés d’absolus.

En définitive, on peut interpréter la translation latérale comme I’étendue du déplacement de la
plévre de part et d’autre de son point de départ liée au glissement pleural au cours d’un cycle
respiratoire. La translation latérale absolue représente le déplacement total de la plevre lié au
glissement pleural. Quant a elle, la déformation latérale mesure I’étendue de I’expansion (ou de
la contraction) de la plévre liée a I'insufflation et a I’exsufflation d’un volume courant (Figure 10B-
C). Dans le cas ou la pléevre est parfaitement perpendiculaire au faisceau d’ultrasons, la
déformation latérale permet la mesure de la déformation linéaire de la pléevre. La déformation
latérale absolue représente la déformation totale (expansion et contraction) de la plévre liée a

I'insufflation et a I’exsufflation d’un volume courant (Figure 10D-E).
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Figure 10. — Calculs de la déformation latérale et de la déformation latérale absolue. A: Des
mesures de déformation latérales instantanées sont calculées pour chacune des
sous-régions a l'intérieur de la région d’intérét pour chaque paire d’images
consécutives. B: En effectuant la moyenne de celles-ci pour chaque image, on peut
représenter I’évolution de la déformation latérale instantanée pour I'’ensemble de
la région d’intérét. C: En cumulant toutes les déformations latérales instantanées,
on obtient la déformation latérale cumulée. La déformation latérale représente
I’étendue de I’expansion (ou de la contraction) de la plévre dans la région d’intérét

pour une séquence échographique donnée. D: En effectuant la moyenne des
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valeurs absolues des déformation latérales instantanées calculées pour chacune
des sous-régions, on peut représenter |’évolution de la déformation latérale
absolue instantanée de I'’ensemble de la région d’intérét. E: En cumulant toutes les
déformations latérales absolues instantanées, on obtient |la déformation latérale
absolue cumulée. La déformation latérale absolue représente I'étendue de la
déformation totale (expansion et contraction) de la plévre dans la région d’intérét

pour une séquence échographique donnée.

10- Détermination de valeurs normales

Seule la déformation linéaire de la plévre est analysable échographiquement. Celle-ci est
déterminée par la ventilation pulmonaire régionale du parenchyme situé sous la portion de plévre
étudiée (Figure 2B). Ayant fait I'objet d’études animales, la ventilation pulmonaire régionale est
tributaire de I'emplacement étudié, de la gravité, de la position du sujet et du volume courant. Le
recueil de valeurs normales de déformation pulmonaire a différents emplacements et a différents
volumes courants nous permettra d’étendre nos comparaisons a des valeurs de déformation
mesurées chez des sujets ventilés mécaniquement et/ou présentant différentes pathologies
pulmonaires. De plus, I’étude de volontaires sains vigiles nous permettra de nous affranchir des
phénomeénes de recrutement-dérecrutement alvéolaire (voir section 2.3) afin de faciliter la
validation de nos parameétres de déformation par rapport a une mesure étalon de la déformation

pulmonaire globale.

11- Etude pilote

Bien que la mesure de la déformation locale de la plévre par échographie ait été démontrée
possible chez I'animal’>’37> et chez I’humain’4, celles-ci ne comportaient aucune mesure ni
standardisation des volumes pulmonaires inspirés ou mesures de la CRF. Aucunes données
guantitatives ne sont donc disponibles pour planifier notre étude future visant a déterminer la
fiabilité de nos parametres de déformation ainsi que définir des valeurs normales de ceux-ci chez
des volontaires sains. Il est donc nécessaire de réaliser une étude pilote visant a établir Ia
faisabilité de la mesure chez I’humain, mesurer les reproductibilités intra-observateur, inter-

observateur et test-retest, et déterminer les parametres de déformation les plus prometteurs.
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12- Synthese

La ventilation mécanique est une thérapie fréquente au bloc opératoire et aux soins intensifs.
Lorsque mésadaptée, celle-ci est responsable de la survenue de |ésions pulmonaires (ventilator-
induced lung injury ou VILI). Ce lien entre la ventilation mécanique et le VILI est bien démontré
chez I'animal et fortement suspecté chez I’humain. Le principal mécanisme supputé du VILl est la
déformation pulmonaire excessive, ou surdistension. La présence d’une pathologie pulmonaire
augmente le risque de surdistension en fonction de sa sévérité, de la pression positive télé-
expiratoire et du volume courant administré. Des interventions visant a minimiser la survenue du
VILI ont été démontrées avoir un impact important au niveau de la morbidité au bloc opératoire
et au niveau de la morbidité et de la mortalité aux soins intensifs. Malgré celles-ci, le tiers des
patients atteints du syndrome de détresse respiratoire aigué démontraient de la surdistension
pulmonaire. La tomodensitométrie thoracique semi-quantitative est présentement la technique
d’analyse de la surdistension pulmonaire la plus sophistiquée. Par contre, celle-ci ne mesure pas
la déformation pulmonaire a proprement parlé, n’a été validée que chez six volontaires sains,
requiert un temps important pour I'analyse, nécessite le transport du patient et implique
I’administration au patient d’une dose significative de radiations ionisantes. Méme dans un cadre
de recherche, il devient donc difficile de justifier son utilisation. Technique non-invasive, non-
irradiante, utilisable au chevet et déja disponible dans les unités de soins intensifs, I'échographie
pulmonaire est une avenue prometteuse pour la mesure de la déformation pulmonaire. Trois
études utilisant des techniques de suivi de marqueurs acoustiques pour étudier la déformation
linéaire de la plévre ont démontré le potentiel de la technique chez I'animal et chez I’humain.
Malgré celles-ci, aucunes données quantitatives ne sont disponibles ni chez I'animal, ni chez
I’humain pour planifier notre étude future visant a déterminer des valeurs normales de
déformation pulmonaire chez des volontaires sains. Dans le cadre de cette étude, nous nous
proposons de réaliser une étude pilote visant a établir la faisabilité de la mesure chez I’humain,
mesurer les reproductibilités intra-observateur, inter-observateur et test-retest, et déterminer

les parametres de déformation les plus prometteurs.
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Chapitre 2 — Matériel et méthodes
1- Objectifs

Hypotheése
L'analyse de séquences échographiques pulmonaires a 'aide de l'estimateur Lagrangien de
déformations permet la mesure de la déformation régionale de la plévre dans 4 zones

pulmonaires prédéterminées.

Objectif primaire
Evaluer la faisabilité de la mesure de la déformation régionale de la plévre a 4 emplacements

anatomiques prédéterminés.

Objectifs secondaires

1. Evaluer la magnitude de I'effet dose-réponse entre les paramétres d’élastographie étudiés
et le volume courant, et évaluer I'ajustement des modéles linéaires mixtes aux données.

2. Evaluer les reproductibilités intra-observateur, inter-observateur et test-retest des mesures

de déformation locale de la plévre pour les paramétres d’élastographie étudiés.

2- Devis de I’étude et population

Notre étude est un essai clinique pilote avec devis en chassé-croisé. L'étude a été menée chez des
patients a poumons sains agés de plus de 18 ans devant subir une chirurgie élective sous
anesthésie générale avec curarisation et intubation orotrachéale. Les patients a poumons sains
étaient définis comme étant des patients exempts des caractéristiques suivantes :

e Tabagisme actif ou antécédent de tabagisme.

e Antécédent de procédure intrathoracique (drain thoracique, thoracotomie, thoracoscopie,

etc.).
e Maladie pulmonaire connue (asthme, maladie pulmonaire obstructive chronique, fibrose

pulmonaire, etc.).
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e Administration d’oxygéene supplémentaire a domicile.
e Capacité al’effortinférieure a 4 METs (metabolic equivalent task) évaluée par le questionnaire

Veterans Specific Activity Questionnaire83,

Les critéres d’exclusion étaient le refus du patient ainsi que I'obésité (indice de masse corporelle
supérieur a 30 kg/m?). Cette derniére exclusion avait pour objectif de maximiser la qualité de
I'imagerie dans le cadre de notre étude pilote. Les patients ont été recrutés entre les mois de
juillet et d’octobre 2017 au bloc opératoire du pavillon Notre-Dame du CHUM. L’étude leur a été
proposée soit la veille de leur chirurgie ou la journée de celle-ci selon le moment de leur arrivée

3 I'hopital.

Le présent protocole a été approuvé par le comité d’éthique de la recherche du CHUM (16.386)
et enregistré le 28 mars 2017 sur le site ClinicalTrials.gov (NCT03092557). L'essai a été réalisé
selon les principes de la déclaration d’Helsinki. Tous les participants a I’essai ont confirmé par

écrit leur consentement éclairé.

3- Déroulement de I’étude

Technique anesthésique

Immédiatement aprés I'induction anesthésique et pour la durée de I’analyse échographique, les
parametres de ventilation ont été standardisés : ventilation en volume controlé, fréquence
respiratoire initiale 12/min et ajustée pour avoir un CO; expiré entre 30 — 40 mm Hg, aucune
pause inspiratoire, fraction inspirée d’oxygene initiale 40% et ajustée entre 40% et 80% pour avoir
une saturation (Sp0O2) =2 92%, et une PEP de 6 cm H,0. Le maintien de I'anesthésie générale était
assuré par l'utilisation de desflurane ou de sévoflurane a des concentrations expirées de 0,7a 1,0
MAC (minimum alveolar concentration) ajusté pour |'dge. Advenant toute désaturation
(saturation < 90%) malgré une augmentation de la fraction inspirée d’oxygene ou tout autre
événement indésirable, I’étude était immédiatement terminée et |'anesthésiste en charge du

patient pouvait modifier les parameétres ventilatoires a sa guise.
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Manipulations

Aprés I'induction de I'anesthésie, quatre volumes courants ont été étudiés : 6 cc.kg™?, 8 cc.kg?,
10 cc.kg? et 12 cc.kg?, calculés en fonction du poids prédit'®. Celui-ci a été calculé a partir de la
taille auto-rapportée par les patients. Afin d’éviter tout effet confondant temporel, I'ordre
d’administration des volumes courants a été aléatoirement choisi pour chaque patient. Aprés
chaque changement de volume courant, le volume courant expiré et la pression de plateau ont
été chacun mesurés a trois reprises. Pour mesurer la pression de plateau, une pause inspiratoire
de 0,5 secondes a été utilisée de facon temporaire. Pour chaque volume courant inspiré et chacun
des 4 sites anatomiques étudiés, trois séquences échographiques ont été enregistrés au cours de
3 cycles respiratoires distincts selon la procédure détaillée plus bas. L'enregistrement
systématique de 3 séquences échographiques nous a permis de calculer la reproductibilité intra-
observateur. Immédiatement aprés avoir complété I'acquisition des séquences
ultrasonographiques associées au volume de 10 cc.kg? et avant de procéder a I'administration
des autres volumes courants, I'acquisition des séquences échographiques aux 4 emplacements
anatomiques sera répétée par un deuxieme observateur, aveugle aux résultats du premier, afin
de calculer la reproductibilité inter-observateur (Figure 11). Finalement, pour calculer la
reproductibilité test-retest, I'acquisition des séquences échographiques aux 4 emplacements

anatomiques sera répétée une derniéere fois par le premier observateur.
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Pour chaque volume courant inspiré, enregistrement de 3 cycles
respiratoires aux 4 emplacements anatomiques suivant :

- 3e espace intercostal, ligne mid-claviculaire (gauche et droit)

- 8e espace intercostal, ligne axillaire postérieure (gauche et droit)

Figure 11. — Exemple des manipulations pour un sujet donné

4- Données et prélevements

Les différentes données enregistrées, de facon confidentielle, pour tous les sujets ont été :

e Caractéristiques démographiques et morphologiques du patient : age, sexe, poids et taille.

e Parametres de ventilation : aprés chaque changement de volume courant : volume courant

expiré, pression de plateau et fréquence respiratoire.

e Echographie pulmonaire : pour chaque boucle échographique de radiofréquence (RF), 6

parametres d’élastographie différents ont été calculés par I'estimateur Lagrangien de

déformations. Ceux-ci sont décrits dans la section « Plateforme d’élastographie ».

41




5- Instruments de mesure

Module de spirométrie
Le volume courant expiré a été mesuré a I'aide d’un capteur D-lite (GE Healthcare, WI, USA) relié

a un module E-CAiIOV (GE Healthcare, WI, USA). La précision du volume mesuré est de +30 mL.

Echographie pulmonaire

Les échographies pulmonaires ont été toutes réalisées par le chercheur principal (MG,
observateur A, plus de 5 ans d’expérience en échographie pulmonaire) et un autre
anesthésiologiste (SG, observateur B, plus de 5 ans d’expérience en échographie pour anesthésie
locorégionale incluant les blocs intercostaux) a I'aide d’un appareil Terason T3000cv (Teratech
Corporation, Burlington, MA) et d’une sonde ultrasonore linéaire 12L5 (bande passante de 12
MHz, 30 images/sec). Pour chaque acquisition d’image, la sonde a été orientée
perpendiculairement a la plévre et de facon a imager les c6tes en court axe (Figure 12A). Au
départ, la profondeur était de 4 cm et ajustée au besoin pour que la ligne pleurale soit située dans
une zone entre le centre et les trois quarts de I’écran. L'appareil ne disposait que d’une seule zone

focale qui a été positionnée au niveau de la ligne pleurale.

Pour chaque volume courant, la plévre a été imagée a 4 emplacements anatomiques : 3° espace
intercostal au niveau de la ligne mid-claviculaire (gauche et droit) et 8° espace intercostal au
niveau de la ligne axillaire postérieure (gauche et droit). Chaque espace intercostal était identifié
en glissant la sonde a partir de la clavicule et en comptant visuellement les cotes. Afin de
reproduire le plus possible les conditions d’utilisation clinique, aucun marquage ne fut autorisé.
Toutes les séquences vidéo ont été dénominalisées et sauvegardées en format RF sur support

digital pour une analyse subséquente.

Plateforme d’élastographie

Pour chaque séquence échographique, des images en mode B seront reconstruites a I'aide des
données RF (Figure 12A). Par la suite, la plévre a été segmentée par le chercheur principal sur une
image échographique de référence choisie par celui-ci (Figure 12B). Une zone d’intérét de 2 mm

d’épaisseur est définie dont le rebord supérieur est formé par la plévre segmentée (Figure 12C).

42



La zone d’intérét est suivie a travers toutes les images échographiques du cycle respiratoire a
I’aide d’un algorithme de suivi®* ou, si celui-ci est inadéquat, la zone d’intérét est simplement
copiée a I'identique pour toute la séquence échographique. L'adéquation du suivi a été défini
comme la présence de la ligne pleural a I'intérieur de la zone d’intérét en tout temps. Une
validation visuelle pour toutes les séquences échographiques a été effectuée par le chercheur
principal avant le calcul des élastogrammes. Les séquences échographiques ayant échouées la

validation visuelle n’ont pas été analysée.

Figure 12. — Processus de segmentation de la plévre. A: Les séquences échographiques en

mode B sont reconstruites a I'aide des données RF. B: La plévre est segmentée sur
une image échographique de référence. C: Une zone d’intérét de 2 mm d’épaisseur

est définie dont le rebord supérieur est formé par la pléevre segmentée.

Une fois la zone d’intérét définie pour chaque image des séquences échographiques, I’estimateur
Lagrangien de déformations a été utilisé pour calculer les paramétres de translation, de
déformation et de cisaillement’®. Pour ce faire, nous avons utilisé une implémentation de
I’estimateur a méme un logiciel d’'imagerie médicale commercial (Visual, Object Research
Systems)®. Brievement, I"estimateur calcule la carte bidimensionnelle de déplacements et de
déformations entre deux images consécutives d’une séquence échographique. Il est possible de
décomposer les parametres de translation, de déformation et de cisaillement dans leur

composante axiale et latérale (Figure 6). Par définition, les composantes axiales sont dans |'axe
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du faisceau ultrasonore alors que les composantes latérales sont perpendiculaires a celui-ci. A
I’exception d’un parameétre de déformation bidimensionnelle, nous avons restreint notre analyse
aux seules composantes latérales, la plévre étant une surface plane et perpendiculaire au faisceau
ultrasonore. Les parametres d’élastographie suivants furent calculés et analysés : translation
latérale, translation latérale absolue, déformation latérale, déformation latérale absolue,

cisaillement latéral absolu et déformation de Von Mises (Tableau 1).

6- Critéres d'évaluation

Faisabilité (objectif primaire)

La faisabilité sera évaluée par la proportion des séquences échographiques qui seront analysées
avec succes selon la formule suivante : nombre de séquences échographiques analysée a I'aide
de la plateforme d’élastographie / nombre total de séquences échographiques prévues par le

protocole.

Effet dose-réponse entre les parameétres d’élastographie étudiés et le volume

courant (objectif secondaire #1)
Pour évaluer I'effet dose-réponse entre les parameétres d’élastographie étudiés et le volume

courant, les pentes estimées des droites de régression seront calculées.

Ajustement des modeles (objectif secondaire #1)
Pour vérifier I'ajustement des modeéles linéaires mixtes aux données, les coefficients de

détermination marginaux et conditionnels seront calculés.

Reproductibilité intra-observateur, inter-observateur et test-retest (objectif

secondaire #2)
Afin d’évaluer la reproductibilité intra-observateur, inter-observateur et test-retest des
parametres d’élastographie calculés a partir des séquences échographiques, des coefficients de

corrélation intra-classe (ICC) seront calculés.
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7- Statistiques

Randomisation

Une randomisation simple de I'ordre d’administration des volumes courants pour chaque patient
a été réalisée a I'aide d’'un générateur de nombres aléatoires (R v3.4.0, R Core Team, 2017,
blockrand package v1.3, Snow, 2013). L’assignation secréte a été assurée par [|'utilisation

d’enveloppes opaques et scellées pré-numérotées.

Taille de I'échantillon

Pour cette étude pilote, un échantillon de commodité de 10 patients a été utilisé. Avec 72
séquences échographiques par patients, ceci nous permettra de mesurer la faisabilité avec une

précision de 2,2% a un niveau de confiance de 95% en postulant une faisabilité de 90%.

Evaluation des résultats

Pour le premier objectif secondaire, les résultats des 6 parameétres d’élastographie étudiés ont
été modélisés a I'aide de modeles linéaires mixtes. Toutes les variables continues dépendantes et
indépendantes ont été centrées et réduites. Ceci nous a permis de comparer directement entre
elles les pentes estimées des différents modeéles. Afin de simplifier les modeéles, les mesures
calculées a partir des séquences échographiques supplémentaires enregistrées avec un volume
courant de 10 cc.kg? et utilisées pour calculer la reproductibilité inter-observateur et test-retest
n’ont pas été inclues dans les modeéles. Six modéles linéaires mixtes ont été estimés chacun avec
un des six parameétres d’élastographie comme variable dépendante. Comme variables
indépendantes, le volume courant ainsi que le coté (gauche/droit) et la déclivité de la zone de
mesure (dépendante/non dépendante) sont communs aux 6 modéles. A cause de la nature
répétée et donc corrélée des mesures par patient et par emplacement anatomique, nous avons
utilisé les moyennes des mesures effectuées en triple pour mesurer la reproductibilité intra-
observateur et ajouté aux modeles une ordonnée aléatoire par patient et une ordonnée aléatoire
par emplacement anatomique comme facteur niché. L'interaction entre le volume courant et la
déclivité de la zone de mesure a été estimée par le modéle®*. Les postulats ont été vérifiés. Le

niveau de signification des six pentes estimées a été calculé. En utilisant I'ajustement de
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Bonferroni, un seuil de signification de 0,008 (0,05 / 6) a été considéré comme significatif. Toutes
les autres analyses ont été considérées exploratoires. Pour identifier le(s) paramétre(s)
d’élastographie avec le(s) meilleur(s) effet(s) dose-réponse, les pentes estimées ont été ordonnés
en ordre croissant. Les parameétres d’élastographie significatifs avec les pentes les plus élevées
dont les intervalles de confiance recoupaient I'intervalle de confiance du parameétre avec la pente
la plus élevée ont été retenus. L’ajustement des modeles a été quantifié a I'aide des coefficients
de détermination marginaux et conditionnels®. Pour s’assurer de la robustesse de nos résultats,
une analyse de sensibilité a été faite en utilisant les mémes modeles linaires mixtes décrits plus
haut, mais en utilisant les données issues d’un sous-ensemble des séquences échographiques
possédant une meilleure qualité d’imagerie. La meilleure qualité d’'imagerie a été définie par la

présence d’une ligne pleurale mince et bien définie et un suivi parfait de la zone d’intérét.

Pour le deuxiéme objectif secondaire, les reproductibilités intra-observateur, inter-observateur
et test-retest ont été mesurées a I'aide d’ICC de type (2,1)¥”. Comme deuxiéme analyse de
sensibilité, nous avons eu recours a une technique de bootstrap pour calculer des intervalles de
confiances a 95% en utilisant 10 000 itérations et la technique bias-corrected and accelerated
method (BCa)®. Tel que suggéré, un ICC inférieur a 0,5 caractérise une pauvre reproductibilité,
un ICC entre 0,5 et 0,75 caractérise une reproductibilité modérée, un ICC entre 0,75 et 0,90
caractérise une bonne reproductibilité et un ICC supérieur a 0,90 caractérise une excellente

reproductibilité®’.

Tous les résultats sont exprimés sous forme de moyennes * écarts-types ou de médianes et
d’écarts interquartiles [25% - 75%] selon la distribution des données. Aucune imputation pour des
valeurs manquantes ne fut utilisée. Les analyses statistiques ont été réalisées a I'aide du logiciel

R (v3.4.0, R Core Team, 2017).
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Chapitre 3 — Résultats

1- Introduction

Pour ce projet, j'avais la charge de la rédaction du protocole, de la collecte des données, de
I’analyse des résultats et de la rédaction du manuscrit. L’article a été soumis pour publication
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Abstract

Purpose

Mechanical ventilation is a common therapy in operating rooms and intensive care units. When
ill-adapted, it can lead to ventilator-induced lung injury (VILI), which in turn is associated with
poor outcomes. Excessive regional pulmonary strain is thought to be a major mechanism
responsible for VILI. Scarce bedside methods exist to measure regional pulmonary strain. We

propose a novel way to measure regional pleural strain using ultrasound elastography.

Methods

A single blind randomized crossover pilot study in 10 patients requiring general anesthesia was
conducted. After induction, patients were received tidal volumes of 6, 8, 10 and 12 mL.kg! in
random order, while pleural ultrasound cineloops were acquired at 4 standardized locations.
Ultrasound radiofrequency speckle tracking allowed computing various pleural translation, strain
and shear components. These were screened to identify those with the best dose-response with
tidal volumes using linear mixed effect models. Goodness-of-fit was assessed by the coefficient
of determination. Intraobserver, interobserver and test-retest reliability were calculated using

intraclass correlation coefficients.

Results

Analysis was possible in 90.7% of ultrasound cineloops. Lateral absolute shear, lateral absolute
strain and Von Mises strain varied significantly with tidal volume and offered the best dose-
responses and data modelling fits. Point estimates for intraobserver reliability measures were
excellent for all 3 parameters (0.94, 0.94 and 0.93, respectively). Point estimates for interobserver
(0.84, 0.83 and 0.77, respectively) and test-retest (0.85, 0.82 and 0.76, respectively) reliability

measures were good.
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Conclusion

Strain imaging is feasible and reproducible, and may eventually guide mechanical ventilation

strategies in larger cohorts of patients.

Introduction

While often a live-saving therapy, mechanical ventilation may promote lung damage when ill-
adapted, a phenomenon called ventilator-induced lung injury (VILI). Similarly, an inappropriately
high respiratory drive in non-ventilated spontaneously breathing patients is believed to lead to

patient self-induced lung injury (P-SILI)*.

Assessing mechanical properties of the lung has been suggested as a promising approach to
detect conditions leading to VILI®. In mechanically ventilated patients, global pulmonary strain
may be defined as administered tidal volume divided by end-expiratory lung volume. Excessive
pulmonary strain is thought to be a critical factor in the development of VILI/P-SILI®®,
Unfortunately, pulmonary strain is non-trivial to measure at the bedside*” and most techniques
measure global pulmonary strain, an oversimplification of the complex physiology. Areas of
higher regional pulmonary strain that cannot be assessed using global measures have been
implicated in the development of pulmonary inflammation®!. Detecting regional differences in

pulmonary strain may play an important role in preventing VILI®4.

While magnetic resonance imaging®?, thoracic computed tomography>* and electrical impedance
tomography (EIT)®° are currently available in a research setting to measure regional pulmonary
strain, only EIT is clinically available at the bedside. Unfortunately, EIT equipment is costlier®? and
is currently unavailable in most intensive care units. Preliminary works hint that ultrasound
elastography may be an interesting avenue to measure regional pleural strain as a surrogate for
regional pulmonary strain’#%3, Ultrasound systems, now standard equipment in most intensive

care units, could make bedside regional pleural strain measurement commonplace. A preliminary
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study retrospectively analysed previously acquired cineloops in patients with pneumothorax’®.

Prospective feasibility data is lacking.

The objective of this study was to assess the feasibility and reliability (intraobserver, interobserver
and test-retest) of pleural strain measurements by ultrasound elastography. Moreover, we
sought to determine if elastography indices of pleural translation, strain and shear would

correlate with varying tidal volumes.
Methods

Study design

This study was a pilot single-centre, single-blind randomized crossover trial. The protocol was
approved by the ethics committee of the Centre hospitalier de I’Université de Montréal (16.386)
and registered at ClinicalTrials.gov (NCT03092557, registered March 28", 2017). The study was
performed according to the principles of the Declaration of Helsinki. Written informed consent

was obtained from all study participants.

Study population

Between July and October 2017, adult patients with healthy lungs who were scheduled to
undergo an elective surgery under general anaesthesia requiring endotracheal intubation and
muscle relaxation were screened for inclusion. Patients with healthy lungs were defined as: no
active or past history of smoking, no previous intrathoracic procedure, no known pulmonary
disease, no oxygen requirement and metabolic equivalent task (METS) greater than or equal to
4. To provide optimal imaging conditions for this pilot study, obese patients (body mass index >

30 kg.m2) were excluded.

Interventions

All patients were pre-oxygenated in the supine position with 100% oxygen for 3 minutes without
any continuous positive airway pressure. General anesthesia induction was performed using
standard doses of propofol and fentanyl. Rocuronium was used in all cases to facilitate tracheal
intubation. Anesthesia was maintained with desflurane or sevoflurane. All patients were

ventilated with Datex-Ohmeda Aestiva 3000 machines (GE Healthcare, WI, USA) using volume-
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controlled ventilation, an inspired oxygen fraction (FiOz) of 40 to 50%, a respiratory rate of 12
min, an inspiratory to expiratory ratio of 1:2, no inspiratory pause and a positive end-expiratory

pressure of 6 cm H;0.

After anesthesia induction, patients were administered tidal volumes of 6, 8, 10 and 12 mL.kg™
predicted body weight (PBW)* in random order. For each tidal volume, mean expired tidal
volume of 3 consecutive breaths were collected and the pleura was imaged at 4 predetermined
anatomical locations: left and right 3" intercostal space at the mid-clavicular line, and left and
right 8™ intercostal space at the posterior axillary line. The correct intercostal spaces were
identified by sliding the ultrasound transducer from the clavicle downwards and visually counting
rib spaces. For each tidal volume and anatomical location tested, 3 ultrasound radiofrequency
cineloops at a frame rate of 30 Hz were acquired over 3 separate respiratory cycles. All cineloops
were saved to digital format for offline analysis. Interobserver reliability was assessed by
repeating cineloop acquisition by a second blinded observer (SG) for the 10 mL.kg* PBW tidal
volume (Figure 13). Immediately after, test-retest reliability was also assessed by repeating

cineloop acquisition by the first observer (MG) for the 10 mL.kg* PBW tidal volume.
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Figure 13. — Example schematic diagram of study protocol and interventions in a sample

patient

Lung ultrasonography

Lung ultrasonography was performed by experienced lung echographists (MG and SG for
repeated measures with 8 and 1 years of experience) using a Terason T3000cv scanner (Teratech
Corporation, Burlington, MA) and a 12 MHz transducer (probe #12L5). Initial depth of field was
4 cm and adjusted as needed to position the pleura between half to three-quarters of the screen.
A single focal zone was placed nearest to the pleura. With the marker pointing towards the head,

the probe was oriented perpendicular to the ribs with the pleura as horizontal as possible
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(Figure 14A).

Elastography

B-mode images were reconstructed from radiofrequency data (Figure 14A). For each cineloop,
the pleura was segmented manually on a single frame (Figure 14B). With the segmented pleura
forming the upper boundary, a region of interest (ROI) of a fixed depth of 2 mm was defined
(Figure 14C). The geometry of the ROl was automatically adapted and tracked throughout the
respiratory cycle®* or, if inadequate, simply copied over from frame to frame. Tracking was
considered adequate when the pleural line remained within the ROl at all time as assessed visually
by an experienced lung echographist (MG). The Lagrangian speckle model estimator was used to
compute tissue translation, strain and shear values (Figure 15)’¢. We defined translations as rigid
displacements produced by lung sliding, strain as expansion or contraction of the pleura from

tidal volume administration and shear as the angular deformation.

B e

Figure 14. — Pleura segmentation process. A: All cineloops are reconstructed from
radiofrequency data. B: The pleura is segmented manually on a single frame. C: A
region of interest of a fixed depth of 2 mm is defined with the segmented pleura

forming the upper boundary
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Figure 15. — Schematic representation of tissue axial and lateral translation, strain and shear

Elastography images and mechanical parameters were computed within the ROl over consecutive
frames. We used an implementation of the estimator integrated into a commercial imaging
platform (Visual, Object Research Systems)®. Axial and lateral elastography components were

III

determined (“axial” indicating the direction along the US beam and “lateral” indicating the
direction perpendicular to it). Considering the planar nature of the pleura and its perpendicular
orientation with respect to the US beam, we restricted our analysis to lateral translation, strain
and shear components along with the Von Mises strain, a combination of bidimensional strain
and shear components. Six elastography parameters were computed per cineloop of a given

patient (Figure 16, Table 1).
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Figure 16. — Calculating lateral strain and lateral absolute strain values. A: Instantaneous strain
values are computed in all sub-ROls between consecutive frames of a cineloop. B:
By averaging all instantaneous sub-ROI strain values in a single frame,
instantaneous strain values for the whole ROl are plotted for all frames of the
cineloop. C: The summation of instantaneous strain values produces the
cumulative strain of the pleura. Lateral strain is the range of the cumulative lateral
strain experienced by the lung in the ROI. D: On the other hand, by averaging all
absolute sub-ROIl instantaneous strain values in a single frame, instantaneous
absolute strain values for the whole ROl are plotted for all frames of the cineloop.

E: The summation of the instantaneous absolute strain values produces the
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cumulative absolute strain of the pleura. Lateral absolute strain is the range of the

cumulative lateral absolute strain experienced by the lung in the ROI

Parameters (units) Description
Lateral
Shift
Lateral Range of the cumulated lateral shift. It represents the range of

translation (mm)

the distance travelled by the pleura on both sides of its

starting point because of lung sliding.

Lateral absolute

translation (mm)

Range of the absolute cumulated lateral shift. The absolute
cumulated lateral shift was calculated by summation of a per-
frame average of the absolute values of all individual sub-ROI
computed instantaneous lateral shifts. It is always positive and
represents the total distance travelled by the pleura

throughout the respiratory cycle because of lung sliding.

Strain

Lateral strain (%)

Range of the cumulated lateral strain. It represents the range
of the expansion (or contraction) of the pleura from tidal

volume insufflation and exsufflation.

Lateral absolute

strain (%)

Range of the absolute cumulated lateral strain. The absolute
cumulated lateral strain was calculated by summation of a
per-frame average of the absolute values of all individual sub-
ROI computed instantaneous lateral strain. It is always positive
and represents the total lateral strain (expansion and
contraction) experienced by the pleura throughout the
volume insufflation and

respiratory cycle from tidal

exsufflation.

Shear
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Lateral absolute | Range of the absolute cumulated lateral shear. The absolute
shear (%) cumulated lateral shear was calculated by summation of a per-
frame average of the absolute values of all individual sub-ROI
computed instantaneous lateral shear. It is always positive
and represents the total angular strain (left-sided and right-
sided) experienced by the pleura throughout the respiratory

cycle from tidal volume insufflation and exsufflation.

Bidimensional

Von Mises strain (%) | Range of the cumulated Von Mises strain. Von Mises strain is
a combination of axial and lateral strain and shear
components. It is always positive and represents the
magnitude of the total strain (axial and lateral, normal and
shear) experienced by the pleura throughout the respiratory

cycle from tidal volume insufflation and exsufflation.

Tableau 1. — Description of elastography parameters

Randomization and blinding
Simple randomization was performed using a computer random number generator (R v3.4.0, R
Core Team, 2017; blockrand package v1.3, Snow, 2013). Concealment was ensured by the use of

sequentially numbered sealed and opaque envelopes.

Objectives

The primary objective was the feasibility of pleural strain measurement using ultrasound
elastography. Secondary objectives were: 1) verifying dose-response with varying tidal volumes
and model fit for elastography parameters; 2) measuring reliability (intraobserver, interobserver

and test-retest) of elastography parameters.

Outcomes
The primary outcome was feasibility as defined by the number of cineloops on which elastography
parameters were computed divided by the expected number of cineloops from the protocol.

Secondary outcomes were: 1) estimated elastography parameter slopes for tidal volume and
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marginal and conditional coefficients of determination (R?); 2) intraclass correlation coefficients

for intraobserver, interobserver and test-retest reliability values of elastography parameters.

Statistical Analysis
We enrolled a convenience sample of 10 patients. For the primary outcome, with 72 potential
cineloops per patient, our margin of erroris 2.2% for a 95% confidence level and an expected 90%

feasibility.

For the first secondary outcomes, computation results of all 6 elastography parameters were
modelled. All continuous dependent and independent variables were centered and reduced. This
allowed direct comparison of slope estimates from the various models. To simplify models, all
repeated measurements performed at a tidal volume of 10 mLkg! used to measure
interobserver and test-retest reliability values were not included in the models. Linear mixed-
effect models were used with elastography parameters as dependent variables and tidal volume,
side of measurement (left/right) and gravity dependence of measurement
(dependent/nondependent) as independent variables. Because of the repeated (and thus
correlated) nature of measurements per patient and per anatomical location, a random intercept
per patient was included in the model as well as a one per anatomical location as a nested
grouping factor, whereas triplicate measurements used to measure intraobserver reliability were
averaged. Interaction between tidal volume and gravity dependence was included in the model®4.
Model assumptions were verified. All six slope estimates were tested for significance. Using
Bonferroni’s adjustment, a p value of 0.008 (0.05 / 6) was considered significant. All other
analyses are considered exploratory. To identify elastography parameters with the best dose-
response with tidal volumes, absolute values of estimated slopes for significant parameters were
ordered. Parameters with highest absolute values of estimated slopes with non-overlapping 95%
confidence intervals were selected. Goodness of fit was assessed by the marginal and conditional
R? 8, To ensure robustness of results, a sensitivity analysis was performed by using the same
linear mixed-effect models described above but using a smaller subset of cineloops with better
imaging quality. Cineloops with better imaging quality were defined as having a thin and clearly

defined pleural line and perfect ROI tracking.
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For the second secondary outcome, intraobserver, interobserver and test-retest reliability
measures were calculated using intraclass correlation coefficients (ICC) type (2,1)%. As outlined
above, cineloops were acquired by different observers while the analysis process was performed
by the same one. Bootstrap was performed as a second sensitivity analysis to calculate 95%
confidence intervals using 10,000 iterations and the bias-corrected and accelerated method
(BCa)®8. As suggested, ICC values less than 0.5 indicate poor reliability, values between 0.5 and
0.75 indicate moderate reliability, values between 0.75 and 0.9 indicate good reliability and

values greater than 0.9 indicate excellent reliability®’.

Results are expressed as mean * standard deviation or median and interquartile range [25%-75%)]
as appropriate. No imputation for missing values was performed. Statistical analyses were

performed using R (v3.4.0, R Core Team, 2017).

Results

Twelve patients were assessed for eligibility. Two patients were excluded post-enrollment
(Figure 17): one change in anesthetic plan and one consent withdrawal. Patient baseline

characteristics are summarized in Table 2.
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12 patients enrolled

2 patients excluded
- Change in anesthetic plan
- Consent withdrawal

10 patients randomized
(720 cineloops)

62 cineloops not processable

- Operator error (4 cineloops)

- Technical problem with echograph (7 cineloops)
- No pleural visible (51 cineloops)

10 patients processed
(658 cineloops)

Inadequate tracking 6 cineloops

10 patients analyzed
(652 cineloops)

Figure 17.— Study inclusion/exclusion flow diagram
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Variables Value (n =10)
Age (y) 53 [37 - 66]
Sex, M/F (no) 5/5

ASA classification, 1/2/3 (no) 3/5/2
Height (cm) 167 [163 - 177]
Weight (kg) 74 (64 — 89]
Body mass index (kg.m2) 27 [24 - 30]
Predicted Body Weight (kg) 61 [55—72]

Tableau 2. — Patient characteristics

With our protocol specifying that 72 cineloops would be acquired for each of the 10 patients
randomized, 720 elastograms were planned to be computed upon completion of cineloop
acquisition. Sixty-two cineloops (8.6%) weren’t subjected to segmentation and tracking: 4
cineloops were not acquired because of a manipulation error, 7 cineloops were incomplete
because of a technical issue with the echograph, and 51 cineloops didn’t show sufficient pleura
throughout the respiratory cycle. This last problem was only encountered for cineloops acquired
over the left 3" intercostal space at the mid-clavicular line where the heart was mostly seen.
Lastly, elastograms were not computed for 6 cineloops because of inadequate tracking of the ROI
throughout the respiratory cycle. Elastogram computation was thus performed on 652 (90.6%)

cineloops.

Estimates for fixed effects of all 6 models can be found in Table 3. We observed a significant linear
increase in 4 elastography parameters with increasing tidal volume: lateral absolute shear, lateral
absolute strain, Von Mises strain and lateral absolute translation (Figure 18). With overlapping
95% confidence intervals, no significant elastography parameter was superior to the other in its
ability to capture an increase in tidal volume (Figure 19). Amongst them, lateral absolute shear,
lateral absolute strain and Von Mises strain were more precisely predicted by tidal volume
compared to lateral absolute translation, as shown by higher goodness of fit (Table 3). The first
sensitivity analysis yielded similar results (Table 4, Figure 20). When side and gravity dependence

of measurements were considered, only gravity dependence seemed to be associated with our
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results. This suggests that pleural strain measurements in dependent lung zones may increase
more rapidly with increasing tidal volume compared to nondependent zones. Amongst significant

parameters, this seemed to be the case only for Von Mises strain (Figures 19, 21).
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Elastography Marginal | Conditional Left effect Dependent effect
b1 (slope) estimates P value
parameters R? R? estimates estimates
Nondependent Dependent slope (vs right) (vs nondependent)
0.09 0.31 -0.43 0.64
Lateral strain 0.3 0.20 0.48
[-0.08 t0 0.27] | [0.15t0 0.47] [-0.78 to -0.08] [0.29 to 0.99]
Lateral 0.09 0.37 -0.24 1.25
0.03 0.46 0.89
translation [0.01t00.17] [0.3 to 0.45] [-0.63 to 0.15] [0.86 to 1.64]
Lateral absolute 0.24 0.37 0.04 -1.13
<0.0001 0.39 0.89
shear [0.16 to 0.33] [0.3t0 0.45] [-0.37 to 0.44] [-1.54 to -0.73]
Lateral absolute 0.25 0.41 0.07 -1.05
<0.0001 0.37 0.88
strain [0.17 to 0.34] [0.34 to 0.49] [-0.36 t0 0.49] [-1.48 t0 -0.63]
0.27 0.51 0.07 -1.01
Von Mises strain <0.0001 0.40 0.86
[0.18 to 0.37] [0.42 to 0.6] [-0.35 to 0.49] [-1.44 to -0.59]
Lateral absolute 0.3 0.55 0.26 -0.23
<0.0001 0.21 0.72
translation [0.17 to 0.43] [0.42 to0 0.67] [-0.2t0 0.72] [-0.69 to 0.23]

Tableau 3. — Modeled elastography parameters. Ordered by increasing b1 (slope) estimate
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Figure 18. — Regression lines for the lateral absolute strain across various tidal volumes
administered with each color and symbol representing a different patient.
Cineloops were acquired over the left 8 intercoastal space at the posterior axillary

line. PBW: predicted body weight
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Elastography Marginal | Conditional Left effect Dependent effect
b1 (slope) estimates P value
parameters R? R? estimates estimates
Nondependent Dependent slope (vs right) (vs nondependent)
0.14 0.38 -0.33 0.63
Lateral strain 0.2 0.20 0.48
[-0.07 t0 0.35] | [0.21to 0.55] [-0.72 t0 0.05] [0.24 to 1.02]
Lateral 0.11 0.4 -0.17 1.2
0.03 0.42 0.89
translation [0.01 to 0.21] [0.32 t0 0.48] [-0.63 to 0.3] [0.73 to 1.67]
Lateral absolute 0.33 0.39 0.1 -1.16
<0.0001 0.43 0.90
shear [0.23 t0 0.42] [0.32 t0 0.47] [-0.36 t0 0.57] [-1.63 to -0.69]
Lateral absolute 0.33 0.43 0.15 -1.07
<0.0001 0.40 0.91
strain [0.24 to 0.42] [0.35t0 0.5] [-0.32 t0 0.62] [-1.54 to -0.6]
0.33 0.51 0.15 -1.06
Von Mises strain <0.0001 0.44 0.89
[0.23 t0 0.43] [0.43 to 0.59] [-0.33 t0 0.63] [-1.53 to -0.58]
Lateral absolute 0.32 0.52 0.38 -0.34
<0.0001 0.23 0.77
translation [0.18 to 0.46] [0.4 to 0.63] [-0.15 to 0.9] [-0.86 to 0.19]

Tableau 4. — Modeled elastography parameters using reduced dataset. Parameters ordered as in Table 3 from the main manuscript

for easier comparison
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Figure 20. — Slope estimates for elastography parameters in increasing order stratified by
gravity dependence for the first sensitivity analysis. Significant parameters are

identified by an asterix
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Figure 21. — Regression lines and individual data points for Von Mises strain across the various

tidal volumes stratified by gravity dependence. PBW: predicted body weight.

Measured intraobserver reliability was excellent for lateral absolute shear, lateral absolute strain
and Von Mises strain. Interobserver and test-retest measured reliabilities were found to be
moderate to good from Von Mises strain and moderate to excellent for lateral absolute shear and

lateral absolute strain (Figure 22, Table 5). In our sensitivity analysis, bootstrapping yielded

identical estimates (Table 6).
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Figure 22. - Intraclass correlation coefficients and 95% confidence intervals for intraobserver,
interobserver and test-retest reliability measures for elastography parameters.
Intraclass correlation coefficients in the red panel indicate poor reliability, values in
the orange panel indicate moderate reliability, values in the yellow panel indicate

good reliability and values in the green panel indicate excellent reliability
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Elastography

parameters

Intraobserver

reliability

Interobserver

reliability

Test-retest

reliability

Lateral translation

0.91 [0.89 to 0.93]

0.82 [0.68 to 0.91]

0.88 [0.77 to 0.93]

Lateral absolute

translation

0.89 [0.86 to 0.91]

0.63 [0.39 to 0.79]

0.75 [0.56 to 0.87]

Lateral strain

0.5 [0.42 to 0.58]

0.38 [0.07 to 0.63]

0.36 [0.06 to 0.61]

Lateral absolute strain

0.94 [0.93 to 0.96]

0.83 [0.69 to 0.91]

0.82 [0.67 to 0.91]

Lateral absolute shear

0.94 [0.92 to 0.95]

0.84[0.7 to 0.91]

0.85[0.72 to 0.92]

Von Mises strain

0.93[0.91 to 0.95]

0.77 [0.55 to 0.88]

0.76 [0.58 to 0.87]

parameters

Tableau 5. — Intraobserver, interobserver and test-retest measured reliability for elastography

Elastography

parameters

Intraobserver

reliability

Interobserver

reliability

Test-retest

reliability

Lateral translation

0.91[0.88 to 0.93]

0.82 [0.69 t0 0.9]

0.88 [0.76 to 0.93]

Lateral absolute

translation

0.89 [0.86 to 0.92]

0.63[0.38 t0 0.8]

0.75 [0.52 to 0.86]

Lateral strain

0.5 [0.43 to 0.57]

0.38 [0.17 to 0.56]

0.36 [-0.08 to 0.63]

Lateral absolute strain

0.94 [0.92 to 0.96]

0.83 [0.65 to 0.91]

0.82 [0.63 to 0.89]

Lateral absolute shear

0.94 [0.92 to 0.95]

0.84 [0.68 to 0.91]

0.85[0.72 t0 0.9]

Von Mises strain

0.93 [0.91 to 0.95]

0.77 [0.56 to 0.88]

0.76 [0.55 to 0.87]

Tableau 6. — Intraobserver, interobserver and test-retest measured reliability with

bootstrapped 95% confidence intervals for elastography parameters

Discussion

We showed preliminary evidence that computing regional pleural translation, strain and shear
components is feasible in over 90% of cineloops. Lateral absolute shear, lateral absolute strain
and Von Mises strain were more informative in regards to administered tidal volumes than lateral
translation, lateral absolute translation and lateral strain. Measured intraobserver reliability was

excellent for all significant parameters while interobserver and test-retest measured reliability
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were found to be moderate to excellent. This supports our hypothesis that lung ultrasound could

be used to measure strain in mechanically ventilated patients.

While others have previously described ultrasonographically-measured regional pleural strain in
humans’#%3, this study significantly extends previous work by quantifying the impact of tidal
volume on regional pleural strain. Despite the absence of a gold standard precluding any firm
conclusion about the utility of each elastography parameter, we described an expected dose-

response relationship between various strain measurements and administered tidal volumes.

At first glance, it is somewhat surprising that a 2 mm thick ROI delineated from an image
generated by a 12 MHz probe could capture physiological signal from the pleura, a structure only
30 to 40 microns thick®*. With the topmost part of the ROI aligned with the pleura, the image
contained within the ROl is actually mainly composed of reverberation artefacts originating from
the pleura and other soft tissue/ultrasound beam interfaces®. These artefacts are most easily
seen when contrasting normal lung sliding in M-mode and their disappearance when a
pneumothorax occurs (Figure 23). We hypothesize that reverberation artifacts in the ROl convey
anatomical information on the pleura thus allowing our algorithm to compute elastography
parameters. Another possibility would be that imperfect ROl tracking leads to intercoastal muscle
being included in the strain calculation. While it is technically possible to measure intercostal
muscle strain’3, we do not believe this is the case with our results as patients were paralysed for

induction of general anesthesia.
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Figure 23. — Reverberation artefacts (white asterix) generated by the visceral pleura during
normal lung sliding lead to the seashore sign when imaged in M-mode. When a
pneumothorax occur, loss of reverberation from the separation of the parietal and
visceral pleura leads to the barcode sign. The transition between both states

(white arrow) is called a lung point

One important finding is that lateral strain had a poor dose-response with tidal volume despite a
time plot of lateral strain that seemed to track delivered tidal volume in many patients
(Figure 16C). Perhaps explaining the poor performance of lateral strain compared to lateral
absolute strain, we observed small areas of negative strain during lung inflation (Figure 16A).
Supporting this hypothesis, zones of local deflation during inspiration have been described in
animals (Figure 24)>>°¢, Analogous to how lateral strain and lateral absolute strain are calculated,
global pulmonary compliance was correlated with the sum of positive values of local compliance,
measured by computed tomography, but not with the sum of positive and negative values of local
compliance®. While the exact causes for this phenomenon are still debated, tidal recruitment
with gas redistribution may contribute. Discrepancies between lateral strain and lateral absolute

strain could signal tidal recruitment and ongoing atelectrauma.
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Figure 24.— Example compliance map during lung inflation in a heathy pig under general
anesthesia at a positive end-expiratory pressure of 5 cm H;0. Areas of regional
lung inflation are colored in red while areas of regional lung deflation are colored

in turquoise. Modified after®>

Our study has some important strengths and limitations. First, our results are physiologically
plausible with lateral absolute shear, lateral absolute strain and Von Mises strain increasing with
increasing tidal volumes. Second, our two sensitivity analyses demonstrate the robustness of
results. Third, by performing a randomized crossover study, we ruled out the possibility of an
order effect. Fourth, we also demonstrated the good to excellent reliability of these
measurements. Given the proof-of-concept nature of this study, several limitations should be
considered. First, the limited sample size restricts our ability to obtain precise estimates of pleural
strain in human. Second, no gold standard for pulmonary strain was available for comparison.
While helium dilution or nitrogen-washout techniques could have been used to measure end-
expiratory lung volume at each step of our protocol, these methods cannot account for tidal
recruitment or overdistension®®. Third, whether regional pleural strain is a good surrogate for
regional pulmonary strain remains to be determined. Fourth, flow, pressure and volume curves
were not recorded simultaneously with each image acquisition. As such, the precise beginning
and end of each respiratory cycle wasn’t exactly known which may have affected our results
(Figure 16E). The exact tidal volume administered while acquiring cineloops may also have been

slightly different from the tidal volume recorded beforehand. Finally, physiological lung sliding
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and rib shadows preclude measuring the same pleural surface throughout the respiratory cycle.
While we computed strain between two consecutive frames of a given cineloop, the pleura
imaged in the ROI at end-inspiration was likely different from the pleura in the ROl at end-
expiration. As such, strain measures likely represent average strain values from a pulmonary

neighbourhood.

In conclusion, measuring pleural strain by ultrasound elastography is feasible. A significant dose-
response relationship between tidal volume and lateral absolute shear, lateral absolute strain and
Von Mises strain was observed, supporting the hypothesis that pulmonary strain can be measured
at the bedside with non-invasive lung ultrasound. Further work will be required to compare
elastography parameters to gold-standard strain measurements and how it can be used to

improve patient outcomes.
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Chapitre 4 — Discussion

Nous avons démontré des évidences préliminaires qui démontrent qu’il est possible de calculer
les composantes de translation, de déformation et de cisaillement dans plus de 90% des
séquences échographiques. La déformation latérale absolue, le cisaillement latéral absolu et la
déformation de Von Mises étaient plus informatifs par rapport au volume courant administré que
la translation latérale, la translation latérale absolue et la déformation latérale. La reproductibilité
intra-observateur était excellente pour tous les parameétres d’élastographie significatifs alors que
les reproductibilités inter-observateur et test-retest étaient modérées a excellentes. Ces résultats
appuient notre hypothése qu’il est possible de mesurer la déformation régionale de la plévre en
analysant des séquences échographiques pulmonaires a I'aide de |'estimateur Lagrangien de

déformations.

1- Faisabilité

Les parametres d’élastographie ne purent étre calculés pour 9,4% des séquences échographiques.
Dans la majorité des cas, une quantité insuffisante de plevre était visible pour permettre un suivi
adéquat de celle-ci et de la zone d’intérét lui étant associée pendant tout le cycle respiratoire.
Ceci fut observé exclusivement au niveau du 3¢ espace intercostal et de la lighe mid-claviculaire
ou le coeur et le péricarde étaient prédominants chez certains patients. Afin de rendre valide nos
comparaisons inter-patients, nous avons choisi d’imager ceux-ci exactement au méme endroit. Il
est probable que de déplacer la sonde d’un ou de deux centimétres latéralement aurait été
suffisant pour réduire substantiellement ce probleme. En définitive, seulement 6 séquences
échographiques (< 1%) n’ont pu étre analysées suite a un suivi inadéquat de la plévre.
L'enregistrement des séquences étant rétrospectif, ceci était souvent causé par un mouvement
plus ou moins brusque de la sonde au début de la séquence échographique alors que
I’observateur stabilisait sa main. Cet aspect pourrait étre corrigé en portant une attention plus
particuliére a cet enjeu avant de sauvegarder la séquence échographique. De fagon générale, des
améliorations a notre algorithme de suivi pourrait aussi aider a minimiser ce probléme.

Finalement, tel que démontré par notre premiere analyse de sensibilité, les résultats de nos
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analyses secondaires sont inchangés méme en éliminant les séquences échographiques de
moindre qualité. Hormis la nécessité d’avoir une image stable et une quantité suffisante de plévre
visible a travers le cycle respiratoire, la qualité de I'imagerie ne semble donc pas étre un critére

déterminant pour réussir a mesurer la déformation pleurale.

2- Effet dose réponse

Bien que d’autres groupes aient déja décrit la mesure de la déformation pleurale régionale par
échographie chez I'humain’%?, notre étude bonifie substantiellement cette littérature en
décrivant I'impact du volume courant sur la déformation pleurale régionale. Bien que I’absence
d’'une mesure étalon ne nous permette pas de nous prononcer sur l'utilité des différents
parametres d’élastographie étudiés, nous décrivons un effet dose-réponse attendu entre certains

parametres et le volume courant administré.

A premiére vue, il peut sembler surprenant que des calculs faits a partir d’'une zone d’intérét de
2 mm d’épaisseur puissent générer un signal physiologique produit par la plévre, une structure
dont I'épaisseur n’est que de seulement 30 a 40 microns®®. La partie supérieure de la zone
d’intérét étant alignée avec la plévre, la majeure partie de I'image composant la zone d’intérét
est formée d’artéfacts de réverbérations provenant de la plévre et des autres couches de tissus
mous®. Les artéfacts provenant de la plévre sont les plus évidents lorsque I'on contraste le
glissement pleural normal visualisé en mode-M avec leur disparition lors de la survenu d’un
pneumothorax (Figure 23). Nous faisons I’hypothése que ces artéfacts de réverbération contenus
dans la zone d’intérét contiennent une information anatomique sur la plévre permettant a notre
algorithme de calculer les parameétres d’élastographie. Cependant, il faut aussi considérer la
possibilité qu’un suivi imparfait de la zone d’intérét se traduise par la présence d’une partie d’un
muscle intercostal dans la zone d’intérét. Bien qu’il soit techniqguement possible de mesurer la
déformation du muscle intercostal’, nous ne croyons pas que ceci explique nos résultats, les

patients ayant été paralysés pour I'induction anesthésique.

Un résultat important de notre étude est que la déformation latérale ne démontrait qu’une
pauvre relation dose-réponse avec le volume courant méme si la représentation graphique dans

le temps de la déformation latérale semblait suivre I'administration du volume courant chez
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plusieurs patients (Figure 16C). Nous avons observé des petites zones de déformation latérale
négative lors de I'insufflation du volume courant (Figure 16A). Des zones de déflation locale lors
de l'insufflation ont aussi été décrites chez I’animal (Figure 24)>>°¢. Ces zones ayant comme effet
de minimiser la déformation latérale calculée pour I’'ensemble de la zone d’intérét, il est possible
qgue celles-ci expliquent le meilleur effet dose-réponse de la déformation latérale absolue par
rapport a la déformation latérale. En support a cette hypothése et de facon analogue, la
compliance pulmonaire globale corréle avec la somme des compliances locales positives
mesurées par tomodensitométrie thoracique, mais pas avec la sommes des compliances locales
positives et négatives®. Bien que les causes exactes de ce phénoméne de déflation locale a
I'insufflation ne soient pas bien définies, il est probable que le recrutement alvéolaire relié a
I’administration du volume courant y contribue. Il sera intéressant de vérifier si des différences
significatives entre la déformation latérale et la déformation latérale absolue chez un patient
donné pourraient étre I'expression de cycles de recrutement-dérecrutement et, possiblement,

d’atélectrauma.

Bien que nos résultats ne nous permettent pas de conclure définitivement par rapport a un effet
de la gravité sur nos mesures de déformation pleurale, nous avons observés des mesures
initialement plus élevées de la déformation latérale absolue, du cisaillement latéral absolu et de
la déformation de Von Mises dans les régions non dépendantes. A I'aide de parametres
ventilatoires similaires et de mesures de déformation pulmonaire régionale par
tomodensitométrie thoracique, Paula et al. ont observé des valeurs de déformation similaire dans
les zones dépendantes et non dépendantes>*. Nous postulons que leurs résultats difféerent des
notres car ceux-ci furent calculés en utilisant des zones d’intérét s’étendant dans tout le plan
coronal des bases pulmonaires aux apex. En effet, des différences dans la distribution de la
ventilation entre les bases pulmonaires et les apex ont été décrites chez des patients en position
couchée sous anesthésie générale®’. Avec I'augmentation du volume courant, la déformation de
Von Mises a semblé augmenter plus rapidement dans les zones dépendantes que dans les zones
non dépendantes tel qu’observé aussi par Paula et al. Ceci met en évidence des différences
régionales potentiellement cliniqguement importantes de la déformation pulmonaire et les

impacts que les parameétres ventilatoires peuvent avoir sur celles-ci.
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3- Reproductibilité

Nos mesures de reproductibilité intra-observateur étaient excellentes pour la déformation
latérale absolue, le cisaillement latéral absolu et la déformation de Von Mises. Bien que nous
ayons enregistré toutes nos séquences échographiques en triple, une seule séquence semble étre
suffisante. Quant a elles, nos mesures de reproductibilités inter-observateur et test-retest étaient
modérées a excellentes. Des intervalles de confiance plus grands étaient attendus, moins de
séquences échographiques ayant été enregistrées pour les calculer. Qui plus est, nous n’avons
utilisé aucun marquage sur les patients et il est possible que les séquences échographiques aient
pu étre enregistrées a des emplacements légerement différents. Ceci avait pour but de reproduire
les conditions normales d’utilisation au chevet des patients ou des marquages sont peu utilisés.
La robustesse de nos résultats est démontrée par notre deuxiéme analyse de sensibilité.
Finalement, les reproductibilités intra-observateur, inter-observateur et test-retest de la
déformation latérale étaient pauvres a modérées. Les phénomenes de déflation lors de
I'insufflation étant trés localisés, il se peut que de petites différences d’angulation ou de
placement de la sonde d’échographie aient pu se traduire par de réelles différences de
déformation latérale. Un phénoméne similaire a été observé par Duclos et al.”* A I'aide de
séquences échographiques extraites de banques d’images, ceux-ci mesuraient la déformation
pleurale pour détecter I'absence de glissement pleural pour diagnostiquer la présence d’un
pneumothorax. Bien que seul le processus d’analyse ait été répété, leur reproductibilité inter-

observateur était, elle aussi, pauvre.

4- Forces et faiblesses

Notre étude comporte plusieurs forces et faiblesses. Premiérement, nos résultats sont
physiologiquement plausibles : la déformation latérale absolue, le cisaillement latéral absolu et
la déformation de Von Mises ont augmenté avec I'administration de volumes courants de plus en
plus élevés. Deuxiemement, les résultats similaires de nos deux analyses de sensibilité
démontrent la robustesse de nos résultats. Troisiemement, notre devis chassé-croisé et
randomisé nous permet de minimiser les biais confondants, de maximiser la puissance de notre

étude pilote et de minimiser le risque d’un effet relié a I'ordre de la séquence d’administration
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du volume courant. Finalement, nous avons démontré la reproductibilité modérée a excellente

de nos mesures.

Compte tenu de la nature pilote de notre étude, plusieurs limitations s’appliquent a nos résultats.
Premiérement, la petite taille de notre échantillon limite notre capacité a obtenir des estimations
précises de la déformation pleurale chez I’humain adulte. Deuxiemement, aucune mesure étalon
n’était disponible a des fins de comparaison. Bien que des techniques de dilution a I’hélium ou de
rincage de I'azote aurait pu étre utilisées pour mesurer le volume pulmonaire télé-expiratoire,
celles-ci s'averent moins précises lors de phénomeénes de recrutement-dérecrutement alvéolaire
ou de surdistension?®. Troisiémement, la représentativité de la déformation pleurale par rapport
a la déformation pulmonaire reste a déterminer. Quatriemement, la pression, le flot et le volume
respiratoire n’ont pas été mesurés simultanément avec I'enregistrement de nos images. Le début
et la fin des cycles respiratoires n’était donc pas connu avec précision et les volumes administrés
au moment de l|'enregistrement pouvaient étre légerement différents de ceux notés
préalablement. Cinquiemement, a cause du glissement pleural, des cotes et de leurs cones
d’ombre acoustique, il est probable que la plévre visualisée en fin d’expiration n’était pas la plévre
vue en fin d’inspiration. Bien que les paramétres d’élastographie aient été calculés entre deux
images consécutives, le calcul des élastogrammes n’a pu étre effectué sur exactement la méme
région de la plévre pour tout le cycle respiratoire. Nos résultats refletent donc des mesures de
déformation moyennes dans le voisinage de la sonde. Finalement, plusieurs aspects techniques
de nos analyses devront vraisemblablement étre raffinés malgré des travaux préliminaires en vue
de la présente étude. Par exemple, la fréquence de la sonde utilisée et I'épaisseur et la largeur
utilisée de la zone d’intérét pourraient influencer les résultats des élastogrammes. Le
positionnement optimal de la zone d’intérét en cas d’anomalie pleurale telle que I'atélectasie

sous-pleurale devra aussi étre étudié (Figure 25).
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Figure 25. — Atélectasie sous-pleurale. La plévre (surlignée en rouge) est irréguliére et épaissie.

5- Mise en contexte

La réalisation de cette étude pilote s’inscrit dans un projet plus vaste visant a développer un outil
clinique permettant de détecter la surdistension pulmonaire chez les patients ventilés
mécaniquement. Qui plus est, cet outil serait non-invasif, non-irradiant, utilisable au chevet et
déja disponible dans tous les hopitaux. Un tel outil représenterait une avancée majeure pour

I’étude et la prévention du VILI.
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Autres modalités non-irradiantes de mesure de la déformation pulmonaire
régionale

Afin de mesurer la déformation pulmonaire régionale, des techniques autres que I’échographie
sont présentement étudiées dans le cadre de protocoles de recherche: la résonnance

magnétique et la tomographie par impédance électrique.

Bien que la résonnance magnétique soit non-irradiante, diverses difficultés techniques ont dd
étre surmontées afin de rendre son utilisation envisageable dans un contexte clinique.
Premiérement, le temps d’acquisition des images a raccourci substantiellement pour s’établir a
guelques secondes rendant méme possible I'analyse d’une seul cycle respiratoire (p. ex. examen
spirométrique)®®. Deuxiémement, les nouvelles techniques d’analyse de l'image se sont
affranchies de la nécessité d’utiliser un gaz hyperpolarisé (p. ex. helium-3)8%. Ceci est possible
grace a I'analyse du tissu pulmonaire lui-méme au lieu d’analyser le mouvement des gaz®®.
Cependant, malgré ces avancées, la résonnance magnétique nécessite le transport du patient au
département de radiologie pour sa réalisation. Dans une étude observationnelle multicentrique
francaise, le transport de patients ventilés mécaniquement était associé a un taux accru de
complications (rapport des cotes 1,9 [1,7 — 2,2]) et a une durée de séjour prolongée aux soins
intensifs®®, L’utilisation quotidienne ou aprés chaque modification des paramétres ventilatoires
de la résonnance magnétique est donc une proposition irréaliste pour étudier la ventilation

pulmonaire régionale.

Aussi dénué de radiations ionisantes, I'impédance électrique par tomographique est un examen
congu pour étre utilisé au chevet des patients. A I'aide d’une ceinture regroupant 16 électrodes,
un courant électrique d’environ 5 mA est appliqué au thorax via chaque paire d’électrodes de
facon séquentielle®. Le voltage mesuré a la surface par les 14 autres électrodes permet de
reconstruire une carte bidimensionnelle des changements d’'impédance associés au changement
d’aération pulmonaire pour chaque cycle respiratoire. La ceinture est positionnée dans le 4¢ ou
5¢ espace intercostal et permet d’interroger les deux lobes inférieurs. Avantage indéniable, son
utilisation ne requiert aucune manipulation une fois le dispositif mis en place et permet un

monitoring continu de la ventilation pulmonaire régionale. Bien qu’une description extensive des
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études validant I'impédance électrique par tomographie dépasse la portée de ce mémoire, une
excellente corrélation a été décrite entre la ventilation régionale chez I'animal mesurée par
impédance électrique par tomographie et celle mesurée par tomodensitométrie thoracique (R?
0,63 — 0,88)1%, Malheureusement, I’équipement d’impédance électrique par tomographie n’est
pas disponible de fagon routiniére dans les unités de soins intensifs ou dans les blocs opératoires.
Son utilisation est aussi plus dispendieuse que d’autres modalités telles que I’échographie ou la
tomodensitométrie thoracique®2. Aussi, tout changement de la ventilation pulmonaire régionale
signalé par I'impédance électrique par tomographie ne pourra étre expliqué que par la réalisation
d’un autre examen diagnostique (cliché radiologique simple, échographie pulmonaire,
tomodensitométrie thoracique). De plus, son utilisation ne permet de mesurer la ventilation
régionale que sur une section axiale du thorax d’une épaisseur de 5 a 10 cm, laissant le reste du
parenchyme pulmonaire inexploré®!. 'impédance électrique par tomographie nécessite aussi
I"utilisation d'électrodes actives pour effectuer ses mesures ce qui rend son usage non
recommandé chez les patients porteurs d’un défibrillateur ou d’un stimulateur cardiaque!®?.
Autre limitation, I'impédance électrique nécessitant qu’au moins 14 des 16 électrodes soient en
contact avec la peau pour fonctionner, des pansements au niveau thoracique ou une chirurgie
impliquant cette région peuvent rendre son utilisation impossible. Si le placement des électrodes
change sur le patient ou entre les patients, ceci peut augmenter la variabilité intra-patient ou
inter-patient des mesures®2, Finalement, bien que I'impédance électrique par tomographie soit
réalisable au chevet, I'appareil est difficilement transportable et ne peut étre installé rapidement
au chevet d’un patient instable a I'étage. Ceci pourrait limiter son utilisation pour étudier le

phénomeéne du dommage pulmonaire auto-infligé (voir plus bas).

En résumé, I'impédance électrique par tomographie est une technique validée, utilisable au
chevet des patients et non-irradiante permettant de monitorer en continu la ventilation
régionale. Ceci permet en théorie la mesure de la déformation pulmonaire régionale bien que
ceci n’ait pas encore fait I'objet d’une étude de validation. Son utilisation est surtout limitée dans
certaines situations cliniques décrites ci-haut et par la nécessité d’acquérir un nouvel équipement
sans que des études aient clairement démontré sa valeur ajoutée par rapport au monitoring

traditionnel.
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Utilisation clinique de I’élastographie ultrasonore pour mesurer la déformation

pulmonaire régionale

Comparativement a I'impédance électrique par tomographie, I’échographie pulmonaire possede
certains avantages. Premiérement, I'équipement nécessaire pour sa réalisation est déja
disponible dans la quasi-totalité des blocs opératoires et des unités de soins intensifs. Qui plus
est, en plus du parc d’échographes existant, de nouveaux appareils ultra-portatifs peuvent étre
achetés pour moins de 10 000 $. Bien que des améliorations logicielles seront nécessaires pour
inclure I'analyse élastographique aux échographes existants et a ces nouveaux appareils, ceci est
techniquement possible rendant le bassin d’utilisateurs potentiels de I'élastographie ultrasonore
tres vaste. De plus, son utilisation est non seulement possible au chevet des patients, mais elle
est aussi transportable a celui-ci. En plus des appareils portatifs de la taille d’ordinateurs portables
déja disponibles, une nouvelle génération de sondes échographiques ultra-portatives utilisables
avec un téléphone intelligent (p. ex. Clarius™ scanners, Butterfly iQ™, Philips Lumify™) est
maintenant commercialisée. Ceci pourrait permettre d’étudier a I'étage le phénoméne du
dommage pulmonaire auto-infligé chez des patients en insuffisance respiratoire aigué lors de leur
évaluation initiale (voir plus bas). Finalement, la cause de tout changement significatif de la
déformation pulmonaire régionale détectée par élastographie ultrasonore pourra étre
immédiatement investiguée a I'aide du méme appareil. Pour plusieurs pathologies, I’échographie
pulmonaire est plus sensible et spécifique que le cliché pulmonaire simple réalisé au chevet'®,
Ceci permettra d’expliquer rapidement les changements de déformation sans avoir recours a un

autre examen.

Par contre, I'élastographie ultrasonore posséde aussi quelques désavantages. Premieérement, un
acces au thorax du patient est nécessaire pour y déposer la sonde d’échographie et imager le
parenchyme pulmonaire. Ceci permet néanmoins une plus grande flexibilité qu’avec I'impédance
électrique par tomographie. Notre groupe a déja réalisé des mesures de déformation pulmonaire
régionale en cours de chirurgie thoracique. De plus, I'air bloquant le passage du faisceau
ultrasonore, la présence d’'un pneumothorax ou d’emphyséme sous-cutané rend impossible la
mesure échographique de la déformation. Aussi, I'analyse de la déformation pulmonaire

régionale n’est actuellement possible que sur une station dédiée avec un logiciel de recherche.
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Une fois la technique d’analyse raffinée, des travaux seront nécessaires afin d’intégrer ces
algorithmes aux échographes afin de permettre une mesure instantanée. Finalement,
I’élastographie ultrasonore ne permet pas une mesure continue de la déformation pulmonaire
régionale. La fréquence de sa mesure sera limitée par la disponibilité et le bon vouloir des
cliniciens. Cependant, ceci pourrait étre amené a changer au cours des prochaines années.
Certaines équipes de recherche travaillent a développer I'’échographie comme technique de
monitoring continu. Par exemple, une sonde flexible de moins d’un cm? congue pour étre portée
de fagon continue permet de mesurer les changements de diamétre de I’artére carotide®*. On
peut imaginer qu’a terme les patients puissent étre équipés de plusieurs capteurs de ce type pour
obtenir un monitoring continu de la déformation pulmonaire régionale a plusieurs

emplacements.

Cependant, en plus des améliorations techniques décrites ci-haut, plusieurs études
supplémentaires seront nécessaires avant de procéder a I'utilisation clinique de I’élastographie

ultrasonore pour mesurer la déformation pulmonaire régionale :

Etude #1 : Afin d’éviter I'atélectasie relié a 'anesthésie générale et les cycles de recrutement-
dérecrutement, nous étudierons des volontaires sains vigiles. Aprés la mesure de leur CRF a I'aide
d’une technique de lavage de I'azote, les volontaires respireront un éventail de volumes courants.
Pour mesurer le flot et les volumes inspirés, un spiromeétre avec un embout buccal sera utilisé et
des séquences échographiques seront enregistrées simultanément. Ces données serviront a
valider nos parameétres d’élastographie par rapport a la mesure de la déformation pulmonaire
globale des volontaires. Un modele prédictif sera aussi développé afin de déterminer des valeurs
normales de déformation. Ce modele prédictif nous servira de base de comparaison lorsque nous
mesurerons les déformations locales de la plévre de patients souffrant de différentes pathologies

pulmonaires.

Afin de pallier aux limitations de notre étude présente, un échantillon plus important de
volontaires sera recruté. Afin de s’assurer d’une image stable durant I'enregistrement de
séquences échographiques, un stabilisateur mécanique sera utilisé pour fixer la sonde en place.

Finalement, le spirométre sera connecté a un dispositif d’acquisition de données. Celui-ci
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interfacera avec un logiciel qui permettra de visualiser en temps réel et d’enregistrer chaque
volume courant respiré par les volontaires sains. Le couplage entre chaque volume courant
respiré et les séquences échographiques correspondantes sera assuré par un signal généré par
I’échographe pour chaque image individuelle. Une fois I’enregistrement échographique réalisé,
le cycle respiratoire correspondant sera identifié comme le dernier cycle ou les marqueurs de
I’échographe auront été captés. Les différentes phases des cycles respiratoires seront alors
déterminées en fonction du flot respiratoire (Figure 26). Ceci permettra de déterminer avec

précision le volume courant associé a une séquence échographique.

Une fois les résultats colligés, ceux-ci seront présentés a un panel d’expert dans le cadre d’une
réunion du Canadian Critical Care Trials Group. Plusieurs membres du Trials Group (L. Brochard,
N. Ferguson, M. Meade, T. Yoshida, E Goligher) sont des experts en physiologie respiratoire et ont
déja mené des études multicentriques sur la ventilation mécanique chez les patients atteints du
SDRA. A I'aide d’une méthode de Delphi modifiée!®®, un des paramétres d’élastographie sera

retenu comme celui qui mesure le plus fidelement la déformation pulmonaire régionale.
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Figure 26. — Exemple de I’enregistrement simultané du flot respiratoire et du signal de
synchronisation de I’échographe. L’enregistrement simultané du flot respiratoire et
du signal généré par I’échographe pour chaque image individuelle permet
d’identifier avec précision les images échographiques associées aux différentes
phases du cycles respiratoires. En effectuant I'intégral du flot respiratoire, le

volume courant inspiré pendant I’enregistrement peut étre calculé.

Etude #2 : Afin d’identifier un seuil de déformation associé a la surdistension, notre équipe
planifie aussi une étude chez des cadavres humains préservés avec la technique d’embaumement
Thiel a I’Université du Québec a Trois-Rivieres. Ceux-ci possédent des caractéristiques
pulmonaires élastiques similaires a des patients post-arrét cardiaque (Charbonney E,
communication personnelle). L'utilisation de cadavres nous permettra de ventiler ceux-ci avec
certaines combinaisons de parameétres ventilatoires connues associées a de la surdistension et de

réaliser une tomodensitométrie thoracique pour chaque combinaison de parameéetres
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ventilatoires. Cette combinaison de parametres délétéeres et d’imagerie systématique nous

permettra d’identifier un seuil de déformation locale de la plévre associé a la surdistension.

En assumant le succeés des études précédentes, de nouvelles études seront réalisées chez les
populations de patients a risque de VILI. Parmi celles-ci, on retrouve les patients nécessitant une
ventilation uni-pulmonaire dans le cadre d’une chirurgie thoracique, les patients souffrant du
SDRA et les patients en insuffisance respiratoire aigué. Pour chacune de ces problématiques, des
études descriptives devront étre effectuées. Suivront des études pilotes et des essais cliniques
randomisés visant a identifier et a valider des pistes de solutions aux problématiques décrites ci-

dessous :

1. Ventilation uni-pulmonaire
Survenant chez 4 a 15% des patients, le SDRA est la principale cause de déces dans la
premiére année suivant une chirurgie thoracique!l. La surdistension durant la
ventilation uni-pulmonaire est vue comme le facteur de risque principal au
développement de le SDRA. Le développement d’un outil clinique détectant la
surdistension pulmonaire permettrait de personnaliser les paramétres ventilatoires

afin de maximiser I’aération pulmonaire et de minimiser la surdistension.

2. SDRA
Malgré des parametres ventilatoires jugés sécuritaires, le tiers des patients atteints du
syndrome de détresse respiratoire aigué démontraient de la surdistension pulmonaire.
Chez ces patients, plusieurs thérapies additionnelles sont possibles: la diminution
supplémentaire du volume courant jumelé a I’épuration de CO, extra-pulmonairel©®,
I’utilisation de perfusions continues de bloqueurs neuromusculaires'®, la ventilation en
décubitus dorsal'’ et I'oxygénation extra-corporelle!?’. Plusieurs complications, dont
certaines mortelles, ont été décrites avec ces traitements adjuvants. Le développement

d’un outil clinique détectant la surdistension pulmonaire permettrait de bien cibler leur

utilisation.

Par ailleurs, Iutilisation de niveaux élevés de PEP reste controversée chez ces patients.

Bien qu’avantageux au niveau de I'oxygénation et de I'aération pulmonaire, I'utilisation
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d’une PEP élevée n’a pas été démontrée bénéfique au niveau de la mortalité?®31, La
survenue de surdistension pulmonaire lorsqu’utilisé a des niveaux trop élevés est la
principale hypothése mise de I’avant pour expliquer ces résultats. Le développement
d’un outil clinique détectant la surdistension pulmonaire permettrait de titrer la PEP de

facon plus sécuritaire.

3. Insuffisance respiratoire aigué
Le dommage pulmonaire auto-infligé (patient self-inflicted lung injury ou P-SILI) est un
concept novateur récent!®. Selon celui-ci, le développement d’une pathologie
pulmonaire réduisant significativement la CRF d’un patient pourrait mener a de la
surdistension pulmonaire si le patient atteint respire avec des volumes courants trop
importants méme en I'absence d’une assistance ventilatoire. Cette hypothése
expliquerait pourquoi les manifestations histologiques du SDRA et du VILI sont
identiques. Présentement, une telle hypothése est difficilement vérifiable, car il
n’existe pas de technique non-invasive, non-irradiante et utilisable au chevet en
urgence permettant de détecter la surdistension pulmonaire. Néanmoins, durant la
présente épidémie de SARS-CoV-2, plusieurs experts ont encouragé sur la base de ce
concept les cliniciens a considérer I'intubation précoce de patients jugés moins sévéere
mais avec un effort respiratoire important'®, Le développement d’un outil mesurant la
déformation linéaire de la plévre pourrait permettre de valider ce concept et la

conduite thérapeutique associée.
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Conclusion

Nous avons démontré des évidences préliminaires qui démontrent qu’il est possible de calculer
les composantes de translation, de déformation et de cisaillement dans plus de 90% des
séquences échographiques. La déformation latérale absolue, le cisaillement latéral absolu et la
déformation de Von Mises étaient plus informatifs par rapport au volume courant que la
translation latérale, la translation latérale absolue et la déformation latérale. La reproductibilité
intra-observateur était excellente pour tous les parameétres d’élastographie significatifs alors que

les reproductibilités inter-observateur et test-retest étaient modérées a excellentes.

Ces résultats appuient notre hypothése qu’il est possible de mesurer la déformation régionale de
la plevre en analysant des séquences échographiques pulmonaires a I'aide de I’élastographie
ultrasonore. Ce pilote informera la mise sur pied d’une nouvelle étude chez des volontaires sains
dont les objectifs seront de valider nos paramétres d’élastographie a I'aide d’une mesure étalon
et d’élaborer un modele de prédiction. Par la suite, nous tenterons d’identifier un seuil de
surdistension associé au développement du VILI. Finalement, de nouvelles études seront réalisées
chez les populations de patients a risque de VILI afin de décrire sa fréquence, ses facteurs de

risque et, éventuellement, d’étudier diverses stratégies permettant d’en diminuer la survenue.
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