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Les propriétés électriques passives du myocarde jouent un rôle majeur dans la 

propagation de l'impulsion cardiaque. L'anisotropie de ces propriétés est responsable de 

la plus grande vitesse de propagation de l'impulsion suivant la direction des fibres, tandis 

que leur altération peut provoquer un bloc de conduction fonctionnel et de graves 

arythmies. La mesure des conductivités électriques cardiaques est habituellement 

exécutée en injectant un courant connu dans le myocarde et en enregistrant le potentiel 

produit par la diffision de ce courant dans le tissu. Plusieurs techniques de mesure 

utilisant des électrodes intracellulaires pour l'injection du courant ou pour la mesure de 

potentiel sont rapportées dans la littérature. Nous avons développé une nouvelle méthode 

qui utilise seulement des électrodes extracellulaires. Notre approche est inspirée de la 

technique à quatre électrodes qui est constituée de quatre électrodes équidistantes et 

alignées appliquées sur le myocarde : le courant est injecté par les deux électrodes 

distales alors que la différence de potentiel est mesurée entre les électrodes centrales. 

Nous avons modifié la technique à quatre électrodes en réduisant considérablement 

l'espacement entre les électrodes et en variant la fiéquence du courant de 10 à 10000 Hz 

de façon qu'a basse fiéquence, le courant se propage dans domaine interstitiel et qu'à 

haute fréquence, il se propage dans les deux milieux. Les modifications du module et de 

la phase du potentiel sont reproduites avec un modèle bidornaine de myocarde approprié 

pour calder  les différentes conductivités. La combinaison d'une petite distance 

interélectrode et d'un modèle bidomaine est par conséquent, essentielle pour évaluer les 



propriétés intracellulaires, ce qui était impossible auparavant avec une grande distance 

interélectrode et un modèle monodomaine. 

Un modèle de tissu doit être utilisé pour analyser les mesures de courant et de 

tension et estimer les conductivités du myocarde. Nous décrirons deux modèles de 

myocarde développés pour estimer ces propriétés. Premièrement, le tissu cardiaque est 

représenté par le modèle bidomaine standard qui comprend une capacité membranaire; 

deuxièmement, ce modèle est modifié en ajoutant une capacité intracellulaire 

représentant une jonction intercalaire. Les solutions numériques sont calculées avec un 

algorithme de transformée de Fourier rapide sans contrainte sur le ratio d'anisotropie des 

domaines intracellulaires et interstitiels. Les paramètres bidomaines sont estimés avec un 

algorithme de type "Shor's r" modifié, en choisissant les paramètres qui génèrent la 

différence minimale entre les potentiels simulés et les potentiels mesurés suivant l'axe 

longitudinal et l'axe transverse dans toute la gamme de fréquences. 

Un système de mesure complet composé d'un capteur, d'un circuit électronique et 

d'un ordinateur est développé et testé sur des préparations de tissu canin. Le capteur est 

composé de deux rangées orthogonales de quatre électrodes afin d'échantillonner les axes 

longitudinal et transverse. Le capteur est constitué de 8 fils de platine-iridium (Pt-80%, 

Ir-20%) avec un diamètre de 50 pm insérés dans un treillis de nylon et encastrés dans la 

résine d'époxyde. Les électrodes de chacune des rangées sont pratiquement équidistantes 

avec une distance interélectrode d = 3 4 0 p  et sont plaquées avec du noir de platine pour 



diminuer l'impédance des électrodes et les effets des capacités parasites. Le circuit 

électronique est composé d'une source de courant alternative isolée optiquernent pour 

minimiser les fuites de courant à la masse et d'un amplificateur d'instrumentation. 

L'ordinateur est composé d'une carte d'aquisition avec un générateur de fonction 

programmable et d'une carte d'oscilloscope pour contrôler le courant et mesurer les 

potentiels. Les signaux de courant et de tension sont filtrés numériquement et traités pour 

mesurer l'amplitude et la phase du rapport tension sur courant. Une procédure de 

calibration avec trois solutions salines de conductivités connues est utilisée pour corriger 

les mesures sur le myocarde. 

Des tissus canins, soit d'oreillette ou de ventricule, sont excisés puis pemisés dans 

un bain de tissu avec une solution de Tyrode ou un mélange de Tyrode et de sang. Les 

mesures obtenues sur les préparations perfusées avec la solution de Tyrode ne sont pas 

stables et montrent une augmentation du module, ce qui reflète une diminution apparente 

de la conductivité qui pourrait être due à l'œdème. En contrepartie, les mesures obtenues 

avec perfusion de sang et de Tyrode sont stables. Le module du ratio diminue aux 

Eéquences supérieures, reflétant une augmentation apparente de la conductivité lorsque 

plus de courant circule dans le domaine intracelIdaire en court-circuitant la capacité 

membranaire. La qualité de la reproduction des données expérimentales par le modèle 

bidomaine standard est très bonne de 10 Hz à 1000 Hz et l'ajout de la capacité de 

jonction dans le second modèle améliore considérablement la qualité de la reproduction 

au-delà de 2000 Hz. Un bolus d'Heptanol-1, une drogue qui découple les cellules, fait 



tripler la résistivité de jonction transverse. En général, la reproductibilité des 

conductivités estimées est relativement bonne, avec des déviations standard variant entre 

2 et 20% de leur moyenne respeciive. Dans toutes les préparations, les conductivités 

bidomaines longitudinales (intracellulaire et interstitielle) sont plus grandes que les 

conductivités transverses, tel qu'attendu. Aussi, les conductivités interstitielles 

bidomaines sont supérieures a celles du milieu intracellulaire. La gamme des valeurs 

obtenues pour les préparations d'oreillettes chevauchent en général celles des 

préparations de ventricule pour la plupart des paramètres, suggérant que la variabilité 

interindividuelle est plus importante que la variabilité due au type de tissu. Les 

paramètres estimés sont dans la plage des valeurs physiologiques. 

Une limitation actuelle de cette méthode est le temps de calcul nécessaire pour 

évaluer les huit paramètres (5 a 12 heures sur une station de travail SGVR4000, 100 

MHz)  ce qui élimine toute possibilité de traitement en temps réel. Un nouveau protocole 

de mesure assisté par ordinateur utilisant plusieurs fréquences simultanément ou un 

balayage rapide en fiéquence pourrait diminuer le temps d ' acquisition pour saisir un 

changement rapide des propriétés électriques passives. 

En conclusion, les expériences montrent que cette technique est capable de 

discriminer le domaine interdiel du domaine intracellulaire et qu'elle peut être utile 

pour mesurer éventuellement les modifications des conductivités produites par la 

médication, l'hypoxie et l'ischémie. Aussi la petite d a c e  de mesure peut déterminer les 
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ABSTRACT 

The passive electrical properties of the myocardiurn play a major role in the 

propagation of the cardiac impulse. The anisotropy of these properties accounts for the 

faster velocity of the impulse dong the fiber direction, whereas their alteration cm lead 

to functional block and severe arrhythmias. The measurement of wdiac electrical 

conductivities is usually performed by injecting a known current in the myocardium and 

by measunng the potentials produced by the difision of the current in the tissue. 

Different measurement techniques have been proposed which use intracellular electrodes 

for either current injection or potential measurements. We have developed a new method 

which uses only extracellular electrodes. Our approach is derived fkom the four-electrode 

technique which consists of four equidistant and aligned electrodes applied over the 

myocardium: curent is injected between the two outer electrodes while the potential 

difference is measured between the two imer electrodes. We modified the four-electrode 

technique by reducing significantly the interelectrode spacing and by changing the 

fiequency of the current fiom 10 to 10000 Hz so that it flows in the interstitial domain at 

lower fiequencies and in both interstitial and intraceliular domains at higher frequencies. 

The aiteration of modulus and phase of the measured potential are then fined with 

appropriate bidomain myocardial models to compute the dBerent conductivities. The 

combinat ion of srnail interelectrode spacing and bidomain modeling is thus essentiai to 

assess the intraceliuiar properties, which was not possible previously with larger spacing 

and monodomain modeling. 



xiii 

A tissue model must be used to analyze the current and voltage measurements and 

to estimate the myocardial conduaivities. We describe two myocardial models developed 

to estimate these properties. Fintly, the cardiac tissue is represented by a standard 

bidomain model which includes a membrane capacitance; secondly, this model is 

modified by adding an intracellular capacitance representing the gap junctions. 

Numerical solutions are computed with a Fast Fourier Transfonn algorithm without 

constraining the anisotropy ratios of the interstitial and intracellular domaifis. Bidomain 

parameters are estimated by fitting, with a modified Shor's r-dgorithm, the simulated 

potentials to the potentials measured dong the longitudinal and transverse axes for 

different fiequencies ( 10- 10000 Hz). 

A complete measurement system, consisting of a probe, an electronic circuit and a 

computer, was developed and tested in canine tissue preparations. The probe consists of 

two orthogonal rows of four electrodes in order to sample both the longitudinal and 

transverse axes of the myocardial fibers. The probe comprises 8 platinum-iridium 

(Pt-800/o, Ir-20%) wires with a diarneter of 50 pm inserted tbrough a nylon mesh and cast 

into epoxy resin. The electrodes of each row are nearly equidistant with an interelectrode 

distance d ~0.340  mm and are plated with platinum-black to reduce the impedance of the 

electrodes and the effects of stray capacitances. The electronic circuit is composed of a 

floating alternathg curent source optically isolated to minimize m e n t  leakage to 

ground and an instrumentation amplifier. The computer comprises a data acquisition 



board with a programmable fùnction generator and an oscilloscope board to measure the 

potentials and to control the current source. The w e n t  and voltage signals are digital1 y 

filtered and processed to measure both the amplitude and the phase of the voltage-to- 

current ratio. A calibration procedure using three saline solutions of known conductivities 

is used to correct the myocardial meamrements. 

Canine atrial and ventricular tissues were excised and perfused in a tissue bath 

with either a Tyrode solution or mixture of blood and Tyrode. The voltage-to-current 

ratios measured in preparations perfùsed with Tyrode were not stable and showed an 

increase of the modulus, reflecting an apparent decrease of conductivity that couid be due 

to edema. In contrast, the measurements obtained with the blood-Tyrode perfusion were 

stable. The modulus of the ratio decreased at higher fiequencies, reflecting the apparent 

increase of conductivity as more current was shunted through the membrane capacitance 

into the intracellular domain. The goodness-of-fit of the standard bidomain model was 

very good fiom 10 to 1000 Hz, and the inclusion of the gap junction capacitances in the 

second model improved significantly the goodness-of-fit above 1000-2000 Hz. A bolus 

of Heptanol-l, a h g  which uncouples the cells, produced a three fold increase of the 

transverse bidomain junction resistivity. In general, the reproducibility of the estimated 

conductivity values was quite good, with standard deviations that ranged between 2 to 

20% of their respective means. In ail preparations, the longitudinal bidomain 

conductivities (intracellular and intemitid) were higher than the transverse ones, as 

expected. Also, the interstitiai bidomain conductivities were higher than the intracellular 



ones. The ranges of values obtained for the atriai preparations generally overlapped those 

for ventricular preparations for most parameters, suggesting that inter individual 

variability was more important than tissue type variability. The estimated parameters 

were in the physiological range. 

A present limitation of this method is the long computer time necessary to 

evaluate the eight parameters (5 to 12 hours on a SGVR4000, 100 MHz work station) 

which precludes on-line analysis. A new computerized measurement protocol using 

multiple simultaneous frequencies or a rapid fiequency sweep could also reduce the 

acquisition time so as to capture rapid changes of the passive elearical properties. 

In conclusion, the experiments show that this technique is able to discriminate the 

interstitial domain fiom the intracellular one. This technique can be usehl to masure the 

modifications for conductivities produced by medication, hypoxia and ischemia. Also, 

the small sensing area can determine the electncal properties of tissue in specific regions 

responsible for conduction abnormalities such as reentry or fiinaionai block so as to 

investigate the mechanisms of cardiac arrhythmias. 
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k,, k, k, Fréquence spatiale suivant les axes Z, y ,  I respectivement (rad/m) 

K Ratio d'anisotropie 

t Longueur moyenne d'une cellule (cm) 

n, n, n, Nombre de nœuds du sous bloc suivant les axes T, J , f respectivement 

N Ratio de la densité de jonction transverse sur longiîudind 

r Coordonnées (x, y, z) 

ro Coordom6es (xh y& 20) 



r1 Résistance intracellulaire par unité de longueur (mm) 

r m  Résistance membranaire fois l'unité de longueur (a-cm) 

r o  Résistance extracellulaire par unité de longueur (Ncm) 

& Résistivité intracellulaire du cytoplasme (necrn) 

Rw Résistivité de jonction ( k m )  

Ri Résistivité spécifique de jonction (Skm2) 

Rtn Rési stance spécifique memb ranaire (S2*cm2) 

SI,  S e  S, = -(g,kf + g,,,k: + g,k:) as, =&kf + g,ki + g,k:) respectivement 

Val.x Dérivée maximale de la montée du potentiel d'action (V/s) 

v a  Amplitude de la source de tension (V) 

Potentiel transmembranaire (V) 

3, , Axes x, y et z respectivement 

l',,,(a) Admittance membranaire spécifique (n" -cm-2) 

~ ( o )  Ratio voltage-sur-courant (VIA) 

ZPP Impédance de jonction (km) 

2, , 2 ,  Impédance intracellulaire longitudinale et transverse respectivement ( k m )  

2 )  Ratio voltage-sur-courant expérimental suivant l'axe longitudinal (VIA) 

~ f ( r u )  Ratio voltage-sur-courant simulé suivant l'axe longitudinal (V/A) 

2, Impédance spécifique mernbranaire (a-cm2) 

2, (a) Ratio voltage-sur-courant expérimental suivant l'axe transverse (VIA) 



2: (cu ) Ratio voltage-sur-courant simulé suivant l'axe transverse (WA) 

Symboles Grecs 

Ratio surface sur volume (cmo1) 

Unité de longueur discrète (cm) 

Différence de potentiel entre les électrodes centrales Or) 

Constante d'espace en courant continu suivant la direction D (cm) 

Constante d'espace fréquence-dépendant suivant I'axe longitudinal (cm) 

Constante d'espace fréquence-dépendant suivant l'axe transverse (cm) 

Constante d'espace générale (!21n-cm3") 

Fraction de la section intracellulaire and interstitielle 

Conductivité standard (Slcrn) 

Constante de temps de la membrane (s) 

Constante de temps du pied du potentiel d'action (s) 

Potentiels respectifs du d i e u  intracellulaire et interstitiel (V) 

Angle (degré) 

Fréquence angulaire (radkec) 



CHAPITRE 1 : INTRODUCTION 

Les maladies du coeur ont une très grande prévalence en Amérique du Nord et en 

Europe. Malgré l'avènement de nouveaux médicaments de plus en plus efficaces, de 

pacemakers plus sophistiqués et des nouveaux traitements comme l'angioplastie et 

l'ablation radio Fréquence, les maladies du cœur demeurent une des principales causes de 

décès. Les personnes traitées pour une maladie cardiaque autrefois mortelle récidivent 

plus souvent, d'où l'importance de la recherche pour mieux comprendre 

l'électrophysiologie de notre pompe vitale. 

Le myocarde normal se contracte de façon rythmique, synchrone et uniforme. La 

contraction du tissu musculaire est provoquée par la propagation du potentiel d'action 

initiée par le nœud sinusal, d'abord dans les oreillettes puis dans les venmailes [Il. Les 

mécanismes des troubles du rythme cardiaque sont de deux types : soit un problème 

d'automaticité (tachycardie de type sinusai, parasystole ventriculaire . . .), soit un trouble 

de la conduction (bloc unidirectionnel avec réentrée, tachycardie ventriculaire, 

fibrillation). Dans ma thèse, je veux apporter un nouvel outil de recherche su les troubles 

du rythme provoqués par un troubie de la conduction causé par une anomalie des 

propriétés éiectriques passives du myocarde. 

La propagation d'une impulsion cardiaque implique un circuit local comprenant 

quatre éléments fonaiomels : a) les C~MUX membranaires qui s'ouvrent pour faire entrer 



le courant d'excitation dans la cellule, b) la conductivité intracellulaire, c) la capacité 

membranaire, et d) la conductivité interstitielle. Tous ces éléments déterminent la vitesse 

de propagation d'un potentiel d'action dans la fibre musculaire et aussi le bloc de cette 

propagation [Z]. La vitesse de propagation d'un potentiel d'action peut être modifiée de 

deux façons : en changeant soit les propriétés actives de la membrane soit les propriétés 

électriques passives du tissu [3]. 

Les propriétés actives de la membrane (forme du potentiel d'action, durée de la 

période réfiactaire, potentiel de repos, perméabilité de la membrane aux différents ions, 

etc.) sont liées à la dynamique non linéaire du potentiel d'action. Par ailleurs, les 

propriétés électriques passives, sous seuil, (les conductivités des milieux intracellulaires 

et interstitiels le long des fibres et perpendiculaire aux fibres, la capacité et la résistance 

membranaire, etc.) dépendent de la microstructure et de la composition ionique du 

myocarde. 

Un exemple de l'influence des propriétés passives est la vitesse de propagation 

qui est près de trois fois supérieure suivant la direction des fibres que celle transverse aux 

fibres [4,5,6,7]. Clerc [7] estime ainsi que dans le milieu interstitiel, la résistivité 

transverse est 2.7 fois supérieure a la résistivité longitudinale et que dans le milieu 

intracellulaire, la résistivité transverse est 9.4 fois plus grande que la résistivité 

longitudinale. Il atmbue la différence de vitesse de conduction à cette anisotropie des 

résistivités intracellulaire et interstitielle. L'influence de la conductivité des jonctions sur 



la vitesse de propagation et la forme du potentiel d'action (v- et rloor) est montrée par 

des simulations numériques [8] ainsi que par des expériences utilisant 1'Heptanol-1, 

connu comme étant un découpleur intracellulaire. Ainsi, une couche de myocarde canin 

sous-perfusée soumise à un traitement d'Heptano1-1 par Balke et wll. [9] montre un 

ralentissement de la vitesse de conduaion transverse et longitudinale attribuable à une 

augmentation simultanée de la résistivité des jonctions car I'Heptanol-1 ne modifie ni 

l'amplihide du potentiel d'action, ni le taux maximum de dépolarisation [9]. Delmar et 

col!. [IO], ont aussi obtenu un bloc de conduction transverse complet en sous-perfusant 

une fine tranche d'épicarde de mouton avec une solution de Tyrode contenant de 

17Heptanol. 

La cartographie d'activation cardiaque permet d'illustrer la propagation des fionts 

d'activation endo- et épicardiques ainsi que les blocs de conduaion à l'aide de cartes de 

lignes isochrones. Elle permet d'identifier la position des obstacles, mais ne donne 

qu'une information limitée sur les caracîéristiques électriques du tissu. Le but de ce 

travail est d'élaborer une technique de mesure des conductivités intracellulaire et 

interstitielle du tissu cardiaque suivant les axes longitudinal et transverse aux fibres. 

L'instrument de mesure devra être apposé simplement à la d a c e  du tissu et ne 

nécessiter aucune chambre expérimentale particulière. 

Au chapitre 2, une revue des différentes techniques de mesure des propriétés 

électriques passives du tissu cardiaque (et quelques applications sur le muscle 



squelettique) nous permettra de déterminer que l'approche la plus appropiée est la 

technique à quatre électrodes extracellulaires et équidistantes. La technique de base 

consiste à apposer quatre électrodes équidistantes sur le tissu cardiaque et d'injecter un 

courant connu par les deux électrodes excentriques, tandis que la différence de potentiel 

modulée par les caractéristiques électriques du tissu est mesurée par les deux électrodes 

centrales. Plonsey et Barr [I l ]  ont théoriquement montré la possibilité de mesurer les 

conductivités intracellulaire et interstitielle en utilisant une combinaison de mesures 

mivant l'axe longitudinal et transverse aux fibres avec deux distances interélectrodes 

particulières. Cependant, leur solution analytique n'est valide que si le ratio des 

conductivités intraceilulaires et interstitielles est le même suivant les trois axes du tissu, 

ce qui n'est physiologiquement pas réaliste [5,6,7]. 

Au chapitre 3, nous présentons les aspects théoriques de notre méthode qui est 

basée w l'utilisation d'un courant sinusoïdal sur une plage de fréquence de 12 Hz à 

10 lcHz avec une faible distance interélectrode (340 pm) Le changement de Wquence du 

courant pouvant dors se substituer a une variation de la distance interélectrode. La 

distribution de potentiel dans un modèle de tissu tridimensionnel, bidomaine et 

anisotrope, sans contrainte du ratio d'anisotropie, est calculée numériquement par la 

méthode de la transformée de Fourier spatiale. Ce modèle est adapté à l'utilisation du 

courant altematif et inclus une capacité intracellulaire. L'évaluation des conductivités du 

tissu cardiaque se Et en ajustant les propriétés passives du modèle qui minimisent la 

différence entre les mesures expérimentales a celles simulées par le modèle sur toute la 



plage de Eéquence et suivant les deux axes de mesure. Le capteur comporte huit 

électrodes disposées selon deux quadruplets d'électrodes équidistantes alignés selon deux 

axes orthogonaux. 

Au chapitre 4, des mesures expérimentales sont obtenues sur des tissus cardiaques 

N1 vitro. Nous déaivons les éléments nécessaires pour un système de mesure tel que : les 

microélectrodes métalliques et leur traitement pour diminuer leur impédance, les 

spécifications techniques du circuit électronique, la mise au point du montage Ni vitro et 

l'analyse des mesures par les différents modèles. 
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CHAPITRE 2 : LES METHODES DE MESURE D'IMPEDANCE 

2.1 NOTIONS RELATnrES AUX TISSUS BIOLOGIQUES 

Le modèle de câble est une représentation électrique simple, en une dimension, 

des fibres qui ont une géométrie cylindrique tel que les fibres musculaires ou nerveuses. 

Le modèle de câble permet d'étudier la propagation de l'excitation dans ces fibres et peut 

être utilisé pour le muscle cardiaque en choisissant de petits muscles papillaires [12] de 

géométrie cylindrique. Les équations qui régissent ce modèle peuvent être adaptées pour 

représenter les conditions des phénomènes passifs. 

Le modèle de câble est développé à partir de la théorie des circuits électriques. 

En supposant une syméme axiale, ceci permet une représentation unidimensionnelle [13]. 

La Figure 2.1 illustre les composantes élecmques discrètes d'un câble composé par un 

réseau d'unités de longueur hx (cm). Les milieux intracellulaire et interstitiel y sont 

représentés par les résistances ( c h ,  r&) et sont séparis par une membrane qui permet 

le passage du courant transmernbranaire i , h  d'un milieu à l'autre. La double couche 

lipidique de la membrane est représentée par une capacité membranaire (cm&) et la 

conduction ionique membranaire par une résistance membranaire (r,,, / dr ) en parallèle; 

i, et z, sont respectivement les courants interstitiels et intraceliulaires. En f~sant  tendre 



hr vers O, nous pouvons passer d'un réseau de résistances aux équations analytiques. 

Figure 2.1 Modèle de câble 

Une série d'équations régissent la propagation du potentiel d'action dans un câble 

[ 1 1,141 et sont vérifiés expérimentalement. Dans le cadre des études des propriétés 

passives du tissu cardiaque, le modèle de câble est surtout utilisé avec des préparations 

qui comportent des mesures intracellulaires et extracellulaires [7,12,15]. Le modèle de 

câble a été extrapolé en deux dimensions avec le modèle de disque qui considère 

cependant une symétrie radiale par rapport au site d'injection du courant intracellulaire 

[l4,16]. Les nouveaux modèles de câbles numériques tiennent compte de la 

discrétisation des cellules et des jonctions intercalaires afin reproduire le comportement 

de la propagation de l'onde [8]. 

2.1.2 MEEUX MONODOMAiNE, BIDOMAlNE, ISOTROPE ET ANISOTROPE 

Les techniques standard de mesure de conductivités de matériaux utilisent une 

approche macroscopique différente de celle du modèle de câble qui ne permet pas de 



distinguer le milieu intracellulaire du milieu interstitiel. On attribue le qualificatif de 

monodomaine a une structure formée d'un domaine uniforme et continu. Le 

monodomaine est utilisé pour décrire des matériaux inertes tels que des conducteurs 

métalliques et des solutions électrolytiques homogènes. Par contre, la structure du 

myocarde est qualifiée de bidomaine car elle est composée d'un domaine intracellulaire 

et d'un domaine interstitiel de conductivités différentes, séparés en tout point par une 

membrane. Un milieu est qualifié d'isotrope quand il possède les mêmes propriétés dans 

toutes les directions. Le muscle cardiaque a une structure anisotrope car il possède des 

conductivités électriques différentes suivant les axes orthogonaux. L'axe de plus grande 

conductivité est orienté suivant la direction des fibres et les axes de plus faible 

conductivité suivant les directions transverses aux fibres [7]. 

2.2 ÉVALUATION DES PARAMÈTIWS PASSIFS DU TISSU 

Il n'est pas aussi simple de mesurer la conductivité du tissu cardiaque que celle 

d'un fil de cuivre. La première difficulté est causée par la complexité de la structure 

conductrice du tissu biologique dont la modélisation demande des artifices 

mathématiques. La deuxième dficulté est provoquée par une impédance d'électrode 

créée par 1 ' interfâce entre le tissu et les électrodes de mesure [17,18,19,20], ce qui exige 

des amfices électroniques dans les cas ou les électrodes sont très petites. La conduction 

électrique du tissu est ionique alors que celle du métal est électronique, ce qui foxme une 

region de diffusion des ions [21] à l'interfiice métal-électrolyte. 



Il existe différentes façons de mesurer les paramètres de conductivité d'un tissu, 

mais le principe général est d'injecter un courant d'intensité et de forme connue (courant 

alternatif ou continu, onde carrée etc.) et de comparer la réponse du tissu à un circuit 

électrique équivalent qui modélise la diffusion du courant dans le tissu. Les techniques 

de mesure se sont raffinées au gré des nouvelles technologies disponibles (électrodes, 

micro-électronique, systèmes d'acquisitions, traitement numérique) et avec la nature des 

paramètres à mesurer. Les techniques pour mesurer les propriétés électriques 

microscopiques utilisent surtout des rnicropipetîes pour accéder au milieu intracellulaire 

et interstitiel afin d'y injecter du courant ou de mesurer le potentiel [15,16,22]. 

2.2.1 LES MI%~ODES BASÉES SUR LE MOD= DE C ~ L E  

Le modèle de câble est considéré comme étant bidomaine, isotrope et uniforme 

[23]. L'approche par courant alternatif est fiéquernrnent utilisée pour l'analyse de 

l'impédance avec ce modèle. La technique est expérimentalement mcile bien que 

l'analyse en ftequence soit relativement simple. L'utilisation du courant sinusoïdal 

produit une réponse du tissu en régime permanent, ce qui n'est pas le cas avec une 

réponse a un échelon. Le sinus étant une harmonique pure, il permet de mesurer la phase 

entre le courant injecté et la tension produite par la diffusion du courant dans le tissu et de 

vérifier que ce dernier n'induit pas de distorsion dans le signal. 



Une méthode pour étudier les propriétés en courant alternatif d'une fibre 

musculaire consiste à utiliser deux électrodes intracellulaires, l'une qui injecte le courant 

et une autre qui mesure la réponse en tension produite par le tissu. L'impédance globale 

de la membrane est généralement représentée par un modèle électrique comprenant une 

combinaison de résistance en parallèle avec un condensateur [14,22,24]. Pour Freygang 

et d l .  [25], l'injection d'un courant alternatif par chacune des extrémités d'une fibre de 

Purkinje entourée par une huile de silicone permet de mesurer la conductivité 

intracellulaire de la fibre en utilisant un modèle électrique intracellulaire issu du modèle 

de câble. 

Weidmann [12] utilise deux grandes électrodes extracellulaires à chacune des 

deux extrémités d'un mince faisceau de la cavité interne ventriculaire isolée dans un bain 

de silicone. La fibre est irriguée aux deux extrémités par une solution de Tyrode. Un 

échelon de courant sous-liminaire est appliqué dans le milieu extracellulaire aux 

extrémités du fisceau par un circuit isolé de la masse. Les mesures de potentiel sont 

faites avec deux micropipettes Ling-Gérard intracellulaires ou extracellulaires. L'auteur 

montre qu'une distance entre les électrodes d'injection de courant de quelques constantes 

d'espace permet au courant de se séparer entre les milieux intracellulaire et interstitiel, 

car à mi-chemin de chacune des électrodes de stimulation, les potentiels intracellulaire et 

interstitiel sont égaux. Il utilise aussi un protocole provoquant des potentiels d'action 

monophasiques pour déterniinet le rapport entre les condudvités intracellulaires et 

interstitielles. Ce protocole utilise le modèle de câble et permet d'estimer les 



conductivités intracellulaire et interstitielle, la constante d'espace, la résistance et 

capacité membranaire spécifique et la constante d'espace. Chapman et d l .  [IS] 

reprennent le protocole de Weidmann [12] sur des trabécules de cœur de grenouille pour 

déterminer la conductivité intracellulaire. La conductivité du cytoplasme est déterminée 

par mesure intracellulaire, ce qui permet d'évaluer la résistivité des jonctions par simple 

soustraction de la résistivité cytoplasmique à la résistivité intraceilulaire. En augmentant 

la fréquence d'excitation sous-liminaire injectée par les extrémités de la fibre, ils mettent 

en évidence la diminution de la constante d'espace et sont capables d'évaluer la valeur de 

la capacité de jonction. 

En 1976, Clerc [7] utilise le montage de Weidmann [12] et effectue des mesures 

de conductivité sur une préparation de trabécule de veau orienté suivant la direction 

longitudinale et transverse aux électrodes de courant. Ceci lui permet d'utiliser le modèle 

de câble selon une seule direction a la fois et d ' o b t e ~  les conductivités intracellulaires et 

interstitielles suivant chacune des directions. 

2.2.2 LES -ODES AVEC I~ECTRODES EXIRACELLULAIRES 

Plusieurs techniques ont été développées pour mesurer l'impédance avec des 

électrodes extracellulaires afin d'éviter les problèmes techniques relatifs aux électrodes 

intraceiluiaires. Les techniques couramment utilisées pour faire des mesures d'impédance 

sur du tissu biologique utilisent principalement deux ou quatre électrodes. Dans tous ces 



cas, le tissu est modélisé comme étant une structure homogène et macroscopique. 

La méthode à deux électrodes la plus commune pour mesurer l'impédance 

complexe du tissu est celle du pont d'impédance en courant alternatif (10 Hz a 1 Mhz) 

qui utilise la même paire d'électrodes pour injecter le courant et mesurer le potentiel. 

L'avantage majeur de cme technique est sa haute résolution et sa grande précision, mais 

l'impédance des électrodes peut poser des problèmes si elle n'est pas négligeable. La 

mesure est la somme de la tension produite par l'échantillon et celle produite par le 

passage du courant dans les électrodes [20]. Cene technique est utilisée par Schwan et 

Kay [26] qui sont souvent cités pour leurs mesures sur différents types de tissu [27]. 

L'impédance du tissu cardiaque est mesurée en piquant un fin cathéter dans le muscle 

muni de deux larges électrodes distantes d'environ 34 mm centre à centre. La résistivité 

du tissu est évaluée à 956 R-cm a une fkequence de 1 kHz avec un modèle uniforme 

monodomaine et isotrope [26]. Dans les conditions ou la miniaturisation des électrodes et 

la basse fréquence sont requises, la tension générée par le passage du courant dans les 

électrodes génère une tension de polarisation de l'ordre de grandeur du signal mesuré, et 

rend caduque la méthode à deux électrodes. 

À mi-chemin entre la technique par pont d'impédance et la technique à quatre 

électrodes, nous avons la technique à quatre électrodes avec pont d'impédance [20]. 

L'échantillon est déposé dans une cellule cylindrique entre deux grandes électrodes de 

polarisation contrôlées par un pont d'impédance, la tension est mesurée par deux 



électrodes extracellulaires introduites à travers la paroi de la chambre [20,28]. L'analyse 

de l'impédance du modèle est faite en courant alternatif en ajustant ses paramètres aux 

mesures expérimentales dans un plan de phase [29,30]. 

La technique à quatre électrodes diminue considérablement l'influence de la 

tension de polarisation sur les mesures car le courant injecté par les deux électrodes 

excentriques ne passe pas par les deux électrodes de mesure centrales. La méthode de 

mesure de Rush et coll. [31] est basée sur la technique a quatre électrodes alignées 

équidistantes. La distance interélectrode est de seulement 5 mm et l'utilisation d'un 

courant continu est désormais possible. Leurs mesures sont faites à la surface ou dans le 

tissu avec un quadruplet aligné suivant la direction des fibres puis transverse à la 

direction des fibres. La solution analytique du modèle permet de déterminer la résistivité 

du tissu suivant chacun des axes longitudinal et transverse aux fibres, mais ne tient pas 

compte du caractère bidomaine du tissu. 

Plonsey et Barr [ I l ]  ont éîudié l'application de la technique a quatre électrodes 

pour un milieu bidomaine et anisotrope. Une mesure avec électrodes rapprochées de 

l'ordre de la constante d'espace pennet d'évaluer les conductivités interstitielles 

longitudinales et transverses du tissu tandis que les électrodes éloignées de plusieurs 

constantes d'espaces permettent au courant d'entrer dans les cellules pour évduer une 

combinaison des conductivités intraceilulaires et interstitielles. La mesure croisée permet 

d'estimer les paramètres suivant les deux axes. Leur conclusion montre que la mesure 



des résistivités suivant chacun des axes n'est pas directe mais est interprétée a partir du 

comportement d'un modèle qui dans leur cas possède un ratio d'anisotropie constant. 

Bien que notre sujet de recherche concerne le tissu cardiaque, des travaux 

intéressants sur le muscle squelettique permettent de confirmer l'effet du bidomaine sur 

les mesures extracellulaires. Gielen et d l .  [32] appliquent la méthode de Rush et 

coll. [3 11 mr le muscle squelettique. Une distance interélectrode réduite à 0.5 mm et 

l'utilisation d'un courant alternatif dans une gamme de 10 Hz à 20000 Hz met en 

évidence le comportement structurel du muscle squelettique. La résistivité et la phase 

varient avec la fréquence, alors qu'elles sont presque invariantes avec une distance 

interélectrode de 3 mm. Gielen et coll. [33] reproduisent le comportement de la 

conductivité du tissu squelettique en fréquence à l'aide d'un modèle anisotrope 

monodomaine dans un champ unidimensionnel longitudinal puis transverse. Cependant, 

t'expression de la conductivité suivant chacun des axes est dépendante de la fréquence en 

tenant compte de la structure intracellulaire et interstitielle des fibres squelettiques 

séparées par une membrane complexe. Roth et coll. [34,35] remanient le modèle de 

Gielen et WU. [33] et éliminent la variable qui tient compte de la position des électrodes 

dans les équations analytiques pour y introduire la notion de &&pence spatiale et 

temporelie. Cette approche explique I'expression complexe du muscle squelettique par 

une mesure avec la technique à quatre électrodes. Ils reproduisent grossièrement les 

mesures de Gielen et cou. [32] en introduisant un ensemble de paramètres dans leurs 

modèles. Les travaux sur le muscle squelettique de ces auteurs n'ont jamais, a notre 



connaissance, débouché sur une évaluation des paramètres électriques passif du tissu avec 

les derniers modèles développés. 

Les récents travaux sur le tissu cardiaque [30,36,37] n'ont pas encore exploite la 

structure bidomaine anisotrope. Steendijk et coll. [36] mesurent la conductivité 

longitudinale et transverse a la direction des fibres avec la technique quatre électrodes 

alignées sur un uzur de chien in vivo. Une distance interélectrode de 1 mm et une gamme 

de fréquence élevée (5 kHz à 60 kHz) leur permet de considérer le tissu comme un milieu 

monodomaine anisotrope. Leur modèle tient compte de la présence d'une couche 

superficielle de conductivité anormale entre les électrodes et le tissu à mesurer. 

2.2.3 LA IM~THoDE AVEC CARTE ÉPICARDIQUE 

Une approche originale consiste à evduer les conductivités du tissu par une 

mesure des électrograaimes épicardiques. Les mesures sont effectuées in vivo sur le chien 

et Roberts et cou. [6] utilisent les vitesses de conduction et l'amplitude du potentiel 

extracellulaire pour évaluer la résistivité du tissu en supposant que le fiont d'activation 

forme une ellipse. Ils montrent que la valeur des résistivités permet de reproduire les 

relations de la vitesse de conduction et de l'amplitude du voltage extracellulaire en 

fonction de l'angle de propagation avec l'axe des fibres. Ils utilisent les équations de 

diffusion du courant dans un milieu monodomaine anisotrope similaire à Rush et COIL 

[NI, sauf que la source de courant est une impulsion juxtaposée à un potentiel 



extracellulaire et que l'électrode de retour est considérée à l'infini. Ils calculent des 

résistivités intracellulaires et interstitielles à partir de l'amplitude du fiont d'onde 

extracellulaire et des résistivités monodomaines suivant les directions respectives en 

considérant qu'elles sont équivalentes aux résistivités bidomaines en parallèle. Roberts et 

Scher [ 5 ]  évaluent la résistivité monodomaine et dissocient le milieu intracellulaire de 

l'interstitiel tel que dans l'article précédent [6], sauf que l'amplitude du front d'onde 

utilisé pour le calcul des conductivités intracellulaires et interstitielles est calculé par un 

modèle bidomaine qui reproduit le champ de potentiel extracellulaire reproduisant les 

mesures expérimentales. 



CHAPITRE 3 : MODELES BIDOMAINES CAPACITIFS POUR LA 
MESURE DES CONDUCTIVITÉS MYOCARDIQUES 

3.1 SITUATION DE L'ARTICLE DANS LA &SE 

Le but de ce chapitre est de développer les modèles théoriques nécessaires pour 

analyser les mesures expérimentales. Après une revue de la littérature, nous sommes 

venus à la conclusion que la technique la mieux adaptée pour les mesures extracellulaires 

est celle des quatre électrodes développée par Rush et coll. [3 11. Cependant leur modèle 

ne permet pas de faire la distinction entre le milieu intracellulaire et le milieu interstitiel, 

ce que Plonsey et Barr [ I l ]  ont théoriquement résolu. La solution de ces auteurs nécessite 

deux distances interélectrodes différentes ce qui implique que la région étudiée change, 

mais surtout, elle impose un ratio d'anisotropie constant, ce qui n'est pas réaliste. 

Nous avons développé une technique de mesure à quatre électrodes avec un 

modèle de tissu bidomaine sans contrainte sur l'anisotropie solutionnée par transformée 

de Fourier numérique tridimensionnelle avec des électrodes fixes. Les conduciivtes sont 

évaluées par une procédure de régression itérative. Nous augmenterons la complexité du 

modèle en introduisant une conductivité intracellulaire complexe afin de mieux 

reproduire les observations expérimentales pour des fréquences supérieures à 1000 Hz. 
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3.2 ABSTRACT 

The passive electncal properties of cardiac tissue, such as the intracellular and 

interstitial conductivities dong the longitudinal and transverse axes, cannot be directly 

obtained fiom extracellular measurernents because of the bidomain nature of the 

myowdium. In this paper, we describe two myocardial models developed to estimate 

these properties by d y z i n g  potentials recorded with a pair of electrodes applied over 

the myocardium while injecting altemating current between another pair of elearodes. 

Firstly, the cardiac tissue is represented by a standard bidomain model which includes a 

membrane capacitance; secondly, this mode1 is modified by adding an intraceiiuiar 

capacitance representing the gap junctions. Numerical solutions are computed with a Fast 

Fourier Transform algorithm without constraining the anisotropy ratios of the interstitial 

and intracellular domains. Bidomain parameters are estimated by fitting, with a modified 

Shor's r-aigorithm, the simulated potemiais to the potentials measured dong the 

longitudinal and transverse axes for difTerent frequencies (1 0-10000 Hz). An important 

finding is that the interelectrode distance must be similar to the myocardial space 

constant so as to obtain frequency dependent measurements. Both models can accurately 

represent measured data up to 2000 Hz, but the second model m u t  be used above 2000 

Hr to account for the apparent increase of intracellular conductivity at higher fiequencies. 

Keywords: bidomain model, elecmcal conductivity, four-electrode technique, 

myocardium, anisotropy. 



3.3 GLOSSARY OF TERMS 

Subscrpts 

c Identifies cytoplasmic quantities 

i, e Identifies intracellular and interstitiai quantities, respectively 

L Identifies the longitudinal direction (along the fibers) 

T Identifies the msverse direction (across the fibers) 

x, y, z Identifies directions along the 2, J , Z axis respectively 

PrinciM S'bols 

AC, DC Altemathg and direct cuments, respectively 

A, . A, Intracellular and interstitial cross sectional areas, respectively 

cm Bidornain junction capacitance pet unit length (@/cm) 

cm Junction capacitance per unit length (F/crn) 

CI Specific junction capacitance (Wcm2) 

c m  Specific membrane capacitance (Wcm2) 

d Interelectrode distance 

D, Dy, D, Sub-block length along the Z, 9 ,  Z axis respectively 

c" Cost function (V/A) 

%: Spatial inverse Fourier transform 

rr, Spatial Fourier transform 

8 Bidornain conductivity (S/cm) 



2 Bidornain conductivity tensor 

gc Bidomain cytoplasmic conductivity (Siemendcm) 

&op 
Bidomain gap junction conductivity (Siemendcm) 

c. 

Hat " " Three dimensional spatial Fourier transform 

10 Amplitude of current source (A) 

[ni Membrane current per volume unit @/cm3) 

1, Extemal current source (A) 

intraceilular and interstitial current densities, respectively @/cm2) 

Spatial frequency (k, k,, k) 

Spatial frequency along P, 7 ,  Z axis respectively ( d m )  

Anisotropy ratio 

Average length of one ce11 (cm) 

Number of nodes in sub-block along the 2, y ,  i axis, respectively 

Transverse to longitudinal ratio of junction density 

Coordinate (x, y, z) 

Coordinate (xo, y& zo) 

Intraceilular cyto plasmic resistivity (ngcrn) 

Gap junction resistivity (Ran) 

Specific gap junction resistivity (l2*crn2) 

Specific membrane resistance (Q-cm2) 



Transrnembrane potentid Or) 

x, y or z axis respectively 

Specific membrane admittance (R"*cmQ) 

Voltage-to-curent ratios (WA) 

Junction impedance (km) 

Intracellular longitudinal and transverse impedance respectively ( h m )  

Experimental voltage-to-curent ratios along the longitudinal direction (WA) 

Simulated voltage-to-curent ratios dong the longitudinal direction (VIA) 

Specific membrane impedance (R-cm2) 

Experirnental voltage-to-current ratios dong the transverse direction (V/A) 

Simulated voltage-to-current ratios dong the transverse direction (V/A) 

Greek Symbols 

Surface to volume ratio (cm-') 

DC space constant along the direction D (cm) 

Frequency dependent space constant almg the longitudinal direction (cm) 

Frequency dependent space constant along the transverse direction (cm) 

General space constant ( ~ % r n ~ " )  

Intracellular and interstitiai fiactions of cross-sectional area 

Standard conductivity (Slcm) 

Membrane tirne constant (s) 



, , # Intracellular and interstitial potentials, respectively (V) 

O Angular fiequency (radsec) 

3.4 INTRODUCTION 

The measurement of cardiac electrical conductivities is usually performed by 

injecting a known current in the myocardium and by measuring the potentials produced 

by this current in the tissue. Different measurement techniques have been proposed which 

use intracellular electrodes for either current injection or potential measurernents 

[7,12,15,16]. We have developed a new method which uses only extracellular electrodes 

[38,39]. Our approach is derived fiom the four-electrode technique which consists of four 

quidistant and aligned electrodes applied over the myocardium: current is injected 

between the two outer electrodes while the potential difference is measured between the 

two imer electrodes [20]. This technique does not require a tissue chamber [7,12,15] and 

is not plagued by electrode polarkation like the two-electrode technique [ZO]. 

A tissue model must be used to analyze the current and voltage measurements and 

to estirnate the myocardial conductivities. When the cardiac tissue is represented by an 

homogeneous, anisotropic and monodomain medium, the bulk conductivities dong the 

longitudinal and transverse axes can be computed using a simple anaiytical formula [3 11. 

To estimate the interstitial and intracellular conductivities, a bidomain model must be 

used. Plonsey and Barr [ I l ]  have developed an analytical solution for au anisotropic 



bidomain mode! with an equal anisotropy ratio and they have proposed increasing the 

interelectrode distance to direct  the m e n t  flow from outside the cellq to inside the 

cells. In our approach, the current flow is redirected by increasing the frequency of the 

injected current while rnaintaining a constant interelectrode distance. In this paper, we 

develop a numerical method based on the Fast Fourier Transform (FFT) which is used to 

simulate the inner electrode potentials in two different anisotropic bidomain models with 

membrane capacitance and unconstrained anisotropy ratio. The parameters of the models 

are then fitted to measured potentials by a search algorithm. 

3.5 THE STANDARD BIDOMAIN MODEL 

Cardiac cells are joined at their ends by intercalated disks and each ceIl is connected 

to its neighbors by gap junctions passing through these disks. Current in the intracellular 

space of one cd1 c m  flow through the gap junctions into the intracellular space of the next 

cell. The intracellular space consthutes a syncytium and behaves on a macroscopic scale as 

a three dimensional conductor with a higher electrical conductivity dong the fiber axis [7]. 

The interstitial space surroundhg the ceils aiso forms an anisotropic three dimensional 

conductive medium [7]. To represent the electrical behavior of the myocardium, the 

bidomain mode1 considers that the intracellular and intersmial domains occupy the same 

space. Every point in the tissue thus belongs both to the intraceilular and the interstitiai 

domains which are separated fiom each other by the ceIl membrane. 



Let 2, and g, be the bidomain conductivity tensors of the intracellular and 

interstitial spaces in cartesian coordinates: 

The tensors comprise the longitudinal conductivities dong the fiber direction &=g,~, 

gLX=gaL) and the transverse conductivities orthogonal to the fiber direction (gY=gT, 

g,=g,~, g,=g,~, g,=g.r). Bidomain conductivities g (S/cm) are related to standard 

conductivities 0 (S/cm) by the fiaction of cross-sectional a m  occupied by the 

intracellular and interstitial spaces. Along the longitudinal direction, we thus have: 

g i ~ = Ç ~ ~ i  and g.r=Mii  (3 -2) 

and 

where A, and A, represent the cross sectional areas of the intracellular and interstitial 

spaces, respectively. Similar equations can be m e n  for the transverse direction. Ohm's 

law relates the intracellular curent density 3, and the interstitial current density je 

( ~ / r n ~ )  to the inmicellular 0, and interstitial 0, potential distributions by the following 

equations: 

jl = -gtvq (3 -4) 

Je = -gevq (3 -5)  

The membrane current per volume unit I, (Nm3) leaving the intracellular domain is 

given by: 



v J ,  =-lm (3 *6) 

The same membrane current enters into the interstitial domain where a possible source 

current I, (Nm3) can be injected at the electrode sites: 

VJ, =lm + I ,  (3 -7) 

The membrane consists of a specific membrane capacitance Cm, @/cm2) in paralie1 with a 

specific resistance R,, ( k m 2 ) .  The transmembrane currents is t hus: 

(3.8) 

where Pm is the surface to volume ratio of the cells (cm") and Y, is the transmembrane 

potentiai : 

vm = 0, - q (3 -9) 

Combining equations (3.4) to (3.8) gives the two constitutive equations of the bidomain 

model : 

v -&vol) = rm (3.10) 

v -@*v@*) = -lm - Is (3.1 1) 

3.6 DIRECT CURRENT APPROACH 

Plonsey and Barr [Il]  published a theoreticai investigation of the possible 

application of the bidomain model for the computation of intraceMar and interstitial 

conductivities h m  extracellular measurements. Their study was based on the four- 

electrode technique where the outer pair of electrodes drives a subthreshold direct current 



@C). The current flowing fiom the electrode into the myocardial tissue is modeled as a 

point source and is represented by a Dirac funaion at the position roi ( x ~ Y ~ z ~ ) :  

I,(ro) = 10 4r0) (3.12) 

where Io is the strength of the injected current. Assuming that this current is independent 

of time, the time dependent term in equation (3.8) vanishes and the equation becomes: 

The four electrodes are located on the surface of a semi-infinite medium, at z = 0. 

Combining equations (3.10) to (3.13) gives: 

With the assumption that the anisotropy ratios are equal to a constant K: 

the equations (3.14-3.1 5) have an analytical solution for the interstitiai potential Qe and 

the intracelluiar potentiai ai [Il]: 

0, (R) = - ' 0  ( L ) [ $ ¶ - l ]  
4 4 G  K + l  



where A is the global space constant in transformed coordinates ( ~ ' ~ + c m ~ ' ) .  

The space constant AD (cm) in the bidomain mode1 dong direction D (L or 7) is: 

Plonsey and Barr [ I l ]  have show that an interelectrode distance smaller than two 

thûd of the space constant dong the direction D (Âo) produces an almost nul1 

invacellular potential in the region between the two imer sensing electrodes. This means 

that the current is restncted to the interstitial domain whose sole conductivity is reflected 

in the potential measurements (Figure 3.1B). If the interelectrode distance is larger than 

3.3 times the space constant (Figure 3. IC), the intracellular and interstitial potentials in 

the region between the two sensing electrodes are almost equal (Os@), reflecting a 

redistribution of the m e n t  between the intracellular and the interstitial domains. The 

potentiai measured between the two inner electrodes decreases as the interelectrode 

distance is increased beyond the space constant, reflecting an increase in the apparent 

conductivity of the tissue as current can now flow in both the interstitial and intracellular 

domains. The measurement system, which uses only extemal electrodes, can thus sample 

separately the interstitial domain (small distance) and both domains in parallel (large 

distance). Plonsey and Barr [1 l] give an analytical expression for the innacellular and 



Figure 3.1 Cornparison between the direct current bidomain rnodel (left) and the 
alternathg current model (right). A) Elecmcal diagram of the DC model. B) 
Interstitial DC m e n t  pathways with a small interelectrode distance. C) 
Interstitial and intracellular DC current pathways with a large interelectrode 
distance. D) Electncd diagram of the AC model. E) Interstitial AC current 
pathways with a small interelectrode distance at low frequencies. F) 
Interstitial and intraceMar AC m e n t  pathways with a small interelectrode 
distance at higher fiequencies. 



interstitial bidomain conductivities along the longitudinal and transverse directions using 

a combination of measurements performed at smali and large interelectrode distances 

along the longitudinal and transverse directions. 

3.7 THE ALTERNATING CURRENT APf ROACH 

Instead of increasing the interelectrode distance ftrther than the space constant 

(which implies the sampling of a different, larger region), we have previously proposed 

[38,39] rnaintaining the small interelectrode distance (Figure 3. IE), but decreasing the 

space constant by injecting alternathg m e n t  (AC) at higher firequencies (Figure 3. IF), 

instead of DC. 

The specific membrane capacitance Cm combined in parallel with R, 

(Figure 3.1D) coIlStitutes a specific membrane impedance Zm (a-cm2) which is fiequency 

dependent. Submitted to a sinusoidal cment with an angular tiequency a, (radhec), the Zm 

modulus decreases as a, increases due to the shunting effect of membrane capacitance at 

higher frequencies. The equation describing the AC space constant is similar to that of 

the DC space constant [14], except that the AC membrane component Z replaces the DC 

cornponent R,. The bidomain space constants dong the longitudinal and transverse 

directions are [40]: 
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Figure 3.2 Space constants dong the longitudinal (lefi) and transverse directions (nght) 
computed with the conductivities of Le Guyader et ai. 1381. 

As an example, Figure 3.2 shows graphs of the complex values of the longitudinal and 

transverse space constants as function of the fkequency (the computations were 

performed using the bidomain conductivities listed in Table 3.1 and a specific 

capacitance of Cm = 1pF/ cm2). The modulus of the space constant diminishes as the 



fiequency increases, in accordance with the measurements of Chaprnan and Fry [15] in 

the fiog ventricle, and the phase lags frorn O to 45". For conductivity measurements, a 

small interelectrode distance is used and the current flows rnainly in the interstitial 

domain at low frequencies, whereas it flows in both domains at higher fiequencies as the 

space constant decreases. Expenments have been performed using a sensor with two 

rows of four electrodes at right angle and a sinusoidal current source with fiequencies in 

the range of 12 Hz to IOKHz. More idonnation is obtained by using multiple fiequencies 

instead of two different interelectrode distances, as each frequency corresponds to a 

different space constant 

3.8 THREE DIMENSIONAL FOURIER TRANSFORM SOLUTION 

The main limitation of the analyticai solution for the four-electrode technique [Il] 

is the hypothesis of a constant stnisotropy ratio, which is not tme for the myocardium 

[5,6,7,11]. A three dimensional numerical mode1 is thus required to cornpute the potential 



distribution. We consider a sinusoidal extemal current source 1, (ro ) = Io sin (ut) 6(ro ) 

which allows us to use the Laplace transform technique from the electncal circuit theory. 

Some of the bidomain equations from the previous section can be refonnulated to take 

into account the fiequency of the current source. The current density equations (3.4) and 

(3.5) become: 

j,(a~,r) = -g,V#, (w,r) (3.24) 

j,(~,r)= - g , v ~ , ( o , r )  (3 -25) 

where r  is a variable representing the coordinates (x, y, 2). The transfer function of the 

specific membrane admittance in the fkequency domain is: 

The general bidomain equations with a sinusoidal current source and unconstrained 

anisotropy are: 

We now have a paramemc system of equations with two unknowns (@i(ar), 

@(a\r)) and six parameters (gd, gir, ge*, Pm, R,,, ) ; Ca can be b e d  at 1pF/crn2. To 

solve this system, we use the Fourier transform in the space domain. The three 

dimensional spatial Fourier transform 6(0) of a potential #(a) is defined by: 



where k,, k,, R, (radm) represent the spatial eequencies dong the f, J and I axes. The 

inverse Fourier transfonn is: 

The hat notation "^  " over a variable denotes the spatial Fourier transfonn of this 

variable, Îs (ru, k, ) = (3r (1, (ru,r)} . We can demonstrate that the Fourier transform of the r 

second derivative of the potentiai dong Z is: 

In this way, the derivatives of a function c m  be transformed into sirnpler 

algebraic equations. Equation (3.27) and (3.28) are thus transformed into: 

s,&,(m , k r )  = p, ym(@)(e(@ A)-&(@ A)) 

s . ~ e G . k , ) = - P .  ~.(@)(cP,b,~,)-~,(@,k,))  -Î,(@,k,) 

where 

S, =-(g,k: +g,ki +g,kf) and Se =-(,,k,' +g,k: +g,k:) (3.34) 

/Y,,, and Y, are position independent and not affected by the spatial Fourier tramform. 

Combining equations (3.32) and (3.33) permits to isolate the Fourier transform of the 

potentials: 



The potentials in the space domain are 

transfonn of equations (3.3 5) and (3.36): 

# C I .  S .  

(3.36) 

then available by taking the inverse Fourier 

The Fourier transform of expressions (3.35) and (3.36) as sel1 as their inverse Fourier 

transforrns can be evaluated numerically and will be described later. 

3.9 TEE BIDOMAIN MODEL INCLUDING INTRACELLULAR CAPACITANCE 

Physiologically, the interstitial conductivities in both directions are purely 

conductive. However, the intraceilular medium is composed of cytoplasm with various 

inclusions and intercalated disks that separate the cells [41]. Studies performed with 

alternating current indicates that longitudinal capacitance in addition to resistance exists 

in the intracelluiar space [15,42]. Chapman and Fry [15] evaluate the longitudinal 

junction capacitance at 4.82 f l icm with a longitudinal resistance of 71 k m ,  which 

gives a M i e  constant of 0.32ms. The same authors report a membrane time constant, 

r, = 3.7 m. The longitudinal t h e  constant is about one tenth of the membrane tirne 



constant and this implies that junction capacitance cm modify the intenial conduaivities 

at over ten times the fiequency it takes for the membrane capacitance to modifi the 

membrane impedance. Reported values of specific junction capacitance Vary over a wide 

range fiom 22 @/cm2 [43] to 370 pF/cm2 (4.82 pF/cm with an average ce11 length of 

13 1 pm) [15]. This suggests the replacement of the intracellular conductivity in the 

bidomain model by a new fiequency dependent conductivity. 

To describe the new model, it is easier to use the concept of impedance instead of 

wnduaivity. The new intracellular longitudinal impedance 4 (km) is separated into 

two parts, an intracellular cytoplasmic resistivity R, (R-cm) in series with a junction 

impedance Z', (Qan). 2, ansists composed of the gap junction resistivity R, (Rcm) 

in parallel with the junction capacitance per unit length C, (F/m). 

R,,, is related to the specific gap junction resistivity R, (a-cm2) by the relation: 

RPP e (3.40) 

where 1 is the ce11 length. C,., can be expressed in term of specific junction capacitance 

C, @km2) by : 

cm =c, e (3.4 1) 

Clerc [7] postulated that the m e n t  flows in the transverse direction via torhious 

pathways, passing through a higher spatial density of junctions than in the longitudinal 



direction. We define N as the transverse to longitudinal ratio of junction density. The 

intracellular transverse resistivity is composed of the cytoplasmic resistivity in series with 

N times the frequency dependent junction impedance: 

2, = R c  +NZ, 

Taking into account the intracellular volume fiaction 4, we have two new 

fiequency dependent and complex bidomain conductivities: g, (a) = /Z, and 

g,, (a) = g, /Z,, . The bidomain conductivity of the gap junction is g, = gl IR,, , the 

bidomain equivalent of the junction capacitance per unit length is c, = Ç, C, . Figure 

3.3 shows the complex intracellular conductivities dong the longitudinal direction (Figure 

3.3A) and the transverse direction (Figure 3.3B). The complex intracellular bidomain 

conductivities ~nstitute a macroscopic representation to acwunt for the effects of junction 

capacitance and resistance. We can incorporate these complex conductivities into our 

cdculations. 

It is not possible to analytically evaluate the expression (3.38), but it is numerically 

solvable. The numerical mode1 represents the tissue by a thick slab with an insulator at 

the interface 2 4  which is in contact with the sensor. At A, the normal components of 

the intracelluiar and interstitial membrane current densities are zero: 
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Figure 3.3 Diagram of the intracellular capacitance model. A) Along the fiber direction. 
B) Transverse to fiber direction. g,: bidornain cytoplasrnic conductivity, g,,,: 
bidomain gap junction conductivity, c, : bidomain junction capacitance per 
unit Iength, N transverse to longitudinal ratio of junction density. 

The simulated slab of tissue (Figure 3 -4) has finite dimensions for computational 

purposes, but it is large enough to avoid perturbation of the potential at the measurement 

sites by the additional boundaries (5 mm 5 mm 2.5 mm). The model takes into 

account the exact position of the electrodes. The m e n t  source and sink are positioned 

respectively at X d and - X d dong the X axis, where d is the interelectrode distance 

(d = 340 pm). The m e n t  generates potential distributions that are symmeûical with 

respect to the Al plane and that can be represented by odd fimctions 

Oi&x,y,z) = -O,,&-x,y,z), which implies that @~#==û at the plane of symmetry. The 



f" Tissue siab 
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Figure 3 -4 Schematic representation of the three dimensionai tissue slab for the bidomain 
model. The boundary conditions (last line) were seiected so as to use the 
Fourier tramform. 



other plane of symmeûy is y=O where the current flows parallel to the plane, creating an 

even distribution #,,e(a)x,y,z) = @,(a)x,-y,z). Taking advantage of symmetry to reduce 

processing time, simulations are made on a sub-block (D,xDyxDz) of one-fourth the size 

of the tissue slab. 

To cornpute the discrete Fourier transfonn in the sub-block [Ml, the sub-block is 

discretized by a three dimensional mesh of (nxxn,xnz) nodes, with n,=128, n,=32, np16. 

The Fourier transform of fiindons with zero values at the boundaries is a SINE transform 

along the P axis and the transform of functions with nul1 derivatives at the boundaries is a 

C O ~ E  transform along the ( j and I axis). The solution to equation (3.38) is computed 

in three steps: 1) the Fourier transform of the current source I,(ru,r,); 2) the Fourier 

transform of the interstitial potential (3.36); and 3) the inverse Fourier transform of the 

interstitial potential (3.3 8). 

The electrode array is hand-made [38,39] and the grid size was selected so that 

the positions of the source and sink electrodes correspond exaaly with the nodes. Since 

the positions of the two inner electrodes do not match exactly with the grid, the potential 

of these electrodes is estimated by cubic interpolation using the six nearest nodes. The 

interpolation error is estimated to be less than 0.1% for nx=128. The choice of a smder 

number of nodes shortens the processing time which is long because solutions must be 

obtained for different fiequencies along the longmidîna1 and the transverse directions and 

repeated for hundreds of irerations during the m e  fitting process. 



To validate our numerical solution, we compared it to the analpical solution with 

constant anisotropy ratio using the mode1 parameters (giJ2, gd2, g,~, &T' Pm, K and R,) 

fiom Plonsey and Barr [I l ] .  A maximum relative error of 2.5% in the longitudinal 

direction and 1% in the transverse direction was observed in the potentiai difference at 

the two measurement electrodes. We thus consider that the influence of sources of errors 

such as supplemental boundary conditions, discretization error and interpolation is 

negligibie. 

3.1 1 PARAMETER ESTIMATION 

The parameters of the bidomain mode1 whose solution best fitted the experimental 

measurements were obtained using the Solvûpt package [45]. Solvûpt is a solver based 

on a modified Shor's r-algorithm for local optimization problems with minimization of 

nonlinear multivariate functions. The experimental measurements constitute a set of 

complex voltage-to-curent ratios obtained at different fiequencies dong the longitudinal 

and transverse axes: ~,(o) and z&). The objective is to minimize the difference 

between these ratios and the simulated voltage-to-ment ratios  ru) and  ai). The 

cost fùnction to minimize is: 



For the altemating current mode1 shown in Figure 3. ID, six parameters are fitted 

simultaneously ( g ~ ,  ~ I T ,  a, g.~, Pm, Rn) over the full n.equency range (10 to 10000 Hz) 

with Cm fixed at 1 @/cm2. For the intracellular capacitance model (Figure 3.3), the gap 

junctions increase the number of bidomain parameters to eight ( gc, grt,  gr^, Pm, R,, N, 

cgq, g, ). The solver m o t  handle too many parameters with confidence and we 

reduced the number of pararneters to be simultaneously fitted from eight to six by using a 

two-pas approach. At low wuencies, current flows mostly in the interstitial domain 

and the potential between the inner electrodes rnostly reflects the interstitial 

conductivities. Thus the first pass consists of fitting the parameters of the first model 

( gd, g l ~ ,  &L, gel; Pm, R,) up to 2400Hq in the second pas, the interstitial conductivities 

(&L. geT) obtained fiom the first pass are held constant and the remaining pararneters (g,, 

Pm, Rm ,lV, cg.,, , ggap ) are fitted over the full range of fiequencies (10 to 10000 Hz). 

3.12.1 FITTING IN-KKRO EXPERIMENTAL DATA WITH THE ALTERNATING CURRENT MODU 

Experimental data were obtained in a perfused right atnal tissue preparation [39]. 

Sinusoida1 current with a peak to peak amplitude of 1p.A and a fiequency ranging fiom 12 

to 10000 Hz was injected into the tissue. The probe consists of two orthogonal rows of four 

electrodes in ordn to sample the longituW and transverse directions at the same site. 



Figure 3.5 shows typ icd experimental measurements of the voltage-to-current 

ratio obtained in perfused atrial tissue dong with the altemating curent model after 

fitting (dotted lines). The corresponding values of the bidomain parameters are listed in 

Table 3.2. We notice that the modulus of the voltage-to-current ratio decreases as the 

fiequency increases, thus reflecting the shunting of the m e n t  into the intracellular 

dornain at higher fiequencies. Along the transverse axis, the rnodulus continues to 

decrease at higher fkquencies whereas it r-ms to higher values dong the longitudinal 

axis. The simulated curves fit the experimental data in the 12 to 1000 Hi fiequency range 

very well. Above 1000 Hz, the simulated transverse modulus as well as the longitudinal 

and transverse phases reach a plateau instead of decreasing to lower values. So as to 

modify the altemating current model to improve the fit above 1000 Hz, we systernatically 

investigated the effects of each of the parameters of the altemating current model on the 

simulated curves. 

3.12.2 S E N S ~ T Y  OF THE ALTERNATING MODEL TO B I D O M  P- 

Each of the parameters of the basic bidomain model @L, g,~, gd, g.~, Pm, R,,,) 

influences the voltage-tonirrent ratio in a particular way and to investigate their specific 

effects, we changed each one of them separately, like a partiai derivative. Using the 

bidomain parameters fiom Table 3.2 as reference values, we modified these values 

starting at one third the reference value up to three times its value using the following 

steps: 'S. Il2, %, 1, 3/2, 2,3. Amws indicate the effects of increasing a parameter on the 
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Figure 3.5 Voltage-to-ment ratio vs. fiequency of in-vitro experimentai data obtained 
in canine right &rial trabecula (circles). Top, modulus (mV/pA); bottom, 
phase (degrees); left, longitudinal direction; ight, transverse direction. (- -) 
fitted curves obtained with the altemating m e n t  model. (-) ntted ames 
obtained with the inûacelular capacitance model. 



Table 3.2 BIDOMAN PARAMETERS ESTIMATED FROM IN-VITRO 
EXPERIMENTAL DATA WITH TWO BIDOMILW MODELS 

BIDOMAIN PARAMETERS 
~~TERNATING CURRENT ~TRAcELLuLAR CAPACITANCE 

MODEL' MODEL* 

m e s  shown in the Figure 3.6 and 3.7 for the modulus, and Figure 3.8 and 3.9 for the 

phase of the voltage-to-ment ratio. 



Changes in the voltage-to-current ratio modulus (Figure 3.6-3 -7) appear in three 

coarse regions along the fiequency a i s :  from 10 Hz to above 200 Hz, from 200 Hz to 

2000 Hz and over 2000 Hz. Changes in the conductivities (gL, g , ~ ,  gd, geT) and R,,, alter 

the modulus of ~ ( a )  whereas changes in Cm and Pm translate the curves. Variations of 

the intracellular conductivities & or glT) influence z(@) dong both axes (Figure 

3.64B) in the rniddle and high frequency ranges. An interesting point is the very small 

variation of ~ ( m )  in the low Frequency range, which is not supnsing because the 

membrane capacitance does not conduct well and limits the current flow in the 

intracellular domain minimizing the impact of changes in the conductivities. The 

influence of Rm (Figure 3.7A) occurs only at very low frequencies where the membrane 

capacitance acts as an open circuit, and it is completely absent in the rniddle and high 

frequency range. In the fitting procedure, the value of R,,, is always limited to 20000 

(n-cm2) because the search algorithm has a tendency to generate very large Rm values 

because of the smdl sensitivity of ~ ( c u )  to Rm variations. The membrane capacitance 

value was initially set at 1 @/cm2 but increasing Cm (Figure 3.7B) produces a translation 

of the curves toward the lower fiequencies. Similarly, the membrane conductance per 

cm3 (&*Y,) is composed of a reaI component (/?,IR, ) and a complex one ( j p m K m )  

implying that increasing B, gives the same results as decreasing R,,, and increasing Cm 

simultaneously. Thus, the curves of Pm (Figure 3.7C) behave like a combination of R,,, 

and Cm curves. Since these three parameters a, R m ,  Cm) are dependent, it is convenient 

to fix one at a hown  value in agreement with the literature, thus we set Cm at 1 @?/cm2. 



MODULUS OF VOLTAGE TO CURRENT RATIO 

LONGITUDINAL TRANSVERSE 

Figure 3.6 The influence of bidomain conductivities on the modulus of the voitage-to- 
current d o .  A) Variation of ga, B) variation of ga C) variation of gd, 
D) variation of g , ~  . The circles indicate the experimental values, the dotted 
curves correspond to reference values and the mows indicate the effects of 
increasing the specific parameter by muitiplying its reference value by 
1 
13, l/2, 2/37 1, %, 2, 3- 



MODULUS OF VOLTAGE TO CURRENT RATIO 

Figure 3.7 The influence of bidornain parameters on the modulus of the voltage-to- 
current ratio. A) Variation of R,, B) variation of Cm, C) variation of B,. The 
circles indicate the experimental values, the dotted m e s  correspond to 
reference values and the arrows indicate the effects of increasing the specific 
parameter by multiplying its reference value by '13, '12, '13, 1, 3/2, 2, 3. 



PHASE OF VOLTAGE TO CURRENT RATIO 

Figure 3.8 The influence of bidomain conductivities on the phase of the voltage-to- 
current ratio. A) Variation of g ~ ,  B) variation of g,~,  C) variation of gd, 
D) variation of 8,. The circles indicate the experîmental values, the dotted 
curves correspond to reference values and the arrows indicate the effects of 
increasing the specific parameter by multiplying its reférence value by 
I 13, Il2. %, 1, 3/2, 2,3- 



PHASE OF VOLTAGE TO CURRENT RATIO 

Figure 3.9 The influence of bidomain parameters on the phase of the voltage-to-curent 
ratio. A) Variation of R,, B) variation of Cm, C) variation of a. The circles 
indicate the experimentai values, the dotted ames correspond to reference 
values and the arrows indicate the effeas of increasing the specific parameter 
by multiplying its reference value by '13, '12, '13, 1, %, 2, 3 .  

The interstitial conductivities gd and ger (Figure 3.6 C,D) have an influence over 

the entire frequency range. This influence is more important at lower fiequencies when 

m e n t  fiows mady in the interstitial domain than at higher fieyencies when m e n t  



flows in both domains in parallel. The longitudinal conductivity gd seems to be an 

exception to this rule at high frequencies (Figure 3.6C) because the shunt involves mostly 

gd which has a conductivity value greater than three times the g,r value. 

The model also predicts the phase variations (Figure 3.8-3.9) of ~ ( o ) .  The 

potential difference is leading or lagging the current with a model that includes only 

capacitances and conductances. The fact that the phase can lag in a model without 

inductive components results fiom the effects of three-dimensional current flow in an 

anisotropic bidomain. Globally the modifications of the phase curves due to changes in 

intracellular and interstitial conductivities have opposite effects with similar cuxve 

shapes. The opposite effets of g~ and gd changes dong the longitudinal direction 

(Figure 3.84C) do not involve the same fiequency range, this observation is also valid 

for g , ~  and g . ~  for the transverse direction (Figure 3.8B,D). As for the modulus, R, has a 

limited influence on the phase (Figure 3.9A) and mostly at low fiequencies. Variations 

of C m  and flm translate the phase m e s  for both directions. 

3.12.3 FITTING IN MTRO EXPERIMENTAL DATA IKITH THE INTRACELLULAR CAPACITANCE 

MOllEL 

Figure 3.6 and 3.7 show that for every bidomain parameter, the modulus of ~ ( a )  

dong the transverse direction reaches a platm. To deaease the ~ ( c u )  modulus above the 

plateau fiequency, the intraceiiular conductivity m u t  continue to increase as the 



frequency increases. For this purpose, we introduced a junction capacitance into the 

intracellular dornain as discussed previously (intracellular capacitance model). The 

parameters obtained afler fitting the intracellular capacitance model to the experimentd 

data (Figure 3.5) are presented in the second coiumn of Table 3.2. 

We notice that al1 a m e s  are more in accordance with the experimental data 

especially at higher fiequencies, than with the alternating current model. The overall cost 

function was thus reduced from 0.377 to 0.233 (mV/pA). The modulus in the transverse 

direction continues to decrease at high fiequencies (like the experimental data) instead of 

reaching a plateau whereas the phase for both longitudinal transverse measurements ends 

with a negative slope like the experimental data, instead of the "V' shape for the 

altemating current model. The specific membrane capacitance was set at the default 

value of 1pF/cm2, and R, was limited to 20000 (Skm2) because over this limit, the 

potential is relatively insensitive to Rn. 

3.13 DISCUSSION 

The present method enhances sigriificantly the field of application of the four- 

electrode technique by allowing the meamernent of bidomain conductivities in cardiac 

tissue. We introduce a new way to evaluate the bidomain parameters using a numerical 

three-dimensional bidomain model with unconstrained anisotropy. The new fiequency 

approach takes into account the exact position of the electrodes and ailows the evaluation 



of the intracellular and interstitial conductivities without moving the electrodes by 

shunting the membrane capacitance so as to modie the space constant. The set of 

bidomain parameters are evaiuated using data fiom the entire frequency range, which 

means it can reproduce the cardiac tissue behavior not only at a particular frequency but 

over the full fiequency range. 

We determined that an interelectrode distance as small as 340pm with a current 

source varying fiom 12 Hz to 10000 Hz predicts the variations of the modulus and phase 

of the bidomain model observed by Le Guyader et al. [38,39]. Frequency dependence of 

measurements has aiso been found in skeletal muscle by Gielen et al. [32] who anaiyzed 

the measurements with a monodomain model with frequency dependence of the effective 

electncal conductivities [3 3,3 51. 

Because it was not possible to use analytical equations to estimate the 

conductîvities with an unconstrained anisotropy ratio, we developed a numencal method 

to evaluat e the bidomain conductivit ies which rninimîzes the diEerence between 

experimental and simulated data. Investigations using simulated extracellular potentials 

produceci by an altemathg m e n t  mode1 as surrogate experimental data have shown that 

the Shor's r-algorithm is able to retrieve the exact set of initial six bidomain parameters. 

For our application, this technique has a maximum number of about six parameters that 

can be fitted simultaneously. This does not constitute a problem because we can use a 

two-pas fitting. Other investigations of the Shor's r-algorithm with simulated data were 



successfùlly repeated with the intracellular capacitance mode1 which gave a precision of a 

few percents (except for R,). 

By detennining the appropriate frequency range, interelectrode distance and 

computational procedures for the measurement of passive electncal properties with the 

four-elemode technique, this work opens new possibilities for measuring the intracellular 

and interstitial conductivities with extracellular measurements alone. The effects of 

ischernia, pacing rate and antiarrhythmic dmgs could thus be eventudly investigated with 

this new approach. 

Supported in part by the Natural Sciences and Engineering Research Council of 

Canada and the Heart and Stroke Foundation of Canada. 



CHAPITRE 4 : MESURE DES CONDUCTIVITÉS DU MYOCARDE 
AVEC LA TECHNIQUE A HUIT ÉLECTRODES DANS LE 

DOMAINE FRÉQUENTIEL 

4.1 SITUATION DE L'ARTICLE DANS LA TEIÈsE 

Après avoir fait l'étude théorique de la technique a quatre électrodes et déterminé 

les spécifications techniques quant à la distance interélectrode et à la plage de Wquence à 

utiliser, l'étape suivante consiste à réaliser le système de mesure et faire les mesures sur 

du tissu vivant. Ce système de mesure est composé de trois parties: une sonde avec huit 

microélectrodes, et un circuit électronique avec source de courant et amplificateur, et un 

système informatique qui contrôle les fréquences d'excitation et l'acquisition des 

données. 

Une distance interélectrode de 340pm implique l'utilisation de microélectrodes 

métalliques d'un diamètre si petit (50 pm) que des problèmes d'impédance d'électrodes 

et de capacité parasite ont dû être résolu. Pour réduire l'impédance des électrodes. avons 

développé un système de plaquage des électrodes. Le circuit électronique déjà développé 

[46] a dû être considérablement raffiné pour obtenir une amplitude constante et un 

déphasage nul lors de la calibration dans le salin. Des mesures obtenues sur des tissus 

auriculaires et ventridaires canins furent répétables, bien reproduites par le modèle avec 

capacité intracellulaire et en accord avec les valeurs de conductivités présentées dans la 

litterahire. 
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The passive electrical properties of the myocardium have a fundamental influence 

on the propagation of cardiac acîivation and to measure these properties, a new method 

was developed and tested in canine tissue preparations. Alternating current ranging 

between 12 to 10000 Hz was injected between the two outer electrodes of a row of four 

equidistant electrodes aligned with the fiber direction and the potential difference 

between the two central electrodes was recorded. Measurements were repeated with a 

perpendicular row of four other electrodes to account for the anisotropy. Because the 

electrode spacing (0.340m.m) was similar to the tissue space constant, current flowed only 

in the interstitial domain at low fkequencies and was shunted through the membrane 

capacitance into the intracellular domain at higher frequencies, thus modulating the 

measured potentials. A numerical anisotropic bidomain model including intracellular 

capacitance was fitted to these measurernents with the Shor's r-algorithm so as to 

compute the intraceliular and interstitial conductivities. Measurements obtained in 

isoiated atrial and ventncular preparations perfused with a blood-Tyrode solution were 

reproducible and couid be adequately fitted with the model. Al1 the computed bidomain 

conductivities were in the physiological range with longitudinal and interstitial values 

higher than the transverse and intraceiiular conductivities respectively. A bolus of 

uncoupihg agent (Heptanol-1) increased the transverse bidomain junction resistivity. In 

conclusion, these results show that both intraceliular and interstitial conductivities can b e 

measured reproducibly with extracelida. electrodes. 



Keywords: bidomain model, electricai conductivity, four-electrode technique, 

myowdiurn, heptanol. 

4.3 INTRODUCTION 

The passive electncal properties of the myocardium play a major role in the 

propagation of the cardiac impulse. The anisotropy of these properties accounts for the 

faster velocity of the impulse along the fiber direction, whereas their alteration can lead 

to functional block and severe arrhythmias. The measurement of the interstitial and 

intracellular conductivities along and across the fiber direction, is harnpered by 

intracellular electrodes [7,12] or hypothetical action potentiai waveforms [5,6]. The 

investigation of the factors that afFect these conductivities (e.g. ischemia, antiarrhythrnic 

dmgs etc.), as well as the development of more accurate computerized myocardial 

rnodels to study stimulation and propagation, could benefit from the development of a 

new measurernent technique. 

The four-electrode technique is fiequently used to measure the electncal 

conductivity of different types of materials [3 11. It consists of four aligned electrodes. 

Current is applied to the two outerrnost electrodes while the innermost electrodes are used 

to measure a voltage. This approach has the advantage of minimizing the effects of 

electrode impedance. The four-electrode technique was used by Rush et al. [31] who 

measured the bulk conductivity of the myocardium dong the longitudinal and transverse 



axes using direct current and modeling the myocardium as a monodomain anisotropic 

medium, and also by Steendijk et al. [36] who evaluated the rnyocardial conduaivities at 

fiequencies ranging fiom 5 kHz to 60 kHz using a multilayered anisotropic monodomain 

model. 

In the present study, we present a new measurement technique that uses only 

extracellular electrodes. The four-electrode technique was modified so as to measure both 

intracellular and int erstitiai w nductivities b y using alternathg m e n t  and main1 y, b y 

significantly reducing the interelectrode spacing which must be sirnilar to the myocardial 

space constant. An appropriate model of the myocardium was developed to interpret the 

measured voltage over the entire frequency range. The parameters of a three-dimensional 

anisotropic bidomain model are determined by a search procedure so as to best reproduce 

the measued potentials. 

4.4 MEASUREMENT THEORY 

Plonsey and Barr [ 1 11 have published a theoretical investigation of the application 

of the bidomain model for the computation of intracellular and interstitiai conductivities 

fkom extracellular measurements based on the four-electrode technique with direct 

m e n t  (DC). They have show that when the hterelectrode spacing is smaller than two 

third of the myocardial space constant, the current is restncted to the interstitial domain 

whose sole conductivity is reflected on the potential measurements. When the 



interelectrode spacing is larger than about h e e  times the space constant, the potentiai 

measurements reflect a redistribution of the m e n t  between the intracellular and the 

interstitial domains: the measured potential decreases as the interelectrode spacing is 

increased, thus reflecting an increase in the apparent tissue conductivity as current can 

now flow in both the interstitial and intracellular domains. 

Instead of increasing the interelectrode distance (which implies the sampling of a 

different, larger region), we have previousl y proposed [3 8,3 91 maintaining a small 

interelectrode distance but injecting altemating current (AC). Measurements at low 

hquencies samples mostly the interstitial domain (Figure 4.1 C) and increasing the 

fiequency samples both domains in parallel as the space constant is decreased because of 

the shunthg effea of the membrane capacitance (Figure 4.1D). To obtain wnductivity 

values tiom the potentiai measurements, a bidomain model must be fitted to these 

meanirements. Here, we modiQ the directarrent bidomain model [ I l ]  by including the 

fiequency dependent effects. 

The bidornain model (Figure 4.1A) considers that every point in the tissue belongs 

both to the intracellular and the interstitial domallis, which are separated by the ce11 

membrane. Bidomain conductivities g (S/cm) are related to standard conductivities o 

(S/cm) by the hction of cross-sectional area occupied by intracellular and interstitial 



Figure 4.1 Measurements with altemathg current and small interelectrode spacing. A) 
Low fkequencies sample the interstitial domain, B) high frequencies sample 
both interstitial and intraceliular domains, C) standard bidomain model, D) 
bidomain model with intracelluiar capacitance. 



spaces [47]. Along the longitudinal axis, we thus have: 

where A, and 

and 

A, (cm2) represent the cross sectional areas of the invacellular and 

interstitial spaces, respectively. Similar equations can be written for the transverse 

direction. 

Let il and jf, be the bidomain conductivity tensors in the iniracellular and 

interstitial spaces in cartesian coordinates: 

The tensors comprise the longitudinal conductivities dong the fiber direction &, 

gd) and the transverse conductivities orthogonal to the fiber direction (gT, geT). Ohm's 

law relates the intracellular m e n t  density j, and the extniceiiular m e n t  density je 

&lm2) to the intracellular QI, (V) and extraceliular ae (V) potential distributions by the 

following equations : 

j ,(a,r) = -g ,v~ , (w, r )  (4-4) 

.ie(cu,r)= -gevoe(ru,r) (4-5) 

where r is a variable representing the coordinate (x9,z) and a, is the angular eequency 



(radsec). The membrane current per volume unit 1, (Mn3)  leaving the intracellular 

domain is given by: 

VJ,(cu,r)= -~ , ( t v , r )  

The same membrane cunent enters into the interstitial domain where an externa1 

altemating current 1, (tu) = 1, sin(cu) (A) is also injected at electrode sites ro: 

v J e ( u , r )  = ~ ~ ( m , r ) +  rs(a)8(ro) (4.7) 

The membrane consists of a specific membrane capacitance Cm, (Wcm2) in 

parallel with a specific resistance R,, (km2). Its transfer tiinction in the fi-equency 

domain corresponds to the specific membrane admiamce Ym (R"ari2): 

r ,G*r )=  ~mvm(@Tr)~m(@) (4-9) 

where Pm is the surface to volume ratio of the cells (cd) and Y, is the transmembrane 

potential : 

v,(@,r)= @,,((U,r)-@*((cur) (4.10) 

Combining equations (4.3) to (4.7) gives the two constitutive equations of the bidomain 

mode1 : 

v -  Gtv@, (@,r)) = ~,(@,r) (4.1 1) 

v (g,voe (a7 r)) = -1, (a, ')- 1, (a>)'(%) (4.12) 



We now have a parametric system of equations with two unknowns (@i(wr), 

#&r)) and six parameters @L, g,~, ga g.~, Pm, R, ) considenng that Cm cm be fixed at 

1pF/cm2. To solve this system, we use the Fourier transform in the space domain. The 

three dimensional spatial Fourier aansform a(@, k, ) of a potentid @(ar) is defined by : 

where k,, k,, k, (rad/m) represent the spatial fiequencies along 2, j and Z axes. The 

inverse Fourier transform is: 

The hat notation "- " over a variable denotes the spatial Fourier transform of this 

variable. We can demonstrate that the Fourier transform of the second derivative of the 

potentid along the Z axis is: 



In that way, the derivatives of a function cm be transformed into simpler 

algebraic equations. Equation (4.13) and (4.14) are thus transformed into: 

s,@,((" A)= p, ~,(@)(~,(Q>,k,)-~#(@?k,)) 

se##(@ ,kr)= -Pm Y~(~)('~(~ ,kr)-',(@ >kr)) -f3(a7kr) 

where 

S, = - ( g U t k ~  +g,k,' + & k f )  and S, =-(g,& +gvk; +g,k:) (4.20) 

Combining equations (4.18) and (4.19) permits to isolate the Fourier transfom of 

the interstitial domain: 

The interstitial potential in the space dornain is available by taking the inverse 

Fourier transform of the equatioa (4.22): 

interstitial potential with an unconstrained anisotropy ratio. 



4.4.2 BIDOMAN MODEL WITH COMPLEX INTRACELLULAR MEDIUM 

Capacitive effects can be incorporated into the intracellular domain (Figure 4.1B) 

by replacing the intracellular conductivity by a cytoplasmic resisfivty & (Clan) in series 

with a junction impedance 2, (Ran). 2, is composed of a gap junction resistivity R, 

@-cm) in parallel with a junction capacitance per unit length C,, (Wcm). Following the 

longitudinal direction: 

2, = R c  +zw with ~ = ~ + j o ~ , ,  
2, R,P 

The gap junction resistivity Rw and junction capacitance C,., (F/cm) cm be 

respectively converted into specific gap junction resistivity R, (n-cm2) and specific 

junction capacitance C, (Wcm2) with a ce11 length L (cm) by 

R,, = R,/ e a d  C, = C, e 

Considering the higher junction density following the transverse direction, we 

define N as the transverse to longitudinal ratio of junction density. The new intracellular 

transverse resisfivty is composed of the cytoplasmic resistivity in series with N times the 

tieguency dependent junction impedance: 

2, = R, + NZ, 

Taking into account the intraceiiuiar volume fkaction 4, we have new 



fiequency-dependent and cornplex bidomain conductivities: g, (o) = {,/Z, and 

g, (a) = Ç, /Z,, . Similarly we have the bidomain gap junction conductivity 

ggv = C/R, , the bidomain junction capacitance per unit length c, = Ç, C, and the 

bidomain cytoplasmic conductivity g, = c,/R,. The complex intracellular bidomain 

conductivities constitute an average representation of the behavior of microswpic junction. 

4.5 MATEIRIALS AND METHODS 

The measuring system is composed of three parts: a probe, an analog electronic 

circuit and a cornputer (Figure 4.2). 

The probe consists of two orthogonal rows of four electrodes in order to sample 

both the longitudinal and transverse axes of the myocardial fibers. The probe comprises 8 

platinum-iridium (Pt-8P!, Ir-2û%) wires with a diameter of 50 pm inserted through a 

nylon mesh and cast into epoxy resin. The probe has a diameter of 6.7 mm. The electrodes 

of each row are nearly equidistant with an interelectrode distance d e0.340 mm. The 

exact positions of the electrodes are measured with an optical microscope. The distance 

between the m e n t  source and sink electrodes ( 2 3 4  is 0.986 mm in one direction 



1. Dlgttal system 

3. Submlnlrtun eiectrode rrny 

Figure 4.2 Schematic representation of the measwing system consisting of: 1) cornputer 
and data acquisition system, 2) electronic circuit, 3) probe with an 
interelectrode distance d = 0.340 mm. 

(usually used along the fiber) and 1.0325 mm along the other direction. The electrodes 

are modeled as a Dirac function for current injection and as a point for potential 

measurements. The interelectrode spacing is six to seven times larger than the electrode 

diameter and we consider that the finite dimension of the electrodes do not disturb the 

potentid measurements [32]. The distance between the m e n t  source and sink electrodes 

is very important because this parameter governs the distribution of the current between 

the intracellular and interstitial domains. If the electrodes are too distant, the m e n t  

flows in both domains [ 1 1,3 61 and if the electrodes are too close, the m e n t  flows mostly 



in the interstitial domain [Il]. In a previous study [48], we used an interelectrode distance 

of only 0.1 58 mm which barely permitted noticing the effects of the capacitive properties 

of myocardium and was too small to cornpute the intracellular and interstitial 

conductivities, even though it was smaller than the transverse space constant (0.196 mm) 

used by Plonsey et al. [ I l ] .  Even if the distance between the curent electrodes of our 

probe is longer than the transverse space constant, the fiequency response is adequate to 

measure the intracellular conductivities. 

Low electrode impedance is important to reduce the effects of stray capacitances 

between leads and ground which are responsible for parasitic potentials and phase shifts 

[18,20]. The electrode impedance is reduced by plating the electrodes with a platinum- 

black solution [49,50]. A specific study was carried out to find the best current density and 

t h e  to process eight electrodes simultaneously and get the Iowest impedance as well as the 

best plating adherence possible. hbalance of electrode impedance appean in the 

measurements as a frequency dependent calibration m e  obtained with conductive saline 

solutions [18,20]. This justifies a calibration procedure with saline solutions before and 

after the myocardial measurements. The electrodes are plated before each expenment with 

a m e n t  density of 500mAkm2 in a modified platinum-black Kohlrausch solution 

(0.5 moi/L HCl instead of the original 0.025 moVL) [49,50] placed in an ultrasonic bath 

[5 11 to increase adherence. The electric circuit for plating the plathum electrodes is made 

with eight identical m e n t  sources. 



4.5.2 THE MEMUREMENT SYSTEM 

The custom-made system is capable of measuring both the magnitude and the 

phase of the voltage with respect to the applied current. It is composed of an analog 

electronic circuit connecteci to the probe and controlled by a personal cornputer (Figure 

4.2). The electronic circuit is composed of a floating altemating current (AC) source and 

an instrumentation amplifier that are both adapted to the characteristics of the 

microelectrodes. Al1 the cunent injected by the source electrode into the tissue m u t  

retum by the sink electrode and any other return pathway can significantly distwô the 

masurements [20,50]. So as to minimize the current leakage to the ground, we designed 

an AC cunent source powered by a battery pack and optically isolated fkom the cornputer 

and the ground. This current source is basically a voltage-toairrent converter controlled 

by a fùnction generator in the cornputer (PC-CARD). The stimulation currenr is 

sinusoidal and the source operates within a range of 12 Hz to 20 kHz with a high output 

impedance sa as to maintain the current amplitude in spite of a high electrode impedance 

that varies with frequency, current density and buik tissue resistivity [19,49]. 

The two inner electrodes are comected to an amplifier circuit consisting of a 

precision instrumentation amplifier (Analog Devices AD524) buffered b y an high input 

impedance and very low bias current amplifier (Analog Devices AD648) mounted in a 

folIower configuration. The inputs are shunted to the ground with 6- resistances 

which give a bias current pathway to avoid polarking the microelectrodes. The output of 



the AD524 amplifier is filtered so as to remove any DC offset without modi&ing the 

phase. A silver silver-chloride electrode driven by a reference circuit is used as reference 

in the bath. The current source and the amplifier outputs are designed so as to have no 

phase difference in the operating fiequency range. The electronic circuit generates two 

analog outputs for the data acquisition card: the first is provided by a current sampler 

which measures the current via optical coupling, the second rneasures the potential 

difference between the two inner electrodes. 

The personal cornputer is equipped with a fundion generator (PCIP-SST Keithley 

Metrabyte) and a high speed two channel digital oscilloscope (PCIP Scope Keithley 

Metrabyte). One oscilloscope channel digitizes the current signal 1, and the other channel 

digitizes the inner electrode potential difference AV(u)). The measurement software is 

programmed so as to capture a minimum of 16 cycles in a 1024 sample fiame. The gains 

of the channels are adjusted by the operator at each fiequency so as to optirnize the 

resolution. Because the comection wires between the electrodes and the electronic circuit 

are sensitive to electric and magnetic noise, the electronic circuit, the probe and the 

biological preparation are placed inside a stainless steel Faraday cage. 

4.5.3 SIGNAL PROCESSING 

To eliminate the electrical noise and to ensure an accurate phase measurement, 

AV(o) and Ida) are digitally processed using a narrow fourth order band-pass 



Butterworth filter tuned to the signal frequency. Zero-phase distortion filtering is 

obtained by processing the signals in both the forward and reverse directions [52]. The 

voltage and current modulus of the filtered signais (excluding the border cycles compted 

by filtering) can be measured by peak-to-peak detection or RMS (root mean square) 

computation. 

The phase-shift between AV(a>) and I@) is computed with a phase detector 

algorithm. A signal u(t) and its Hilbert transform juo(u(t)) are orthogonal [53], this 

property is applied to the sine function to obtain the identity ~(sin(ot))  = - cos(a) [53]. 

For the current source 1 )  1 s )  and the imer electrode potential 

AV(U) = v0 sin(a - O), we have: 

1 
1, (w ) ~ ( o )  = 1, sin (a) V, sin (ru! - 8 )  = -[cos(@) - COS(W - e)] 

2 

The two equatiom have a constant component which is knction of the phase lag 

@and a time varying component (2at). By taking the arctangent of the ratio of the 

constant components, we obtain the phase: 



The measurements are presented as a cornplex voltage-to-cment ratio z(@) (V/A): 

Z(U) = AV(O)/ 1, (4.30) 

The voltage-to-current ratios are finally corrected using calibration measurements 

obtained with three saline solutions of known conductivities that are in the same range as 

those of the myocardium (5, 2.5, 1.5 mS/cm). Calibration measurernents should be 

fiequency independent and no phase shift should be detected. To compensate for any 

anomalies due to the measuring equipment or the piatinum electrode impedance, ~ ( o )  is 

multiplied by a calibration factor computed for each frequency and specific to the 

modulus. The longitudinal and transverse measurements are processed separately. 

The calibration factor is the ratio of the theoretical voltage-toiwrent ratio of the 

saline solution, to the voltage-to-current ratio of the calibration measurements. The 

theoretical values at the exact electrode positions in a saline solution are computed with 

an analytical equation for a semi infinite isotropie medium. At each fiequency, three 

calibration factors are computed (one for each saline solution) and a second order 

polynomial calibration fbnction is fitted through the three caîibration factors. This 

calibration tiinction gives the calibration factor specific to the voltage-to-current ratio of 

the myocardial measurement. If the phase is nearly zero without any fiequency trend, the 

calibration is made on the magnitude only. 



4.5.5 PARAMETER EVALUATION 

To compute the conductivity parameters, the choice of the mode1 is important 

because it must reproduce as closely as possible the electrical behavior of the 

myocardium [23]. Since there is no analytical formulation to evalwite the bidomain 

conductivities with unconstrained anisotropy ratio, we use the numerical approach 

developed by Le Guyader et al. [38]. The interstitial potential measurements are 

simulated by a three-dimensional numerical bidomain mode1 using equation (4.23), the 

tissue is modeled as a slab having a length of 5 mm, a width of 5 mm and a depth of 

2.5 mm. 

The size of the slab is large enough so that the boundary conditions do not affect 

the potential under the two inner electrodes. Taking advantage of the symmetry due to the 

boundary conditions to reduce processing time, simulations are made over a sub-block of 

one fourth the original sue. For the application of the discrete Fourier transform, the sub- 

block is subdivided into (npn,xn,) nodes with n,=l28, n,=32, nz=l 6. The source and sink 

electrodes are positioned over a node but the exact position of the inner elearodes does 

not correspond with a node. Thus, the potential at these two sites is estimateci by cubic 

interpolation using six neighbors. To reîrieve the bidomain parameters that best fit the 

~ ( o )  measurements, we use the curve f i h g  package SolvOpt [45] based on a modified 

Shor's-r algorithm. SolvOpt is a solver for local opthkation problems with 



minimization of nonlinear multivariate fbnctions. The bnction to be minimized is the 

square root of the sum of the squares of the complex differences between the simulated 

and measured voltage-to-current ratios for both the longitudinal and transverse directions 

at every frequency. 

For the first bidomain model with a purely resistive intracellular medium, six 

parameters are fitted sirnultaneously ( gd, g,~, w, g.~, P m ,  Rm ) while Cm was fixed at 

1pF/cm2 (single pass method). For the second bidomain model that incorporates the gap 

juncîion capacitances, the number of known parameters is increased from six to eight (a, 

&L, g.~, Pm, R,,,, N, c,, , g,, ) and the algorithm cannot handle too many parameters 

simultaneously with confidence. We reduced the number of parameters using a two-pass 

method. Considering the fact that at low fiequencies current flows mostly in the 

interstitial domain and the measured potential is mostly afFected by the interstitial 

conductivities, the first pass consists of fitting the six parameters of the first mode1 up to 

2400% and for the second pas,  the values of gd and gir are kept the same while the 

remaining other parameters (a, h, Rm7 N, c,, , g,, ) are fitted up to 10 kHz. 

4.5.6 EXPERTMENTAL SETUP 

Mongrel dogs weighting between 25 and 42 kg were anesthetized with 

imravenous sodium pentobarbitai (30 mgkg). Formation of blood dots was prevented by 

intravenous administration of heparin. The hem was excised through a left lateral 



thorawtomy and deposited in a dissection pot filled with a cold Tyrode solution (4OC). 

Depending on the type of tissue, the nght atrium or the right ventricle was excised. For 

the right atrial preparation, a 1 mm diameter cannula was introduced into the right 

coronary artery system to provide perfusion with a physiological solution, the atrium was 

laid in the recording bath with the endocardium facing upward and the sinus node 

produced spontaneous excitation. The right ventricle was cannulated by the right 

coronary artery, laid in the recording bath with endocardium facing upward and pacing 

contributed to keep the tissue alive. The excision lesions were cauterized to avoid 

excessive drainage of the physiological solution. 

Two perfusion solutions were used. The first was a Tyrode solution which 

produced edema. We assumed that edema was caused by the lack of proteins and blood 

cells usudly present. To stabilize the preparations, we used a mixture of Tyrode and 

blood (33% to 43% depending on the amount of blood available from the dog). A total of 

25 preparations were investigated with the first solution and 24 preparations with the 

second. The millimolar composition of the Tyrode solution wax NaCl, 128.0; KCI, 4.69; 

MgS04+7H20, 1.18; N W 0 4  0.41; NaHCa, 20.1; CaCIz+H20, 2.23 and dextrose 

1 1.1. The solution was warmed to 37*I0C in a reservoir, then pumped to a warm oxygen 

chamber with a mixture of 95% q and 5% CO2 @H=7.35M. 1). The tissue was perfused 

by the Tyrode solution with a constant flow and by the blood-Tyrode solution at constant 

pressure (100 cm height column). The perfusion flow was about 5 to 9 ml per minute. 

The bath temperature was maintained at 37*I0C by wann water ciradation in the bath 



wall and superfiised by the solution seeping from the tissue. 

M e r  tissue stabilization, the site of measurement was determined and surrounded 

by gauze linked to a suction system to soak up any liquid seeping from the tissue. The 

probe was fixed to the end of a spring cartridge holder mounted on a micromanipulator 

(Figure 4.3). The array was brought down delicately over the site of meamrement with a 

little pressure, giving a good contact, even with tissue contraction. An electrode row was 

aligned along the fiber direction which was visually determined with magnieing glasses 

or microscope when necessary. Then, a series of impedance measurements were 

performed dong the longitudinal axis at different fiequencies followed by rneasurements 

along the transverse axis. The fiequency was changed from high to low values so as to 

start with lower electrode impedance and to allow more time for the electrodes to 

stabilize. The current intensity was subthreshold and set at I p A  After each set of 

measurements performed with the blood-Tyrode solution, the pressure was released while 

keeping the electrode in contact with the tissue, and the suaion system was shutdown. 

The viability of the preparation was repeaîedly assessed by measuring the presence of 

activation on the electrograms. Mer the experirnents, calibration measurements were 

repeated in saline solutions. 



Figure 4.3 Experimental setup. 

Typical measurements obtained with the Tyrode solution for the crista terminalis 

(ri& atrium) are show in Figure 4.4. The modulus and phase of the voltage-to-ment 

ratios (measured every 5 minutes) have characteristic shapes. For the longitudinal 

direction, the modulus decreases from 12 Hz to 500 Hz,  then increases at higher 

fiequencies, while the rnodulus is continuously diminishing dong the transverse 

direaion. This decrease reflects the apparent increase of conductivity as more current is 

shunted into the intracellular domain at higher fiequencies. The phase for the longitudinal 
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Figure 4.4 Voltage-to-cunent ratios vs. fkequency for a aista termindis preparation 
perfused with Tyrode solution. Top, modulus (mV/pA); bonom phase (O); lefi, 
longitudinal axis; right, transverse axis. The measurements were made 
approximately every five minutes: O min O, 5 a, 10 A, 15 O, 20 X. Saline 
calibration curves at 1 mS/m + and O.6mS/cm +. The vertical 
arrows (+) show the temporal evolution of the m e s ,  reflecting the 
possible effects of edema. 



axis is lagging at low fiequencies and leading at high fiequencies. The calibration nirves 

are flat with a zero phase over the full fiequency range. The tissue does not seem to be 

stabilized since the first measurement has the lowest modulus and subsequent 

measurements show an increased modulus which reflects an apparent decrease of 

conductivity that could be caused by edema. 

Figure 4.5 shows typical stable results obtained with the blood-Tyrode solution. 

Five measurements were repeated on a branch of the aista terminalis every five minutes. 

Compared with Figure 4.4, the curves do not show any significant shift with time. The 

calibration curves are flat for the modulus and show a *Io phase shift. 

Figure 4.6 shows trabeculae measurements (open circle) performed with blood- 

Tyrode solution and the corresponding curves computed with the two bidomain modefs. 

The fit of the standard bidomain mode1 (dotted line) is very good up to 1000-2000 Hz, 

while the inclusion of the intraceliular gap junction capacitances (line) improves 

significantly the fit at higher fiequencies. 

The experiment presented in Figure 4.7 shows the influence of a drug that alters 

ce1 coupling (Heptanol-I). The atrium was perfused with blood-Tyrode solution and 

measurements were repeated at five minutes intemals on the pectinate muscle of the right 

atrium. A dose of 50mL of Tyrode-blood solution containing 1.42mMn of Heptano1-I 

was injected into the cannuia after the fourth set of measurements. Despite a smaii drift of 
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Figure 4.5 Voltage-to-current ratios vs. fiequency for a criaa terminalis preparation 
pemised with a mixture of Tyrode and blood. Same format as Figure 4.4 with 
saline calibration a m e s  SmS/crn ---*--, 2.5 mSIcm ---A--- 1.SmSIcm 
---+-- 
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Figure 4.6 Voltage-to-current ratios vs. fiequency for a ventricular trabecula preparation 
perfûsed with a mixture of Tyrode and blood. Experimental data (open circle), 
one-pas fit (dotted line), two-pass fit (fùil line). 
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Figure 4.7 Response of nght atrium pectinate muscle preparation perfused with a mixture 
of Tyrode and blood to a dose of Heptanol-1 (a cellular uncoupler). Same 
format as Figure 4.4. Measurements were made approximately every five 
minutes and a bolus of perfusion solution with Heptanol-1 was injected just 
after 15 min. Measurements at O min O, 5 a, 11 A, 15 0,22 e, 26 81, 304 35 
*. The curves were computed with the bidomain mode1 including intracellular 
capacitances &ter a two-pas fit with the measured ratios: the smaller icons of 
the m e s  correspond with the larger icons of the measurements. 



the modulus during the first four measurements, there is a major increase of the modulus 

after the injection of HeptanoCI. The solid or open icons represent the measured data, and 

the dotted lines with their smaller icons represent the results computed with the bidornain 

mode1 incorporating the intracellular junction capacitances. The fit is very good over the 

entire frequency range. 

Figure 4.8 shows the temporal changes of the bidomain parameters obtained by 

fitting the bidomain mode1 with junction capacitances to the 8 sets of measurements from 

Figure 4.7. The parameters are quite stable before the injection. The most notable 

changes induced by Heptano14 are a three fold increase of the transverse bidomain 

junction resistivity g& and a two fold decrease of the bidomain gap junction 

capacitance cm which is probably linked to the decrease of N. The other resistivities 

show a slight increase after injection. 

Table 4.1 presents the average bidomain parameters obtained after fitting the 

bidomain mode1 including junction capacitances, with 26 sets of stable measurements 

perfonned in four different preparations (columns A to D). Each column is divided into 

three sections: section 1 contains the bidomain parameters fitted after the fia pass (with 

the first mode1 up to 2400Hz); section 2 contains the bidornain parameters fitted after the 

second pass (witb g ,  and g . ~  fiom the first pass). The de fd t  value of the membrane 

capacitance is set to 1pF/cm2. Section 3 contains intereshg ratios computed ftom the 

above values or reported by other authors. In section 2, g~ and g , ~  have the same 
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Figure 4.8 Bidomain parameters vs. time for the data presented in Figure 4.7. The 
Heptano14 bolus is injeaed d e r  the 15" minute measurement (vertical doned 
line). Bidomain parameters (scaled on lefi) are fined with the mode1 including 
junction capacitances (right ordinate). 

meaning as their equivalent from section 1, but are computed as intracellular 

conductivities with an open circuit for the junction capacitance, using the equations 

shown in the table. Also, we were not able to determine the bidomain space constant in 

either direction because of the poor fit of R,. In alrnost every case the estirnated R, was 

greater than 20 kl2-cm2 because the interelectrode distance does not permit to reach a 

plateau at 12 Hz and the fitting procedure is quite insensitive to R, . The ratio of the 

longitudinal to transverse bidomain space constant is calculated with g~ and g , ~  fkom 



Table 4.1 BIDOMAIN ELECTRICAL P N W E ï E R S  OF CANTNE ATRIAL AND VENTRICULAR TISSUE 

g,, , ms/m 0.956îO.M 2.8110.169 0.901dl.020 1.04&.094 

C m ,  fEfan 61.&9,8 45212.9 36~k1.96 47.e10.2 

Cl- 
, nF1cm to.6r1.9 4.9710.21 13.710.25 t2.6d.21 

g,, ~ S / m  3.29k0.578 3.3e0.397 0.81I0.029 1.7&0.235 

g, , ~ S / m  0.557M.0067 0.38W.056 0.3 1î0.083 0.477*0.024 

hl 5.92k1.10 9.07î2.46 2.62I0.14 3.7k0.58 

2f Cm-' 93b97 150k133.7 353k8.1 554i20 

R, kQ+cm2 xo >20 xo >20 

- -  - - 

T-f-tion of origmai values into bidomain values ushg 4 /& = 0.7/0.3. Mauit value of Cm is 1 pF/cm2 . ' Sections aumber for durmis A ta D. fi  and are fÏom &ni 2. 

section 2 and the following relation: 



In general the reproducibility of the estimated values was quite good, with 

standard deviations that ranged between 2 to 20% of their respective rneans. In al1 four 

preparations, the longitudinal bidomain conductivities (intracellular and interstitial) were 

higher than the transverse ones, as expected. Also, the interstitial bidomain conductivities 

were higher than the intracellular ones. The ranges of values obtained for the two atria 

preparations generally overlapped those for two ventricular preparations for most 

parameters, suggesting that inter individual variability was more important than tissue 

type variability. However, the following exceptions can be noted: g,,,, , N, P, , g&p, g~ 

which were 2 to 4 times higher in atrial tissue. 

4.7 DISCUSSION 

The main result of this paper is that the passive elecvical propenies of both 

intracellular and interstitiai domains can be measured reproducibly with a new method 

that uses only extracellular electrodes. This method was derived frorn the four-electrode 

technique by reducing significantly the interelectrode spacing and by changing the 

fiequency of the current so that it flows in the interstitial domain at lower kequencies and 

in both interstitial and intracellular domains at higher fiequencies. The alteration of 

modulus and phase of this measured potential are then fitted with appropnate bidomain 

myocardial models to compute the diEerent conductivities. The combination of mal1 

interelectrode spacing and bidomain modeling is thus essential to assess the intracellular 



propdes, which was not possible previously with larger spacing and monodomain 

modeling [32,36]. 

From a modeling point of view, even if the interelectrode spacing (0.340 mm) is 

similar to the space constant of the tissue, the distance between the two current electrode 

(1 mm) is large enough compared to cellular dimensions so as to represent the 

rnyocardium on a macroscopic scale as an homogeneous medium. Two different 

bidomai~i models were used to fit the experimental data: a standard bidomain model with 

membrane capacitance and a similar model incorporating a capacitance in the 

intracellular domain. The estimated parameters are reported for both models in Table 4.1. 

The first model wi adequately fit the observed data between 12 to 1000 Hz. At 

frequencies above 1000 Hz, the continuous decrease of the measured voltage-to-ment 

ratio modulus dong the transverse direction was not well represented by the first rnodel 

which produced a plateau. This suggested that the apparent increase of conductivity could 

be represented by the addition of a capacitive component to the intracellular m e n t .  The 

addition of an intmcellular capacitance to the model (Figure 4.1B) improved the 

goodness-of-fit at fiequencies between 1 to 10 WIz  without altering the model behavior 

at lower fiequencies. This additional capacitance can represent the effects of the gap 

junctions but also of the intracellular domain itself [54]. Also, the excellent fit of the 

standard bidomain mode1 at fiequencies lower than 1000-2000 Hz suggests that it is not 

necessary to incorporate into the rnodel a thin region representing an electrolytic solution 

between the probe and the tissue. 



The bidomain panuneters that were obtained from repeated measurements in 

diEerent preparations are comparable with literature results that are also presented in 

Table 4.1 [5,6,7,15]. Our interstitial longitudinal bidomain conductivities are similar to 

the results of the in bivo experiments of Roberts et al. [5,6], despite the use of blood- 

Tyrode pefisate which is more conductive than blood. The g , ~  value is in the range of 

those reported by Clerc [7] and Roberts et al. [6] but is higher than that of Roberts and 

Scher [SI. In the intracellular domain, g , ~  is accordance with Clerc [7], and Chapman and 

Fry [15], but is lower than that of Roberts et ai. [5,6] which is so large than gJgtL is 

smaller than 1. The ratio g.TlgiT has less variation between Our preparations (3.64 - 6.2) 

than between authors (1.34 - 12.22). The ratio gJgJT is lower than that of Clerc [7] 

because of his low giT, and of Roberts et al. [5,6] because of his high g ~ .  

To compare the bidomain junction capacitance c,., with the specific junction 

capacitance C, reported in the literature, we use the transformation C, = c, /(tg,) with 

a ceil length l of 0.10 mm and m.7. Our transformed bidomain capacitances cover a 

range fiom 5.14 to 8.80 @/cm2 which is small compared to the specific junction 

capacitance (370 @/cm2) of Chapman and Fry [IS]. In experiment C however, the 

junction time constant (cm x g,) is 44pS, which is close to the 64pS value found by 

Freygang and Trautwein [25] in sheep Purkinje strands. In cat myocardium, Sperelakis 

and MacDonald [43] reported specifïc junction capacitances in the range of our values: 

C,=3 -4 pF/cm2 with a 6.4 folding factor and C,"L2 @/cm2 without folding. 



A present limitation of this method is the long cornputer time necessary to 

evaluate the eight parameters ( 5  to 12 hours on a SGYR4000, 100 MHz work station) 

which precludes on-line analysis. A new cornputerized measurernent protocol using 

multiple simultaneous frequencies or a rapid frequency sweep could also reduce the 

acquisition time so as to capture rapid changes of the passive electncal properties. 

The experiments show the sensitivity of this method to the tissue condition. Since 

this technique is able discriminate the interstitial domain f'rom the intracellular one, it can 

be useful to measure the conductivity changes induced by medication, hypoxia [37] and 

ischemia [ 5 5 ] .  Its small sensing area can determine the electrical properties of tissue in 

specific regions responsible for conduction abnomalities such as reentry or fùnctionai 

block. 
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CHAPITRE 5 : DISCUSSION 

L'objectif de ce projet de recherche, qui était de développer un système capable 

de mesurer les conductivités intracellulaires et interstitielles anisotropes du tissu 

cardiaque avec des électrodes extracellulaires a été aiteint. Une discussion de la méthode 

de mesure est présentée à la section 5.1 et les limites de la méthode et les développements 

fiiturs sont présentés à la section 5.2 . 

5.1 LA MÉTHODE DE MESURE 

La technique à quatre électrodes, qui jusqu'à récemment n'était utilisée que pour 

évaluer des conductivités monodomaines [36] a été améliorée de façon à mesurer les 

conductivités bidomaines intracellulaires et interstitielles du tissu cardiaque sans 

contrainte d 'anisotropie. 

La seule façon de calculer les potentiels dans un modèle bidomaine sans imposer 

un ratio d'anisotropie constant est d'utiliser un modèle numérique tridimensionnel. Cette 

approche numérique permet d'évaluer le potentiel pour des conductivités données, mais 

ne permet pas de calculer directement les conductivités à partir du potentiel 

extracellulaire comme le font Rush et coll. [31] pour un modèle monodomaine ou 

Plonsey et Barr [Il] pour un modèle bidomaine avec ratio d'anisotropie constant, ce qui 

nous a orienté vers une solution itérative. Les conductivités bidomaines du tissu sont 



donc déterminées par un algorithme de minimisation d'erreur qui, par évaluation 

successive des combinaisons de conductivités, déterminera celles qui génèrent la plus 

petite différence entre les valeurs simulées et les valeurs expérimentales. 

Le développement de l'approche fiéquentielle nous permet d'évaluer les 

conductivités intracellulaires et interstitielles pour une position prédéterminée 

d'électrodes. Outre le fait d'avoir des électrodes fixes, cette approche a l'avantage de 

produire des mesures suivant les directions longitudinale et transverse aux fibres pour de 

multiples fréquences. Cet aspect est important pour l'algorithme de minimisation 

d'erreur, car en augmentant le nombre de mesures et donc le nombre de contraintes, on 

rend la solution plus robuste et lui donne plus de chance d'être unique. On ne peut jamais 

être sûr que la solution correspond à un minimum global de la fonction de coût, 

cependant nos investigations avec des potentiels simulés, substituées aux données 

expérimentales, ont montré que I'algorithme "Shor's r" est capable de retrouver 

exactement les six paramètres initiaux qui ont généré les données simulées. Ce nombre de 

paramètres semble être un maximum. Ceci constitue un problème lorsque nous voulons 

introduire une capacité intracellulaire. Toutefois, le fait de lier les impédances de 

jonctions longitudinales et transverses par un facteur de densité de jonction N limite leur 

degré de Liberté et restreint le nombre de paramètres à huit. Un nombre accru de 

fiQuences ne permet pas de beaucoup accroître la dimension des données et la seule 

alternative est de diminuer le nombre de paramètres. Une série d'essais a montré que 

deux passes successives permettent de retrouver exactement les huit paramètres initiaux 



du modèle avec capacité intracellulaire7 à l'exception de R, a cause de la distance 

interélectrode. 

La distance interélectrode est spécialement choisie afin de distinguer le milieu 

intracellulaire du milieu interstitiel. Des essais avec une distance interélectrode de 

158 pm, légèrement inférieure à la constante d'espace transverse évaluée a 196 pm par 

Plonsey et Barr [l l], ont montré la nécessité d'augmenter la fréquence au-delà de 

10000 Hz pour faire entrer le courant dans le domaine intracellulaire [56]. Il est 

techniquement difficile d'augmenter la fréquence au-delà de 10000 Hz à cause des 

capacités parasites. La distance interélectrode de 340 pm permet au courant d'entrer 

davantage dans le milieu intracellulaire. 

La distance interélectrode a une grande importance sur le comportement 

fréquentiel des mesures. Les expériences effectuées par Gielen et d l .  [32] sur le muscle 

squelettique rapportent que les mesures sont dépendantes de la fréquence avec une 

distance interélectrode de 0.5 mm alors qu'elles sont pratiquement indépendantes jusqu'à 

10 kHz avec une distance interélectrode de 3 mm. Steendijk et coll. [36] ont observé le 

même déphasage entre 5 kHz et 60 kHz pour une distance interélectrode de 1 mm tandis 

que van Oosterom et coll. [57] mesurent une conductivité dans le muscle cardiaque qui 

est indépendante de la fréquence avec la même distance interélectrode sur une gamme de 

fiéquence de 10 Hz et 5 W. La distance de 1 mm entre les électrodes de courant est 

assez grande comparativement à la dimension d'une cellule et semble adéquate pour 



représenter le tissu par des conductivités homogènes au niveau macroscopique. Le 

modèle bidomaine standard en courant alternatif permet une bonne représentation du 

tissu jusqu'à 2400 Hz [38,39]. Une décroissance de l'amplitude transverse au-dessus de 

2400 Hz et une forte diminution de la phase est présente sur toutes les mesures et 

provoque un décrochage du modèle bidornaine en courant alternatif Le modèle atteint un 

plateau en amplitude et revient à une phase nulle. L'ajout d'une capacité de jonction dans 

le domaine intracellulaire représente une extension du modèle bidomaine classique et 

permet de mieux simuler les mesures au-dessus de 1000-2000 Hz. 

Les observations sur le comportement de l'amplitude et de la phase des mesures 

expérimentales dans la gamme de fréquence de 10 Hz à 10 kHz mettent en évidence des 

spécificités suivant les directions longitudinales et transverses. Une augmentation de 

l'amplitude au-dessus de 1000 Hz a une phase positive sont associés à la direction 

longitudinale des fibres. Ceci est surprenant à première vue mais est effectivement 

reproduit par le modèle numérique ~dimensiomel. Par ailleurs, la méthode de mesure 

montre une grande sensibilité aux modifications physiologiques du tissu. Ce type de 

modifications s'est manifesté par une augmentation de ~,(o) et de ~,(o) tout en 

gardant la même morphologie. Ce comportement manifeste une modification des 

conductivités intracellulaires et interstitielles qui peut être provoquée soit par l'œdème, 

soit par une pression exagérée de la sonde qui induit de l'ischémie. 

Le système de mesure s'est montré sensible à I'évolution physiologique du tissu 



lorsque perfisé uniquement avec la solution de Tyrode. Les paramètres bidomaines 

obtenus dans les différentes préparations sont comparables a ceux de la littérature. La 

capacité de jonction est relativement petite comparativement aux valeurs de la littérature 

mais équivaut à plusieurs fois celle de la capacité membranaire, ce qui est logique si on 

considère les jonctions comme des structures membranaire. Les valeurs de la capacité de 

jonction de la littérature couvrent une grande plage, soit entre 22 @?/cm2 [43] et 370 

plcm2 [15]. Cependant, la valeur de la capacité cytoplasmique de 4SP~/cm2 [54] 

correspond à nos valeurs mesurées. 

La technique de mesure mise au point dans cet ouvrage n'a pas encore été 

exploitée jusqu'à ses limites. Elle combine trois domaines de recherche spécifiques (la 

modélisation, l'instnimentation électronique et l'expérimentation) qui doivent être 

approfondis pour améliorer ia technique. 

Une étude sur la possibilité de perturbation provoquée par une fine couche de 

fluide entre le tissu et les électrodes serait appropriée. Les modèles utilisés reproduisent 

très bien les mesures expérimentales à basse fiéquence mais les paramètres estimés 

pourraient être affectés par une mince couche de fluide. 



Un des inconvénients de la technique est le temps de calcul qui est actuellement 

très long. Actuellement, l'ordinateur d'acquisition est un ordinateur personnel et le 

traitement se fait sur une station de travail de type Silicon Graphics (entre 5 n 12 heures 

pour estimer huit paramètres). Ceci implique un traitement en temps différé. La mise au 

point de mesures des conductivités en temps réel permettrait d'évaluer au laboratoire la 

stabilité d'une préparation et de confirmer l'alignement des électrodes avec les fibres en 

faisant une rotation de la sonde. Une étude concernant d'autres types d'algorithmes de 

minimisation pour évaluer les conductivités bidomaines est à envisager afin de réduire le 

nombre d'itérations et même limiter l'évaluation des huit paramètres à une seule passe. 

Étant donné que le modèle numérique tient compte de la distribution du courant 

en fonction de la position de l'électrode de mesure, une nouvelle technique qui ne se 

limite pas à quatre électrodes mais qui utilise une multitude d'électrodes de mesures 

distribuées sur deux rayons autour des deux électrodes de courant augmenterait le nombre 

de données expérimentales, diminuerait 1' effet des erreurs de mesure sur 1' évaluation des 

conductivités et augmenterait aussi la robustesse de l'algorithme tout en diminuant le 

nombre d'itérations. Une étude de l'influence des erreurs de mesure s u  les conductivités 

évaluées par l'algorithme est aussi a considérer. 



11 subsiste des problèmes de polarisation et de stabilisation des électrodes qui 

décalent la ligne de base et font sortir le signal de la fenêtre de mesure lors de fortes 

amplifications. La dérive de la ligne de base a été éliminée dans la majorité des cas à 

l'aide d'un filtre électronique passe bas de 1 Hz. Une carte d'acquisition de 16 bits 

permettrait d'agrandir la fenêtre de mesure et éliminerait le temps de stabilisation avant 

de faire les mesures. Une résolution de 16 bits augmenterait aussi la résolution de la 

phase qui est présentement plus limitée par la résolution numérique que par 

1' électronique. 

Une étude peut aussi être fiiite pour permettre de sortir ce système de mesure de la 

cage de Faraday. Ceci peut être fait par simple blindage si l'impédance des électrodes est 

abaissée ou encore par asservissement du blindage de chaque fil d'électrode puisqu'il est 

maintenant possible d'avoir des câbles coaxiaux avec des diamètres aussi petits que 0.33 

millimètre. 

Avant de fiiire des mesures in vivo, une amélioration de la stabilité du tissu peut 

être réalisée. Des essais sur du muscle papillake perfusé tel qu'utiiisé par Kléber et c d .  

[55]  devrait être réalisés chez le chien ou le porc. Cette préparation offre l'avantage que 

les fibres sont bien alignées et que la dimension du tissu a imguer est limitée, procurant 

ainsi un milieu plus homogène. 



Les mesures des conductivités interstitielles et intracetlulaires nécessitent une 

distance interélectrode relativement petite. Selon Steendijk et coll. [36] le courant ne 

difise que de 2.4 x d sous la d a c e  de mesure pour un rapport de conductivité 

monodomaine g&= 3, ce qui donne l'avantage de limiter l'effet de la rotation des 

fibres sur les mesures mais cause un problème pour traverser la couche de tissu fibreux à 

l'épicarde. La couche plus fine à l'endocarde et un contact naturel avec le sang suggèrent 

d'effectuer des mesures endocardiques in vitro. Le tissu suinte puisque que le retour 

veineux se fait par l'endocarde, procurant une bonne irrigation du tissu mais gênant le 

contact entre le tissu et la sonde. Une fine couche de liquide est nécessaire pour la survie 

du tissu et le système de succion essaye de la maintenir au minimum. 

Présentement les mesures longitudinales et transverses sont effectuées l'une après 

l'autre. Le temps pour effectuer une série de mesure est d'environ une minute à cause de 

du délai d'armement de la carte d'acquisition. Une durée de mesure réduite pour chacune 

des directions permettrait de diminuer la période entre les mesures et d'obtenir un plus 

grande fréquence d'échantillons de mesure. 

En conclusion, cette étude établit la gamme de fréquence et la diaance 

interélectrode pour effectuer les mesures des conductivités électriques passives ainsi que 

la méthode de sol~~tion numérique avec deux rangées orthogonales de quatre électrodes 

sur du tissu cardiaque. La technique de mesure a une grande sensibilité aux conditions du 



tissu. Puisque cette technique est capable de discriminer le milieu interstitiel du milieu 

intracellulaire, cette technique serait d'une grande utilité pour mesurer les modifications 

des conductivités du tissu produites par la médication, l'anoxie et l'ischémie. Sa région 

de mesure restreinte permet de déterminer les anomalies électriques des régions avec des 

circuits de réentrée ou des blocs de conduction. 
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