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Résumé

En 1899, Otto Frank a proposé le premier modele de circulation systémique. Son
modele, appelé Windkessel, tient compte de la résistance (Rp) que les vaisseaux
sanguins offrent a la circulation et de leur capacité (C) & emmagasiner un volume de
sang 3 une pression donnée. En 1968, Nico Westerhof complete le modéle proposé par
Frank, et ajoute une résistance (R.) caractérisant la circulation sanguine dans 1’aorte
ascendante. Quelques années plus tard, Stergiopulos et al. proposent un modele a quatre
éléments. Ce dernier, tient compte de la résistance caractéristique du modele de

Westerhof, mais aussi du moment d’inertie du sang (L) a la sortie de la valve aortique.

Figure 0.1 : Modéles Windkessel a 2 éléments (2WK) en haut & gauche, 3 trois éléments (3WK) en
haut 2 droite et & quatre éléments (4WK) en bas.

Afin de caractériser le systéme cardiovasculaire des veaux, la pression et le débit ont été
mesurés a plusieurs endroits chez six veaux. Les pressions ont été acquises, avec une
sonde Konigsberg (©Konigsberg Instruments Inc.), dans le ventricule gauche et des
sondes Millar (OMillar Instruments Inc.) dans ’aorte ascendante et aorte descendante.
Les débits ont été mesurés dans ’artére pulmonaire et dans 1’aorte descendante, avec des
débitmétres Transonic (©Transonic Systems Inc.). Un battement moyen a été¢ calculé
pour chaque acquisition de cing minutes, avec la méthode des moyennes des phases. Les

battements moyens des pressions et débits ont été définis simultanément, pour chaque
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acquisition. Puisqu’on considére que la circulation sanguine débute dans le ventricule
gauche c’est la pression mesurée 3 cet endroit qui a déterminé le début et la fin de

chaque battement.

Le tableau suivant donne les pressions et les débits ainsi que la durée des battements

d’un veau moyen.

Tableau 0.1 : Valeurs moyennes de pression, débit et durée des battements

Valeur Moyenne
Durée battement (s) 0,66
Pression ventricule gauche (mmHg) 51
Pression aorte ascendante (mmHg) 89
Pression aorte descendante (mmHg) 79
Débit artére pulmonaire (L/min) 10
Débit aorte descendante (L/min) 6

Les battements moyens ont permis de résoudre le probleme inverse des modcles
proposés par Frank, Westerhof et Stergiopulos. Les paramétres ont été calculés avec
différentes méthodes proposées dans la littérature ainsi que la fonction fininsearch de
MatLab (©MathWorks Inc.). Le débit mesuré dans I’artere pulmonaire a été utilisé
comme point d’entrée, dans les modéles, pour calculer la pression. Pour le 2WK, les
meilleures méthodes de calcul sont: méthode de 1’aire, méthode de la pression
différentielle et fminsearch. Pour le modele 3WK seule la fonction fiminsearch
fonctionne pour toutes les acquisitions. Alors que pour le modéle 4WK il n’y a pas de
différence statistiquement significative entre les deux méthodes évaluées (fininsearch et

Stergiopulos).

Les parametres calculés avec la fonction fiminsearch sont utilisés lors du calcul du
modele cardiovasculaire complet, car cette méthode fonctionne pour les trois modéles et
les résultats obtenus ne sont pas statistiquement différents de ceux obtenus avec les

autres méthodes.
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Tableau 0.2 : Paramétres moyens, des modéles 2WK, 3WK et 4WK : Méthode avec fiminsearch

(mmHges/mL) (mmHl;:s/mL) (lelgmHg) (mmH;J-szlmL)
2WK| 0573 | | 32110 |
IWK| 0,536 0,0374 3847 |
4aWK| 0,574 0,042 3,121 0,048

Charles Peskin, propose un modele cardiovasculaire incluant la circulation systémique et
pulmonaire. Les paramétres caractérisant le systéme circulatoire humain ont été modifiés
pour que le modele représente le systéme bovin. Les deux systémes de circulation ont
¢té utilisés pour évaluer le fonctionnement de deux dispositifs d’assistance ventriculaire
(AV), Cardianove VI et BPX80 Medtronic Biomedicus.

Les AV relient le ventricule gauche et le compartiment systémique artériel. Lorsque leur
vitesse de rotation augmente, la pression systémique artérielle augmente alors que les
pressions pulmonaires et la pression ventriculaire gauche et systémique veineuse
diminuent. Lorsque la vitesse du dispositif est trop lente, le sang circule en sens inverse
et retourne au ventricule. A partir d’une certaine vitesse de rotation tout le sang dans le

ventricule passe par la pompe et la valve aortique reste fermée.

Karima Djabella et Michel Sorine ont proposé un modeéle de circulation systémique en
boucle fermée. Le point de départ est une commande électrochimique qui dépend de la
fréquence cardiaque et de la contractilité du muscle. Ceux-ci sont influencés par la
stimulation des barorécepteurs, qui réagissent lorsque la pression baisse ou augmente.
Lors d’un test de «tilt », c’est-a-dire qu’une personne couchée se léve rapidement, la
pression diminue. Elle se rétablit par la suite grace a la réponse des barorécepteurs. Les
parameétres utilisés dans ce modeéle ont été trouvés dans la littérature ou par essai et
erreur et n’ont pu étre modifiés pour représenter le systéme circulatoire bovin. De plus,

I’influence des dispositifs d’assistance ventriculaire n’a pas été évaluée.
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Abstract

In 1899, Otto Frank proposed the first systemic circulation model, which is usually
called Windkessel. It modelizes the capacity (C) of blood vessels to accumulate blood
and their resistance (Rp) to blood flow. In 1968, Nico Westerhof completed Frank’s
model with a second resistance (R;), to characterize the circulation of blood in the
ascending aorta. A few years later, Stergiopulos et al. proposed a model that not only
considered the resistance in the ascending aorta but also the moment of inertia (L) of
blood exiting the left ventricle.

» —
PAO‘ Q
R .
Py=0
L c
| L
‘ :i:ﬁ | Pa 11
—

Re Rp

Pv=0

Figure 0.1 : Windkessel models (clockwise, starting top left): with two elements (2WK), with three
elements (3WK) and with four elements (4WK).

Measures of pressure and flow were taken in six calves and were used to characterize
their cardiovascular system. Pressures were measured in the left ventricle (OKonigsberg
Instruments Inc.), ascending and descending aorta (©OMillar Instruments Inc.) and flows
were measured in the pulmonary artery and descending aorta (©Transonic Systems
Inc.). A mean cardiac beat was calculated for every data acquisition of five minutes with
the mean-stroke method. Since, the blood circulation starts at the left ventricle, the
beginning and the end of each heart beat was defined with the pressure waveform of the

left ventricle.
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The duration of the heart cycle, the mean pressure and flow characterizing calves are

given in Table 1.

Table 0.1 : Mean values of pressure, flow and duration of heart cycle

Mean value
Heart cycle (s) 0,66
Left ventricle pressure (mmHg) 51
Ascending aorta pressure (mmHg) 89
Descending aorta pressure (mmHg) 79
Flow rate pulmonary artery (L/min) 10
Flow rate descending aorta (L./min) 6

The inverse problem of models proposed by Frank, Westerhof and Stergiopulos were
solved with the mean heart beats. The parameters were calculated with methods
proposed by different authors and with the command fminsearch of MatLab
(©MathWorks Inc.). To calculate the pressure, the pulmonary artery flow was used as
the inlet flow of the model. For the 2WK, the area method, the pulse pressure method
and the fiminsearch function were the methods that gave the best results. For the 3WK,
only the fininsearch function worked with every data. On the other hand, for the 4WK,
there was no statistically difference between the two methods (fminsearch and

Stergiopulos).

The fminsearch function works with all three Windkessel models and there is no
statistically difference between the parameters calculated with this method and the other
methods. Therefore the parameters calculated with fminsearch are used in the complete

cardiovascular model.



Table 0.2 : Mean parameters of 2ZWK, 3WK and 4WK models : Method with fininsearch

(mmHges/mL) (mmHl;fs/mL) (mL/n(lijg) (mmH;:szlmL)
2WK| o573 | | 32110 | o
3WK 0,536 0,0374 3,847 S
4WK 0,574 0,042 3,121 0,048

Charles Peskin proposed a human cardiovascular model including the systemic and
pulmonary circulation. The parameters he proposed were modified to represent the
circulatory system of calves. Afterwards, the two systems were used to evaluate two left
ventricle assist devices (AD): Cardianove VI and BPX80 Medtronic Biomedicus. These

devices bypass the left ventricle and the arterial systemic chamber.

If the AD rotation speed is too low, the blood flows from the systemic arterial chamber
back to the left ventricle. When the rotation sﬁeed is high enough, all the blood in the

ventricle is pumped to the systemic arterial chamber and the aortic valve is closed.

Karima Djabella and Michel Sorine proposed a closed-loop model of the systemic
circulation. An electrochemical command generates the ventricle pressure which is also
influenced by the baroreceptors response to the arterial and venous pressure. Therefore a
tilt test can be simulated with this model. During the tilt, arterial, venous and ventricular
pressures decrease, and increase afterwards with the action of baroreceptors. The
parameters used in this model were found by trial and error or in published articles.
Therefore they were not modified to represent a bovine cardiovascular system and the

model was not used to evaluate the influence of left ventricle assist devices.
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Introduction

Le nombre de patients souffrant d’insuffisance cardiaque est en croissance continuelle —
aux Etats-Unis, on reléve plus de 400 000 nouveaux diagnostics par année — et on estime
que le nombre de patients potentiels doublera dans les 30 prochaines années. Le
traitement définitif pour ces patients est la transplantation cardiaque, mais le manque de
donneurs d’organes ne suffit pas a4 la demande et la liste d’attente des patients devant
subir cette chirurgie s’allonge. Environ 50 000 d’entre eux succomberont a leur maladie

durant la longue période d’attente.

L’implantation d’une assistance ventriculaire (AV) prolonge et améliore la vie de ces
patients. Des essais cliniques démontrent qu’aprés six mois, les patients implantés avec
une AV ont un meilleur taux de survie que ceux recevant des traitements
conventionnels, soit de 60% et 40% respectivement (Park, Tector, et al. 2005). De plus,
15% des patients survivent jusqu’a 36 mois aprés 1’implantation. Ces résultats menent
certains chercheurs et cliniciens a songer a une implantation thérapeutique a plus long

terme.

La réussite de ces implantations dépend, entre autres, de I’optimisation du contréleur du
dispositif, qui selon ’activité du patient doit pomper de 2 3 6 L/min de sang pour une
pression variant entre 60 et 140 mmHg. Le contrdleur doit étre capable de modifier
rapidement la vitesse de rotation de la pompe afin de répondre a la demande
physiologique. Cette optimisation peut étre réalisée in vivo, in vitro ou in silico.
< In vivo et in vitro : le dispositif d’assistance cardiaque est implanté chez des
animaux ou dans un circuit ayant les caractéristiques d’un systéme
cardiovasculaire, et le controleur est optimisé en temps réel.
% In silico : Le modéle mathématique du dispositif et du systéme cardiovasculaire

est optimisé par des méthodes numériques.



Cette derni¢re méthode est la plus pratique, car elle permet la modification des
parametres des systémes et I’évaluation immédiate de la réponse. De plus, elle est moins
coliteuse que 1’optimisation in vitro et évite les problémes d’éthique rencontrés par les

expériences in vivo.

Or, avant d’optimiser le contréleur in silico il est nécessaire d’avoir un modéle
mathématique représentatif du systéme cardiovasculaire. Ce mémoire présente différents
modeles vasculaires ainsi que les méthodes de calcul permettant de trouver leurs
paramétres. Ensuite, les données, de pression et de débit, mesurées chez six veaux, sont

analysées afin de caractériser un systéme cardiovasculaire bovin moyen.

Quelques modeles cardiaques sont présentés et les équations caractéristiques de deux
pompes cardiaques sont évaluées. Le modele de Peskin (2002) est utilisé pour étudier la
réponse de ces dispositifs lorsque implantés dans un modéle mathématique du systéme
cardiovasculaire. Finalement, le modéle cardiovasculaire de Djabella, Médigue et Sorine

(2005) est présenté.



Chapitre 1. Modélisation du systéme cardiovasculaire

1.1. Systeme cardiovasculaire

Le sang circule dans un circuit fermé composé du cceur, des artéres, des veines et des
capillaires. Ce réseau est appelé systeme cardiovasculaire. La circulation sanguine joue
un rdle trés important dans le fonctionnement de 1’organisme, car elle le purifie en

¢liminant les déchets métaboliques et ’alimente en nutriments et oxygéne.

Le cceur est considéré comme le point de départ de la circulation et travaille comme une
pompe double, gauche et droite. Chaque pompe est constituée d’une chambre a basse
pression, oreillette, et d’une chambre a haute pression, ventricule. L’oreillette regoit le
sang provenant des veines alors que le ventricule regoit le sang de ’oreillette et 1’éjecte

dans les arteres.

Figure 1.1 : Systéme cardiovasculaire.

(Aging and Technology Research (2006) avec la permission de Dr. Machiko Tomita)

L’oreillette et le ventricule situés a gauche (coeur gauche), pompent le sang de la

circulation systémique, alors que le coeur droit pompe le sang de la circulation
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pulmonaire. Une paroi étanche sépare le c6té droit et le coté gauche du cceur pour qu’il
n’y ait pas de mélange entre le sang oxygéné et le sang vicié (respectivement représentés

en rouge et bleu sur le circuit cardiovasculaire de la Figure 1.1).

Un cycle cardiaque, c’est-a-dire un battement, dure moins d’une seconde et est divisé en
quatre étapes (considérées surtout au niveau des ventricules) : remplissage, contraction
isovolumique, éjection et détente isovolumique. Les deux ventricules agissent
simultanément, mais leur force de contraction est différente. En effet, la contraction du
ventricule gauche est supérieure, car sa paroi est plus épaisse. Cette différence est
nécessaire, car le circuit systémique est plus long que le circuit pulmonaire et donc il
offre une plus grande résistance a I’écoulement. Puisque les ventricules se remplissent et
éjectent le sang simultanément le débit systémique moyen est égal dans le circuit

systémique et pulmonaire.

La Figure 1.2 montre les différentes phases du cycle sur les ondes de pression du
ventricule gauche, de I’oreillette gauche et de 1’aorte ascendante ainsi que sur la courbe

de volume de sang dans le ventricule gauche.

Lorsque le ventricule gauche est plein (2), les muscles se contractent et la pression
augmente (3) jusqu’a ce qu’elle dépasse celle de I’aorte ascendante. Durant la section 4,
la valve aortique est ouverte et le sang est éjecté. La pression continue 3 augmenter
pendant quelques instants pour ensuite diminuer graduellement jusqu’a ce qu’elle
devienne inférieure a la pression de I’aorte ascendante. La valve aortique se ferme (5),

les muscles se détendent (6) et le ventricule se remplit & nouveau (7).

La partie du cycle cardiaque comprise entre 2 et 5 est appelée systole. Elle commence
avec la fermeture de la valve mitrale et termine avec la fermeture de la valve aortique.
La diastole inclut la détente des muscles aprés 1’éjection et le remplissage du ventricule.

Elle est définie entre les points / et 2 ainsi que J et 7.
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Figure 1.2: Ondes de pression mesurées dans le ventricule gauche (—), aorte ascendante (—) et
oreillette gauche (—) ainsi que volume du ventricule gauche (diagramme en bas). Semilunar valve est

la valve aortique et AV valve est la valve mitrale. (Rao (2006), avec la permission de Dr. Anil Rao)

La figure suivante montre une onde de pression mesurée dans 1’aorte ascendante d’un
veau. La pression diastolique initiale de ce battement est la pression de la fin de la
diastole du battement précédent. La pression systolique est la pression maximale atteinte
lors de I’éjection du sang. On note une baisse de pression lors de la fermeture de la

valve, cette partie de I’onde de pression est appelée onde dicrote.
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Figure 1.3 : Onde de pression aortique (Veau 2, 25 heures aprés la premiére acquisition)

La Figure 1.4 montre I’anatomie cardiaque. Les valves mitrale, aortique, tricuspide et
pulmonaire assurent 1’étanchéité lors de la contraction cardiaque ou lors du remplissage
et évitent le retour sanguin lors de leur fermeture. Puisque les ventricules et les
oreillettes travaillent simultanément les valves s’ouvrent et se ferment par paires. Lors
du remplissage des ventricules les valves mitrale et tricuspide sont ouvertes et les valves
aortique et pulmonaire sont fermées. Les quatre valves sont fermées durant la
contraction. Les valves aortique et pulmonaire s’ouvrent lors de 1’éjection, alors que les

deux autres restent fermées, car les oreillettes se remplissent 3 ce moment 1a.

L’aorte peut étre définie en deux parties : aorte ascendante et aorte descendante. L’aorte
ascendante est a la sortie du ventricule gauche et donc tout le débit sanguin y passe. 1l se
divise ensuite pour aller irriguer le cerveau et les membres supérieurs, par les carotides,

et pour irriguer les membres inférieurs, par I’aorte descendante.
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Figure 1.4 : Anatomie du cceur (© SmartDraw HealthCare Solution, Trial Version)



1.2. Modeéles Windkessel

Au début du 17° siécle, William Harvey décrit pour la premiére fois la circulation
sanguine, en comparant le cceur & une pompe. Prés d’un siécle plus tard, le révérend
Stephen Hales réussit 3 mesurer la pression sanguine et fait un lien entre la pulsation
observée dans les artéres et le fonctionnement des chambres & air utilisées par les

pompiers.

a
supply »

Figure 1.5 : Modéle de la circulation sanguine selon Hales et Frank

(Greenwald (2002), avec la permission de M. Steve Greenwald)

Lorsque la pression dans le réservoir d’eau (caeur) dépasse celle de la chambre a air
(aorte ascendante), la valve (valve aortique) s’ouvre et I’eau remplit la chambre a air en
comprimant I’air qui s’y trouve. Lorsque la valve se referme, 1’air comprimé repousse

’eau dans le tuyau, qui offre une certaine résistance a I’écoulement.

En 1899, I’allemand Otto Frank modélise le systéme artériel selon les observations de
Harvey et Hales et la loi de la conservation de la masse. Son modele est appelé

Windkessel, ce qui signifie chambre a air en allemand.



1.2.1. Modéle 2-Windkessel (2WK)

Le modele de Frank peut étre représenté comme un circuit électrique (Figure 1.6) avec
les équivalences suivantes :

< Potentiel = Pression (P4, et Py);

< Courant =» Débit (Q);

< Résistance électrique =» Résistance des vaisseaux sanguins (R);

< Capacitance = Compliance (C).

—
Q

Psv=0
»

Figure 1.6 : Modéle de Otto Frank — 2-Windkessel. PAo : Pression aorte ascendante, Psv : Pression

systémique veineuse, Q : Débit, R : Résistance et C : Compliance

Ce modele représente seulement la circulation systémique artérielle. La pression
systémique veineuse est considérée nulle, car elle est négligeable par rapport a la
pression aortique. La capacitance (C) représente la variation du volume de sang
emmagasiné dans les vaisseaux sanguins en fonction de la variation de la pression

artérielle.

Ce circuit est caractérisé par une équation différentielle, basée sur les équations

électriques et les lois de Kirchhoff (Annexe A) :

AP(t)=RO(t) (1.2.1)
_.dP(t)
o@)=C — (1.2.2)
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dp,, (t) o P (1) 0@)
dt RC C

(1.2.3)

Si la pression et le débit dans I’aorte ascendante sont connus, les paramétres, R et C,
caractérisant la circulation systémique artérielle, peuvent étre évalués par différentes

méthodes de calcul.

1.2.1.1. Méthode de déclin (pente diastolique)
(Stergiopulos, Meister, et al. 1995)

105+ T
o 100} 4
I
£
— 95 - 4
-]
c
(]
2 90} Pente b
:u: Diastolique
<
o 851 i
5
g
£ 80} ]
% Pression Pression
] Diastolique Dlastolique
a 75f Initiale Finale iy
! Py 3 (Ppp) :
i 1 1 1 1 1 i 1 =
n 0 0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6 0.7 0.8
to, Temps (s) tor

Figure 1.7 : Onde de pression aorte ascendante pour méthode de déclin (Veau 2, 25 heures aprés la

premiére acquisition)

Cette méthode s’applique seulement lors de la diastole. Puisque & ce moment le débit

dans I’aorte ascendante est nul et le terme de droite de 1’équation (1.2.3) devient zéro :

dP,, (1) + P () _
dt RC

0 (1.2.49)
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L’intégrale entre deux points de la pente diastolique permet de trouver la constante de

décroissance, RC.

Pyt t
A (DF)dPAO(t)——Dj_’i
P, (1) RC
Pi(n) 4 y
RC = —(tpr —1)

In(Pyo(tpr )~ In(Pyy (1))

(1.2.5)

(1.2.6)

L’indice DF indique la diastole a la fin du battement, avec la pression et le temps

correspondant (Figure 1.7). La résistance est le ratio entre la pression et le débit moyen

dans I’aorte ascendante.

R="£o

Q

1.2.1.2. Méthode de P'aire (Liu, Brin, et al. 1986)

90

851

80}

Pression Aorte Ascendante (mmHg)

75+

i
700

Pression

Pression

Diastolique Diastolique
initlale Finale
L] (Ppp)
. .  Horerote, . . . i
0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6 0.7
t Temps (s) tor

(1.2.7)

Figure 1.8 : Onde de pression aorte ascendante pour méthode de aire (Veau 2, 25 heures aprés la

premiére acquisition)
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Cette méthode, comme la précédente, s’applique seulement durant la diastole.
Contrairement 3 la méthode de déclin, qui donne de meilleurs résultats lorsque la pente

décroit exponentiellement, celle-ci s’applique a toutes les pentes diastoliques.

L’aire est calculée sous I’onde de pression aortique ascendante entre la fermeture de la

valve (Ppicrote) €t 1a pression diastolique finale :

IDF
.[ Po (t)dt = (PAO (tdicrote ) - Py (tDF ))RC

Ldicrote

(1.2.8)

La solution de 1’équation (1.2.8) donne la valeur de RC. Puisque la résistance est

connue (R=P,,/0), la compliance peut étre calculée.

1.2.1.3. Méthode des deux aires (Self, Ewert, et al. 1994)

Diastolique
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Onde de pression aorte ascendante pour méthode des deux aires (Veau 2, 25 heures

aprés la premiére acquisition)
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Le calcul de I’aire sous I’onde de pression durant la systole et durant la diastole donne
un systtme a deux équations. La solution de ce systtme donne la valeur des deux

inconnues, R et C.

P Ao (tdicrote ) Ldicrote
P
dP,, (1) = I (-— 40 () + Q(t))dt — systole
RC C
Pyo(tpr) DI
(1.2.9)
Pso(tpF) 'DF
P
dPy, (t) = I (— 40 (1) + Q(t))dt — diastole
RC C
P Ao (tdicrote) Ldicrote
_tdicrote ] -tdicrote ]
I Q(t)dt PAo (tDI) - PAo (tdicrote) J‘ PAo (t)dt
R
‘oI { ] =| o (1.2.10)
tDF RC !DF
0Wdt Py (taicrote) ~ Pao (tDF ) [ Pira
_tdicrote _ _tdicrote .

1.2.1.4. Méthode de la pression différentielle (Stergiopulos,
Meister, et al. 1994)

Cette méthode itérative compare les pressions différentielles mesurée et calculée. La
résistance périphérique est le ratio de la pression moyenne sur le débit moyen. Une
valeur initiale de la compliance permet de calculer une onde de pression. Si la différence
normalisée entre les pressions différentielles, calculée et mesurée, est supérieure & un
certain seuil (g), la valeur de la compliance est ajustée. En sachant que la pression
différenticlle augmente, lorsque la compliance diminue, et vice versa, il suffit de

quelques itérations pour trouver une bonne valeur de C.
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Figure 1.10 : Méthode pression différentielle (Stergiopulos, Meister, ef al. 1994). APc¢ : pression

différentielle calculée et AP : pression différentielle mesurée

1.2.2. Modéle 3-Windkessel (3WK)

En 1968, Nico Westerhof propose un nouveau mod¢le en ajoutant une résistance au
circuit de Frank. Ce modele, 3-Windkessel, représente mieux les hautes fréquences des
signaux cardiaques. Cette nouvelle résistance caractérise 1’écoulement sanguin dans

I’aorte ascendante (R.).

; Pza
PAo - VY
Q Re
Rp __¢
Psv=0
>

Figure 1.11 : Modéle de la circulation systémique tel que proposé par Westerhof en 1968 (3WK).
PAo : Pression aorte ascendante, Psa : Pression systémique artérielle, Psv : Pression systémique

veineuse, Q : Débit, Rc : Résistance caractéristique, Rp : Résistance périphérique et C : Compliance
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L’équation du 3-Windkessel est calculée en se basant sur les équations (1.2.1) et (1.2.2)
ainsi que sur les lois de Kirchhoff (Annexe A) :

(1.2.11)

dPso (D) P _, d0@) Q(t)(Rc “)

C
i R,C i C R,

Les méthodes d’évaluation des parametres utilisées pour le 2WK ne sont pas applicables
pour le 3WK, car il faut déterminer un parameétre supplémentaire. Voici les méthodes

proposées par certains auteurs.

1.2.2.1. Méthode intégrale (Shim, Pasipoularides, et al.
1994)

Shim, Pasipoularides, et al.(1994) considerent que la résistance totale R, R = T’;! 0 / Q , €st

égale a la somme de la résistance caractéristique et de la résistance périphérique (R =R,
+ Ry). Ils estiment la résistance caractéristique en moyennant les six a huit (M) premiers
ratios instantanés de pression (Pn,) et de débit (Q), durant la phase de I’éjection
(systole).

M —
R, = 1 Z Pyo(tr) = Pyo (1) (1.212)

TMZ O(k)

Puisque R et R;, sont connus, la compliance est évaluée en intégrant 1’équation (1.2.11)

entre deux points (k = 1 et M) de débit et de pression au début de la phase systolique.

t t

”jsf_fz@_(zzm ‘jzu_ﬂ 1
dt R,C

h h

—Ri+l
R

p

tM tM
j j Q(t)dt+R, I d%:t)dt (1.2.13)

h S}
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Figure 1.12 : Onde de pression aorte ascendante pour méthode d’intégration pour le modéle 3WK

(Veau 2, 25 heures aprés la premiére acquisition)

Apres quelques manipulations mathématiques (Annexe B) I’équation (1.2.13) devient :

(Re+Ry) [ 0ae~ [V Bgo (e

- Rp (PAo (tM )"‘PAo (tl))_RcRp (Q(tM)—Q(tl ))

(1.2.14)

1.2.2.2. Méthode d’impédance (Laskey, Parker, et al. 1990)

Laskey, Parker, et al. (1990) proposent une méthode de calcul dans le domaine

fréquentiel. La transformée de Fourier permet de passer du domaine du temps au

domaine des fréquences, car les signaux cardiaques sont considérés périodiques. Une

explication plus compléte de la transformée de Fourier est présentée au Chapitre 3.
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L’équation (1.2.11), dans le domaine des fréquences, devient :

1) o 1(R
Py (w)( jo+ E—éj = Q(a))( joR, + C[R + 1]] (1.2.15)

p P

Et donc I’impédance du circuit de la Figure 1.11 est :

2(0) = Pto (@) _ (ja)Rcl.ipC +R.+R,)
O(w) (ja)RpC+1)

(1.2.16)

L’équation suivante définit les spectres d’amplitude (A) et de phase (@) de

I’impédance. Re est l1a partie réelle et /m la partie imaginaire de 1’équation (1.2.16).

A=vRe?+Im? @=tan"! (Iﬂ) (1.2.17)
Re

La résistance périphérique est égale a I’amplitude de I’impédance a la fréquence zéro. Et
puisque la résistance caractéristique est supposée rendre le modele de Windkessel plus
sensible aux hautes fréquences, elle est égale 4 la moyenne de 1’amplitude de

I’impédance pour les hautes fréquences (4 a 12 Hz).
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Figure 1.13 : Amplitude de ’impédance de la premiére acquisition chez le veau 4
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Pour calculer I’amplitude il faut multiplier 1’équation (1.2.16) par ( joR pC - 1) :

2 2 2 e
R.+R, +0"R.R,C - R,,CGjo

Z(0)= (1.2.18)
1+R§C20)2
Les parties réelle et imaginaire de cette expression sont :
2 2 2
R.+R,+0°R.R;,C -R,Cao
Re=—2 ”2 5 ; P = é’ 3 (1.2.19)
1+ R,C"0 1+ R,C 0

Suite & quelques manipulations mathématiques réalisées avec Maple 9.5 (© Maplesoft,

Waterloo Maple Inc.), on trouve la relation (1.2.20) :

1 |(Ry +R) - 42

oR

C=
14 A2 —Rcz

(1.2.20)

Cette méthode de calcul s’applique seulement lorsque, pour toutes les harmoniques,
I’amplitude de I'impédance est plus grande que la résistance caractéristique, et que la
soustraction de leurs carrés est strictement positive. Autrement, la compliance a une
valeur complexe. Le numérateur est toujours positif, car R;, est la plus grande amplitude

du spectre.

Laskey fait I’hypothése que la circulation artérielle systémique est un systéme linéaire et
que la compliance ne dépend pas de la fréquence. Si cela est vrai, la compliance calculée
avec 1’équation (1.2.20) est la méme pour toutes les fréquences angulaires, ®. Or, en
réalité, le systéme cardiovasculaire n’est pas un systéme linéaire et peut générer de
grandes amplitudes & de basses fréquences. Donc, Laskey considére seulement la

premiére harmonique de la fréquence cardiaque pour calculer la compliance.
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1.2.3. Modéle 4-Windkessel (4WK)

Le modéle a trois éléments proposé par Westerhof permet d’obtenir des ondes de
pression ou de débit qui ressemblent a celles mesurées. Toutefois, Yin (1987) ainsi que
Stergiopulos, Westerhof, et al. (1999), ont démontré que, lorsque ce modéle est utilisé
pour ajuster la pression aortique ascendante, la valeur de la compliance est surestimée et
I'impédance caractéristique est sous-estimée. Stergiopulos a donc repris le modéle a
quatre ¢éléments (4WK), proposé par Burattini et Gnudi (1982), qui tient compte du
moment d’inertie du sang (L =» Inductance). Le nouvel élément est inséré en paralléle
avec la résistance caractéristique, afin que celle-ci ne contribue pas au rapport de
pression et débit moyen. De plus, il améliore la réponse du modéle en basses fréquences,

soit au moment ou le sang accélére (au début de la systole).

L’inductance est calculée selon 1’équation (1.2.21) :

AP(t) = LiQSQ (1.2.21)

dt

Lorsque le débit change rapidement, sa dérivée tend vers 1’infini. Dong, le circuit est

ouvert et seule la résistance caractéristique influence la réponse du systéme.

Figure 1.14 : Modéle Windkessel & quatre éléments (4WK).
PAo : Pression aorte ascendante, Psa : Pression systémique artérielle, Psv : Pression systémique
veineuse, Q : Débit, Rc : Résistance caractéristique, Rp : Résistance périphérique, C : Compliance

et L : Inductance.
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L’équation du 4-Windkessel est obtenue en se basant sur les équations (1.2.1), (1.2.2) et
(1.2.21) ainsi que sur les lois de Kirchhoff (Annexe A) :

dszo(t)+dPAo(t)(§c_+ 1 )+PAo(t)Rc _

dr> d (L Cr, CLR,
(1.2.22)
d*0()  doW(1 R\ 0()R,
= R, + —+ +
dr? dt \C Cr, CL

Pour solutionner le probléme inverse du 4WK, Stergiopulos a proposé un mélange des

méthodes de calcul proposées pour le 2WK et 3WK.

1.2.3.1. Méthode de Stergiopulos (Stergiopulos, Westerhof,
et al. 1999)

La résistance périphérique (R) est calculée en divisant la pression moyenne par le débit
moyen. La résistance caractéristique (R;) est la moyenne des amplitudes de I’'impédance
de la 3° 4 la 10° harmonique (= 3Hz & 10Hz). La compliance (C) est estimée avec la
méthode de I’aire ou de 1a pression différentielle, présentées pour le 2WK. Finalement
I’inductance (L) est évaluée en minimisant la différence entre les pressions calculée et

mesurée, par 1’erreur moyenne quadratique (1.2.23).

t(Nbre)

Z (Pcalc () - Bes (t))2

Y i () (1.2.23)

Nbre

Pcaic est 1a pression calculée, Pps est la pression mesurée chez les veaux et Nbre est le

nombre de points définissant le battement étudié.

Il ne manque que les données pour déterminer les différents coefficients apparaissant

dans les trois modéles.
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On présente dans ce chapitre les manipulations qui ont permis de recueillir les données

nécessaires a la calibration des modéles.

21.

Acquisition des données

Six expériences ont été réalisées pour caractériser la circulation systémique d’un veau

moyen. Lors de la premiére expérience des pressions ont été mesurées dans le ventricule

gauche (PVG) et ’aorte descendante (PAD), et des débits ont été mesurés au niveau de

Paorte descendante (QAD) et de I’artére pulmonaire (QAP). Lors des expériences 2 4 6,

les mémes données ont été acquises ainsi que la pression aortique a la sortie du

ventricule gauche (aorte ascendante) (PAA).

Le Tableau 2.1 donne le poids et le sexe des veaux ainsi que les sondes utilisées pour les

acquisitions de pression et débit.

Tableau 2.1 : Poids et sexe des veaux et acquisitions

Acquisitions et Sondes

# Veau Sexe Poids PVG PAA PAD QAP QAD
Konigsberg| Millar | Millar |Transonic | Transonic
1 Mile | 72,4kg v iy v v v
2 | Femelle | 63,9kg v R% v 7 v
3 Mile 69 kg v v v v v
4 Femelle | 87kg v v v v v
5 Femelle | 64 kg v v v v v
6 Femelle | 78,2kg v v v v v

Des sondes de type Konigsberg (©Konigsberg Instrument, Inc.) ont été utilisées pour les

mesures de pression dans le ventricule, de type Millar (©Millar Instrument, Inc.) pour
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les autres pressions et des débitmétres Transonic (©Transonic Systems, Inc.) pour

mesurer les débits.

Pour toutes les expériences, les pressions et débits ont ét€ acquis simultanément, avec
une fréquence d’échantillonnage de 100 Hz, durant 5 minutes. Les expériences ont duré
en moyenne 9 jours. Pour les cinq premiéres expériences les données étaient acquises
deux fois par jour, alors que pour le veau 6 les données ont été acquises jusqu’a trois fois

par jour.

Au total une banque de 92 acquisitions de 5 minutes a été établie. Toutefois, di & des
problemes rencontrés avec les sondes ou le systéme informatique, quelques données ne
peuvent pas €tre utilisées lors des calculs de la moyenne ou des paramétres. Donc, en
réalité la banque de données est composée de :

<+ 92 acquisitions de pression ventriculaire gauche (PVG) et de pression aortique

descendante (PAD),

< 79 acquisitions de pression aortique ascendante (PAA);

<+ 91 acquisitions de débit dans I’artére pulmonaire (QAP);

< 69 acquisitions de débit dans 1’aorte descendante (QAD);

2.2. Données moyennes

Les figures 2.1 a 2.5 montrent 1’évolution des débits et pressions en fonction du nombre

d’heures écoulées depuis la premiere acquisition (lors de I’opération).

La pression moyenne dans le ventricule gauche semble étre influencée par le poids de

I’animal'. En effet, la Figure 2.1 montre que le veau le plus lourd (femelle de 87 kg),

! Une analyse de variance serait nécessaire pour vérifier statistiquement 1’influence du poids de ’animal
sur la pression moyenne du ventricule gauche. Cette affirmation est basée seulement sur 1’analyse de

I’évolution des données moyennes dans le temps.
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veau 4, est celui qui a la plus haute pression ventriculaire — 70 mmHg, alors que le veau
le plus léger (femelle de 64 kg), veau 2, a la plus basse pression ventriculaire — entre 40
et 50 mmHg. Environ 100 heures aprés 1’opération les pressions se stabilisent et
atteignent un plateau. Entre 100 et 300 heures la pression moyenne varie. Aprés 300

heures, pour le veau 6 seulement, la pression ventriculaire diminue considérablement.

90
[ | BVeaul
g" AVeau?2
E ! A A BVeaul
v > A AVeau 4
g AA A BOVeau s
[ . A u
Aﬁ_‘ a5 AVeau 6
a
. Aa
150 200 250 300 350 400

Heures écoulées depuis Ia premiére acquisition

Figure 2.1: Evolution de la pression moyenne dans le ventricule gauche

La pression dans 1’aorte ascendante ne semble pas étre influencée par le poids de
I’animal® (Figure 2.2). La pression moyenne pour les veaux 2, 5 et 6 est d’environ 90
mmHg, de 75 mmHg pour le veau 4 et de 70 mmHg pour le veau 3. Donc, la pression
moyenne — dans 1’aorte ascendante — du veau le plus lourd est inférieure a la pression de
la majorité des veaux. Par contre, la pression du veau le plus léger se situe dans la
moyenne. Les pressions oscillent, durant les premiéres heures aprés 1’opération, mais se

stabilisent le lendemain autour d’une méme valeur.

2 Une analyse de variance serait nécessaire pour vérifier statistiquement 1’influence du poids de I’animal
sur la pression moyenne de I’aorte ascendante et descendante. Cette affirmation est basée seulement sur

Panalyse de 1’évolution des données moyennes dans le temps (Figure 2.2 et Figure 2.3).
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La pression moyenne dans I’aorte descendante, Figure 2.3, est plus élevée dans les

heures qui suivent ’opération. Le poids des veaux ne semble pas influencer cette

pression moyenne.
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Heures écoulées depuis la premiére acquisition
Figure 2.2 : Evolution de la pression moyenne dans I'aorte ascendante
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Figure 2.3 : Evolution de la pression moyenne dans I'aorte descendante
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Les débits dans I’artére pulmonaire et dans I’aorte descendante augmentent le lendemain
de I’opération (Figure 2.4 et Figure 2.5). En effet, 24 heures plus tard, les débits totaux
moyens sont de 17 L/min pour le veau 1, de 10,5 a 12,6 L/min pour les veaux 2, 3, 5 et

6, et d’environ 8,8 L/min pour le veau 4.
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Figure 2.4 : Evolution du débit moyen dans I'artére pulmonaire
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Figure 2.5: Evolution du débit moyen dans I'aorte descendante
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On note que presque la moitié du débit sanguin irrigue les membres inférieurs, sauf pour
le veau 4, ou il semble avoir eu un probléme avec I’acquisition (Figure 2.6). En effet,
pres de 90% de son débit total circule dans I’aorte descendante. Ce qui voudrait dire que,
en moyenne, seulement 1 L de sang irrigue les membres supérieurs de ce veau. Or, si on
considére que la circulation sanguine au niveau du cerveau équivaut 3 13% du débit
sanguin (McKinley, Shapiro, et al. 2003) — pour un humain de 70 kg — et que la méme
proportion s’applique aux veaux, le cerveau du veau 4 nécessite environ 16% de son
débit total, soit au moins 1,4 L/min. Un débit moyen de 1 L, pour les membres

supérieurs, est donc trop faible.
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Figure 2.6 : Ratio de débit sanguin dans P’aorte descendante

2.3. Résistances

Selon plusieurs auteurs, la résistance périphérique du systéme artériel peut étre estimée
en divisant la pression et le débit moyens de I’aorte ascendante. Puisqu’il est difficile
d’installer une sonde de débit autour de cette derniére, dii a sa physionomie, le débit
sortant du ventricule gauche est approximé par le débit de 1’artére pulmonaire lors du

calcul de R; et detous les autres calculs. Cette approximation est raisonnable, car le débit
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moyen est constant dans tout le circuit cardiovasculaire, méme si ponctuellement il peut

&tre différent.

La résistance de la circulation systémique des membres inférieurs (jambes et tronc) peut
aussi &tre calculée, puisque des sondes de débit et de pression ont été installées dans la

partie descendante de I’aorte.

Les figures suivantes montrent 1’évolution de la résistance périphérique totale et de la
circulation systémique inférieure. Dans les deux cas les résistances sont trés grandes
durant les premiéres heures suivant I’opération. Elles se stabilisent ensuite, autour de
0,49 mmHges/mL pour la résistance périphérique totale et 0,75 mmHges/mL pour la
résistance périphérique descendante. Celle-ci est plus grande, car environ la moitié du
débit total circule dans les membres inférieurs (aorte descendante) alors que la pression
dans ’aorte descendante est inférieure a la pression acquise dans 1’aorte ascendante de

seulement quelques millimétres de mercure.
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Figure 2.7 : Résistance périphérique totale (R p = PA?Q%)
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Figure 2.8 : Résistance périphérique membres inférieurs (R pd = P. %)

Tel que vu dans les sections précédentes d’autres auteurs ont proposé 1’analyse spectrale
de I’'impédance, Z, pour calculer la résistance périphérique totale (R,) et la résistance

caractéristique de 1’aorte ascendante (R,).

_ PAA(w)
Z{w) = 04P (o)

2.2.1)
PAA(®) est la transformée de Fourier de ’onde moyenne de pression dans 1’aorte
ascendante et QAP(w) est la transformée de Fourier de I’onde moyenne de débit dans
I’artére pulmonaire. Ce calcul est fait avec des ondes moyennes, car les signaux
complets sont trop bruités et le spectre de I’'impédance ne représente pas I’impédance de
la circulation systémique. La section 2.4 explique la méthode de calcul des ondes

moyennes de pression et débit.
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Les figures ci-dessous montrent les résultats obtenus avec cette méthode de calcul. On
remarque qu’il n’y a pas de différence entre les valeurs de R, calculées avec I’amplitude

du spectre de I'impédance (Figure 2.9) ou avec le ratio de la pression et du débit moyen
(Figure 2.7).
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Figure 2.9 : Résistance périphérique calculée avec I’amplitude du spectre d’impédance
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Figure 2.10 : Résistance caractéristique calculée avec I’amplitude du spectre d'impédance
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Des battements moyens de pression et de débit ont été calculés pour chaque acquisition,
a I’aide de la méthode des « moyennes des phases » de Forestier, Geffroy, et al. (1998).

Ces battements ont été utilisés pour calculer les paramétres des modeles Windkessel

Battement moyen

avec les méthodes présentées a la section 1.2.

Puisque la circulation sanguine débute dans les ventricules, c’est avec les données de

pression ventriculaire que le début et la fin de chaque battement sont déterminés.

Les battements sont définis entre deux pressions systoliques, au lieu de la définition

classique (Figure 1.3), car le signal est moins bruité lors de la phase systolique. Le laps

de temps écoulé entre ces deux points détermine la durée du battement.

Pression Ventricule Gauche (mmHg)

Figure 2.11 : Définition des battements sur une onde de pression d’un ventricule gauche (Veau 6,

Les battements de chaque acquisition sont normalisés — en fonction de leur durée — et
superposés. C’est le battement le plus long qui détermine le nombre de points définissant

le battement moyen. Par exemple, si le battement le plus long est formé de 40 points,
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tous les battements sont divisés en 40 intervalles et tous les points contenus dans un

méme intervalle sont moyennés pour trouver le point du battement moyen.
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Figure 2.12: Battements superposés, (-), et battement moyen (-)

(Pression ventricule gauche : Veau 5, 173 heures aprés la premiére acquisition)
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Figure 2.13 : Battements moyens pour la pression dans I'aorte ascendante (PAA) et descendante
(PAD) et débits dans I'artére pulmonaire (QAP) et aorte descendante (QAD)

(Veau 5, 173 heures aprés la premiére acquisition)



32

2.4.1. Durée des battements
La fréquence cardiaque varie constamment, pour s’adapter a la demande physiologique.
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Figure 2.14 : Fréquence cardiaque durant une acquisition de 5 minutes (Veau 2, 163 heures aprés la

premiére acquisition)

La Figure 2.15 montre que méme si la fréquence cardiaque (HR) n’est pas constante, la
durée des battements (60/HR) est distribuée selon une loi gaussienne (normale).
~(x-p)?

L . 22 @2.3.0)

P(x)=
o227

Ou P(x) est la probabilité de trouver un battement de durée (x) dans une acquisition
ayant des battements de durée moyenne (u) avec un écart-type (o). La densité de
fréquence relative (DFR) est obtenue en divisant n — nombre de battements d’une méme

durée x — par le nombre de battements total (N) fois la largeur de I’intervalle (Ax).

n
NAx

DFR =

2.3.2)
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Figure 2.15 ;: Histogramme de la durée des battements avec fonction de distribution gaussienne ()

(Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

La Figure 2.16 montre que la durée moyenne des battements reste constante durant les
100 premieres heures suivant I’opération et augmente par la suite. La fréquence
cardiaque initiale est d’environ 98 battements par minute et peut diminuer jusqu’a 55

battements minutes (veau 6).
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Figure 2.16 : Durée moyenne des battements cardiaques



34

La durée de la diastole est déterminée avec les ondes de pression acquises dans 1’aorte

ascendante, entre la fermeture de la valve (Ppicrote) €t la pression diastolique. La durée de

la systole est égale & la durée totale du battement moins la durée de la diastole.
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Figure 2.17 : Durée de diastole sur I'onde de pression dans I'aorte ascendante (Veau 2, 163 heures

aprés la premiére acquisition)

La durée de la systole (période d’éjection) et de la diastole est liée directement & durée

du battement et donc augmente lorsque celui-ci augmente. Toutefois, les proportions

systolique et diastolique du cycle cardiaque restent constantes. La Figure 2.18 montre

que le ratio de la durée de la diastole sur la durée totale du battement varie peu et vaut en

moyenne 0,55.
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Figure 2.18 : Ratio de la durée de la diastole sur la durée totale des battements

2.5. Veau moyen

Il est possible, maintenant, de déterminer les pressions et débits d’un veau moyen ayant
un poids de 72,4 kg. Les figures suivantes montrent les résultats moyens pour chaque
veau ainsi que leurs intervalles de confiance a 95%. Le Tableau 2.2 donne les résultats

moyens ainsi que les numéros des expériences utilisées pour calculer la moyenne.

Tableau 2.2 : Valeurs moyennes de pression, débit et durée des battements

Valeur Moyenne # Veau
Durée battement (s) 0,66 2a5
PVG (mmHg) 51 2,3,5¢t6
PAA (mmHg) 89 2,4,5¢t6
PAD (mmHg) 79 1,2,4¢et5
QAP (L/min) 10 2,4,5¢t6
QAD (L/min) 6 1,3,5et6
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Figure 2.19 : Durée moyenne des battements des 6 veaux
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Figure 2.20 : Pression moyenne du ventricule gauche des 6 veaux
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Figure 2.21 : Pression moyenne dans ’aorte ascendante des veaux2 2 6
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Figure 2.22 : Pression moyenne dans I’aorte descendante des 6 veaux
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Figure 2.23 : Débit total moyen (acquis dans I’artére pulmonaire) des 6 veaux
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Figure 2.24 : Débit moyen dans I’aorte descendante des veaux 1 et33 6

38



/\\

39

Chapitre 3. Séries et transformée de Fourier

Un signal périodique peut étre décomposé en plusieurs ondes sinusoidales
(harmoniques). Les séries de Fourier reconstituent le signal en additionnant un nombre
infini d’harmoniques (3.1.1). Un signal, p, est périodique lorsque p(¢) = p(t+T),ou T

est la période.

p()=ay+ Z(an cos(nat) + b, sin(nawt)) (3.1.1)

n=1

T T T
a =% [ P, a, =% [ pW)costnanat, b, =-;- [ PWsin(uonar

Dans I’équation précédente, n est le numéro de I’harmonique (n =0,..., o), ® est la fréquence

angulaire (o = 27f), a5 est le coefficient a la fréquence fondamentale, f = %, , alors que a, et

b, sont les coefficients calculés aux fréquences des harmoniques ( n= %,) .

La Figure 3.2 montre I’onde de pression moyenne de la derniére acquisition du veau 2,
calculée avec les séries de Fourier. Le signal est bien représenté avec 11 harmoniques.
Toutefois, la pression de 1’onde dicrote apparait seulement lorsque la série de Fourier

compte 20 harmoniques ou plus.

120 . .

PAA (mmHg)
PAA (mmHg)

0.3 10% 0.1 0.2 0.3
Temps (s)

0.1 02
Temps (s)

Figure 3.1 : Pression au niveau de ’onde dicrote mesurée et calculée avec 15 et 20 harmoniques

(Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)
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Figure 3.2 : Pression calculée avec les séries de Fourier (n est le nombre d’harmoniques) et pression

acquise sur le veau 2 (—°) (163 heures aprés la premiére acquisition)

Ce signal est particulier, car la majorité des ondes de pression sont bien définies avec

moins de 15 harmoniques et ’onde dicrote est bien définie.
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Figure 3.3 : Pression dicrote avec 15 et 20 harmoniques (Veau 2, acquisition aprés 65 heures)

Tous les signaux acquis dans la nature peuvent étre représentés sous deux formes : temporelle
( y= p(t)) et fréquentielle ( y= p(a))). La fréquence, mesurée en Hertz, est I'inverse de la

période. Ces deux représentations sont reliées entre elles par la transformée de Fourier (3.1.2)

si le signal est continu dans un intervalle fini et intégrable’ selon 1’axe des x.

p(w)= fw p()e T gy (3.1.2)

En résumé, la transformée de Fourier pour un signal, p, pour sa premiére, p, et sa
seconde dérivée, P, est :
F{p®)}=p(w)
F{p1)} = jop(w) (3.1.3)
F{p)} =-0?p(0)

jestégala v/—1.

? Une fonction est dite intégrable selon 1’axe des x si la limite suivante existe :

lim mp(x)ld""'bﬁ_% mp(x)ldx

a—>-o©
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La transformée de Fourier d’un signal échantillonné a un intervalle At, durant une

période T, est calculée avec :

1 n=Nbre—1 —12% bre
p(kaf)=——— > plnatle (3.1.4)
NbreAt 0

Nbre est le nombre d’échantillons, n est ’indice de ’échantillon dans le temps, k est
I'indice de I’échantillon dans le domaine des fréquences (k = 0,..., ©) et Af est

I’intervalle de fréquence (Af= 1/nT).

L’équation (3.1.4) peut étre approximée par la transformée de Fourier rapide (FFT), si la
fréquence d’échantillonnage est supérieure a la fréquence du signal. La fréquence
cardiaque, la plus rapide, observée chez les veaux est de 2,3 Hz, soit 138 battements par
minute (veau 5). Puisque la fréquence d’échantillonnage est de 100 Hz, la FFT peut étre

appliquée pour les calculs dans le domaine des fréquences.

Lorsque Nbre est pair, la FFT d’un signal est égale 3 la somme de deux transformées de
Fourier :
Nbr%'l —j2zn(2k) Nb’% - j2zn(2k)

p(kAf)= ). pltar)e M + > p(ty)e Mre  (3.15)
k=0 k=1
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Chapitre 4. Paramétres des modéles Windkessel
calculés avec les données des veaux

Les différentes méthodes de calcul expliquées a la section 1.2 ont été appliquées pour
trouver les paramétres de la circulation systémique artérielle des veaux 2 a 6. Puisque la
pression dans I’aorte ascendante n’a pas été mesurée pour le veau 1, les paramétres de la

circulation systémique totale ne peuvent pas étre calculés pour ce veau.

Tel qu’expliqué précédemment, le débit dans 1’aorte ascendante ne peut étre mesuré, car
il est difficile d’y placer une sonde. Donc, les paramétres ont été calculés avec le débit
de l’artére pulmonaire, en considérant que le débit moyen est le méme dans tout le

circuit cardiovasculaire.

4.1. Parametres du 2WK

Dans les méthodes de calcul présentées ci-dessous, la pression est calculée avec
Simulink (©MathWorks Inc.). L’entrée du systéme est 1’onde de débit normalisée dans
le temps. La fonction de transfert permet de calculer la pression, avec un pas de temps
fixe égal au pas de temps du battement moyen étudié¢. Une méthode de résolution

d’ordre 5 (Dorman-Prince) est utilisée pour solutionner I’équation.

La figure suivante montre le circuit du modele 2WK dans Simulink :

P2WK

Débit1 Transfer Fen To Wonspace1

Figure 4.1 : Circuit de résolution du 2WK dans Simulink (« s » est I’équivalent de « jo »)
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La fonction de transfert est la transformée de Fourier de 1’équation du modéle a deux
éléments (1.2.3) ou R et C sont les paramétres calculés avec les différentes méthodes.

Plw) R
O(w)  joRC +1

4.2.1)

4.1.1. Méthode de déclin (pente diastolique)

Pour cette méthode, 1I’équation (1.2.6) est appliquée pour a tous les points (t, P) de la
pente diastolique, entre Ppr et Py (Figure 4.2), afin de trouver celui qui engendre le plus
petit résidu de I’erreur moyenne quadratique suivante, ol Nbrey est le nombre de points

de la pente diastolique entre t; et tpr :

IDF

2

Z (Pcalc (t) - Pmes (t))

r={|- - @.2.2)
d

La résistance est déterminée en divisant la pression moyenne par le débit moyen,
R= PAA/ QAP.La pression et le débit sont les ondes moyennes de pression de 1’aorte

ascendante et de débit de 1’artére pulmonaire.

La Figure 4.2 montre I’onde de pression obtenue avec les paramétres calculés pour la
demiére acquisition du veau 2 (R = 0,863 mmHg-s/mL et C = 1,631 mL/mmHg). La
forme générale de la pression calculée ressemble a celle mesurée, mais I’onde dicrote
(fermeture de la valve) n’apparait pas. La pente diastolique calculée superpose celle
mesurée, prés de ’onde dicrote, mais est plus basse lorsqu’elle s’approche de la pression

diastolique finale (Ppr). Le résidu est de 2,142 mmHg.
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Le Tableau 4.1 donne la résistance et la compliance moyennes calculées avec la
méthode de déclin (pente diastolique) pour les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale

des parametres.

15 --- Pression e
— Pression calculée

Pression Aorte Ascendante {mmHg)
w0
i

80+
85+
80
75 3 1 i 1 1 i
0 t, 0.2 04 0.6 0.8 1
Temps (s) tDF

Figure 4.2 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode de

déclin pour le 2WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Tableau 4.1 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 2WK : Méthode de déclin

Expérience R Ecart C Ecart
(mmHges/mL) Type (mL/mmHg) Type

VEAU 2 0,794 0,880 2,212 0,639
VEAU 3 0,406 0,273 7,785 6,385
VEAU 4 0,631 0,338 4,701 1,944
VEAU § 0,546 0,196 4,608 6,119
VEAU 6 0,492 0,263 3,597 1,613
Moyenne 0,574 0,148 4,580 2,053
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4.1.2. Méthode de I’aire

L’équation (1.2.8) est utilisée pour calculer RC, selon la méthode de Iaire:

IDF —
I Pyo (8)dt =(Pyo (t4icrote )~ Pao (tpF ))RC, o R = % . La Figure 4.4 montre

tdicrote

la section de I’onde de pression qui est utilisée lors du calcul des paramétres.

L’aire sous la pente diastolique de 1’onde pression est calculée avec la fonction trapz de
MatLab (©MathWorks Inc.). Cette fonction calcule I’aire du rectangle formé par deux
points. La hauteur du rectangle est déterminée par I’ordonnée du point milieu. A la

limite de ’onde la hauteur du rectangle est égale a "ordonnée du point le plus a

I’extréme.
‘e,

108+ e
g B,
2 406l ... Onde de Pression
c e
§ ’

104+ ..
8 ..
< K
@ 102 ..
5 I~ ..

...

< 100} ~aARE .
g e,
0 ..,
] 98}
a

048 02 022 024 026 028 03 032
Temps (s)

Figure 4.3 : Méthode de calcul de I'aire avec trapz

Pour la derni¢re acquisition du veau 2, les paramétres trouvés avec cette méthode sont :
R = 0,863 mmHges/mL et C = 1,960 mL/mmHg. La figure suivante montre I’onde de
pression calculée avec ces paramétres. Les pentes diastoliques calculée et mesurée sont
semblables. Toutefois, la pression différentielle (différence entre la pression maximale et

Ppr) calculée est plus petite que celle mesurée.
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Le Tableau 4.2 donne la résistance et la compliance moyennes calculées avec la

méthode de I’aire pour les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale des paramétres.

= P ,o
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Figure 4.4 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode de

Paire pour le 2ZWK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Tableau 4.2: Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 2WK : Méthode de Paire

Expérience R, Ecart ¢ Ecart
(mmHges/ml) Type (mL/mmHg) Type

VEAU 2 0,794 0,880 2,320 0,711
VEAU 3 0,406 0,273 2,773 0,339
VEAU 4 0,631 0,338 2,100 0,212
VEAU § 0,546 0,196 2,692 0,351
VEAU 6 0,492 0,263 3,291 0,680
Moyenne 0,574 0,148 2,635 0,458

4.1.3. Méthode des deux aires

La résistance et la compliance du modéle 2WK sont calculées simultanément en
solutionnant le systeme d’équations (1.2.10). Les aires systolique et diastolique sont

calculées avec la fonction trapz de MatLab. L’aire systolique est la somme de 1’aire sous
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I’onde de pression a gauche de Ppr et de ’aire sous ’onde de pression avant Ppicrote
(Figure 4.5).

Les paramétres trouvés avec cette méthode de calcul pour la derniére acquisition du veau
2 sont : R = 0,875 mmHges/mL et C = 1,758 mL/mmHg. La Figure 4.5 montre I’onde de
pression calculée avec ces paramétres. On remarque que méme si ’onde calculée ne
capte pas la fermeture de la valve aortique, sa pente diastolique est parallele a celle

mesurée et la superpose au début et a la fin de 1a pente diastolique.

-
-t
9

-=- Pression 4
- Pression calculée

-

[~ S Y

5 © =

& & o
mz—ﬂ

©
<
[mcp-rodu<on

AIRE
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Pression Aorte Ascendante {mmHg)

[mep-—ro4u<n mz~>»|

(]
L Il L \’/P DF 1
0 Yoicrote 0.2 04 0.6 0.8 1
Temps (s) te

Figure 4.5 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode des

deux aires pour le 2WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Le Tableau 4.3 donne la résistance et la compliance moyennes calculées avec la
méthode des deux aires, pour les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale des

parametres.



49

Tableau 4.3: Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 2WK : Méthode des deux aires

Expérience R, Ecart C Ecart
(mmHges/mL) Type (mL/mmHg) Type

VEAU 2 0,807 0,893 1,852 0,523
VEAU 3 0,414 0,280 2,174 0,441
VEAU 4 0,641 0,343 0,979 0,414
VEAU 5 0,556 0,197 2,248 0,324
VEAU 6 0,501 0,269 2,869 0,717
Moyenne 0,584 0,150 2,025 0,691

4.1.4. Pression différentielle

Cette méthode itérative permet de calculer la compliance en 1’ajustant a la hausse ou la
baisse dépendamment si la pression différentielle calculée est plus haute ou plus basse
que celle mesurée. La compliance initiale est de 2 mL/mmHg, car la compliance
moyenne trouvée avec la méthode des deux aires est de 2,025 mL/mmHg — c’est cette

méthode qui donne les meilleurs résultats pour la derniére acquisition du veau 2.

Par la suite C est ajustée par des incréments, & la hausse ou & la baisse, de 0,01

mL/mmHg. Une limite de 150 itérations a été établie. La résistance est encore une fois

calculée avec 1’équation : R =PAA/QAP.

Avec cette méthode, les parametres du veau 2 (derniere acquisition) valent : R = 0,863
mmHges/mL et C = 1,66 mL/mmHg. La Figure 4.6 montre le résultat obtenu avec ces
parametres. On remarque que 1’onde de pression calculée est similaire a ’onde de
pression mesurée (sauf 1’onde dicrote). De plus, les deux ondes ont la méme pression
différentielle (APcc = 43,21 mmHg et AP = 43,34 mmHg) méme si ’onde de

pression mesurée est légérement inférieure a celle mesurée.
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Figure 4.6 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode de

pression différentielle pour le 2WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Le Tableau 4.4 donne la résistance et la compliance moyennes calculées avec la
méthode de pression différentielle pour les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale

des parametres.

Tableau 4.4 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 2WK : Méthode de la pression
différentielle

Expérience R, Ecart C Ecart
(mmHges/ml.) Type (mL/mmHg) Type

VEAU 2 0,794 0,880 2,64 0,78
VEAU 3 0,406 0,273 3,07 0,36
VEAU 4 0,631 0,338 2,13 0,28
VEAU § 0,546 0,196 2,99 0,39
VEAU 6 0,492 0,263 3,06 0,60
Moyenne 0,574 0,148 2,78 0,41
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4.1.5. Méthode avec fininsearch’

La fonction fininsearch de MatLab (©MathWorks Inc.) calcule les paramétres R et C en

t(Nbre)

(1) (P calc () - Bres (t))2

Nbre

minimisant une fonction « colit » ;: r=

11 faut tout d’abord attribuer des valeurs initiales & R et C. Pour s’assurer que les valeurs
obtenues ne définissent pas un minimum local de la fonction «coiit» elles sont
réinsérées dans fininsearch jusqu’a ce que les valeurs a la sortie et 4 ’entrée de la
fonction soient égales. De plus, puisque la fonction « cofit » peut avoir divers minimums
locaux, plusieurs valeurs initiales sont attribuées a C et R. Les paramétres choisis sont

ceux qui engendrent le plus petit résidu (r).

La transformée de Fourier rapide (FFT) est utilisée pour transformer le signal de débit
dans le domaine des fréquences. Le spectre obtenu est multiplié point par point par
(4.2.3). La transformée inverse de Fourier est ensuite appliquée au produit pour obtenir

le signal de pression calculé dans le domaine du temps.

2 |
Z, (o) =——— 4.2.3
nl@ jonRC +1 “.2.3)

Le modéele de 2WK est assez stable, car pour une méme acquisition 91% a 100% des
valeurs initiales (entre 0,1 a 1,5) générent les mémes parameétres. Pour la dernicre
acquisition du veau 2 on trouve : R = 0,863 mmHges/mL et C =2,104 mL/mmHg.

La Figure 4.7 montre que la compliance est surestimée, car la pression différentielle
calculée est trop petite par rapport a celle mesurée. La différence entre les deux

pressions, mesurée et calculée, équivaut a un résidu de 8,015 mmHg,

4 Se base sur Ialgorithme de Nelder-Mead (Lagarias, Reeds, et al. 1998).
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Figure 4.7 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec fininsearch de

MatLab (©MathWorks Inc.) pour le 2WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Le Tableau 4.5 donne la résistance et la compliance moyennes calculées avec la fonction

fminsearch pour les veaux 2 4 6, ainsi que la moyenne globale des parametres.

Tableau 4.5 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 2WK : Méthode avec fininsearch

Expérience R, Ecart C Ecart
(mmHges/mL) Type (mL/mmHg) Type

VEAU 2 0,794 0,880 2,872 1,155
VEAU 3 0,405 0,273 2,783 0,527
VEAU 4 0,631 0,338 2,454 0,353
VEAU § 0,546 0,196 3,932 1,566
VEAU 6 0,492 0,263 4,013 0,992
Moyenne 0,573 0,148 3,211 0,713

4.1.6. Conclusion sur les méthodes de calcul des parameétres du

2WK

Pour les méthodes de déclin, de I’aire et pression différentielle la résistance de la

circulation systémique artérielle est égale au ratio de la pression et débit moyens dans
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I’aorte ascendante. Alors que pour les deux autres méthodes (deux aires et fonction
Jfminsearch) la résistance est estimée simultanément avec la compliance. Il n’y a
toutefois pas de différence statistiquement significative entre les résultats obtenus pour

ce parametre.

En analysant les Figures 4.2, 4.4 et 4.7 on remarque que les méthodes de 1’aire et
Jfminsearch surestiment la compliance, car la pression différentielle de ’onde de pression
calculée est plus petite que celle mesurée. Il n’y a toutefois pas de différence
statistiquement entre les estimations de compliance pour les veaux 2, 5 et 6, car elles se

situent & I’intérieur de leurs intervalles de confiance (voir Figure 4.8).

Pour le veau 3, la méthode de déclin surestime la compliance par rapport a celle estimée
par les autres méthodes. Pour le veau 4, les méthodes fininsearch, de pression
différentielle et de 1’aire donnent des résultats statistiquement différents de ceux obtenus

avec les méthodes des deux aires (sous-estime C) et de déclin (surestime C).

Donc, statistiquement les meilleures méthodes pour calculer les paramétres du modéle
Windkessel a deux éléments sont :

< Me¢éthode de la pression différentielle;

% Méthode de I’aire;

<+ Méthode avec la fonction fininsearch.
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Figure 4.8 : Compliance moyenne pour chaque méthode de calcul (Veaux 2 a 6).

4.2, Parametres du 3WK

Pour les méthodes de calcul du modéele Windkessel a trois éléments, la pression est
calculée avec Simulink (©MathWorks Inc.). Comme pour le 2WK, ’entrée du systéme
est I’onde de débit normalisée dans le temps. Le systéme est résolu avec la méthode de
Dorman-Prince (ordre 5) a un pas de temps fixe, égal au pas de temps du battement

moyen étudié. La figure suivante montre le circuit du modéle 3WK dans Simulink :

C*Rp™"Rc.stRp+Re
| h h ’ > P d > P3WK_1
Rp*C.s+1
Débit1 Transfer Fen To Womkspace1

Figure 4.9 : Circuit de résolution du 3WK dans Simulink (« s » est I’équivalent de « jo »)

La fonction de transfert est la transformée de Fourier de 1’équation du mod¢le a trois

¢éléments (1.2.11).
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P(w) JoCRyR. +R, +R,
0(w) JoR,C +1

@.3.1)

Ry, R, et C sont les paramétres calculés avec les différentes méthodes.

4.2.1. Méthode intégrale

Pour cette méthode la résistance totale de la circulation systémique artérielle est égale a
la somme de la résistance périphérique et de la résistance caractéristique. Elle est
estimée avec le ratio de la pression moyenne et du débit moyen. Alors que la résistance
caractéristique est égale 4 la moyenne des six a huit premiers ratios instantanés de

pression et débit durant la phase d’éjection (1.2.12).
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Figure 4.10 : Ondes de pression (aorte ascendante) et de débit (artére pulmonaire) (Veau 2, 163

heures aprés la premiére acquisition)

La Figure 4.10 montre 1’onde de pression calculée avec R; = 0,0374 mmHges/mL, R, =
0,826 mmHges/mL et C = 1,112 mL/mmHg trouvés avec la méthode intégrale. On

remarque que, la résistance caractéristique permet de mieux reproduire la fermeture de la
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valve aortique (Ppicrote Calculée). Puisque la pression différentielle calculée est supérieure

a celle mesurée la compliance est sous-estimée.
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Figure 4.11 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode

intégrale pour le 3WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Cette méthode ne donne pas toujours des résultats réalistes et le nombre de points
utilisés pour le calcul de R, et C varie d’un battement moyen a un autre. Par exemple, on
peut obtenir une valeur de compliance négative si on utilise six points pour calculer les
paramétres et une valeur de compliance positive si on utilise sept points de calcul. Afin
de minimiser le nombre de valeurs de compliance négatives, des calculs sont réalisés

avec 5 4 8 points (selon les battements).

I1 y a au moins deux sources d’erreurs possibles avec cette méthode de calcul :
<+ I’approximation du débit aortique par le débit dans I’artére pulmonaire

KD
id

0,
o’

le fait que les sondes de pression et de débit ne sont pas nécessairement a égale

distance des valves aortique et pulmonaire.
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La premiére erreur peut occasionner des erreurs d’amplitude, car le débit sortant du
ventricule gauche, lors de la premiére partie de 1’éjection, est plus rapide que le débit
sortant du ventricule droit. Pour amortir 1’effet de la deuxiéme erreur, le début de
I’éjection est déterminé séparément pour la pression et pour le débit — au lieu de
déterminer le début de I’éjection sur ’onde de pression et de prendre le temps

correspondant pour le débit.

Le Tableau 4.6 donne la résistance périphérique, la résistance caractéristique et la
compliance moyennes calculées avec la méthode intégrale pour les veaux 2 a 6, ainsi

que la moyenne globale des parametres.

Tableau 4.6 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 3WK : Méthode intégrale

Expérience R, Ecart R, Ecart C Ecart
(mmHges/mL) | Type |(mmHges/mL)| Type (mL/mmHg) | Type

VEAU 2 0,783 0,908 0,048 0,033 0,374 0,429
VEAU 3 0,338 0,253 0,083 0,103 0,607 1,064
VEAU 4 0,541 0,354 0,070 0,029 0,370 0,468
VEAUS 0,346 0,082 0,136 0,059 1,029 0,964
VEAU 6 0,477 0,296 0,044 0,022 1,169 2,104
Moyenne 0,497 0,182 0,076 0,037 0,710 0,371

4.2.2, Méthode d’impédance

Pour appliquer cette méthode il faut calculer le spectre de fréquences de I’impédance
(Z). Dans le domaine des fréquences, Z est égale 3 la transformée de Fourier de la

pression sur la transformée de Fourier du débit.

Pour appliquer 1’équation (1.2.20) I’amplitude du spectre doit &tre supérieure a R. pour
toutes les harmoniques de I’'impédance. Or, ce n’est jamais le cas pour les données

acquises chez les veaux.
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La Figure 4.12 montre I’amplitude du spectre de I’'impédance, du débit et de la pression
de la derniére acquisition du veau 2. L’amplitude diminue exponentiellement pour le
débit et plus rapidement pour la pression, alors que I’amplitude du spectre d’impédance
diminue rapidement pour les basses fréquences et augmente pour les plus hautes
fréquences. Puisque la résistance caractéristique est la moyenne des amplitudes de
I’'impédance aux hautes fréquences (entre 4 et 12 Hz), sa valeur est plus élevée que la

plupart des amplitudes dans les basses fréquences.
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Figure 4.12 : Amplitude du spectre de ’impédance, débit dans ’artére pulmonaire et la pression

dans Paorte ascendante (Veau2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Donc, la compliance est calculée avec 1’amplitude de la premiére fréquence, tel que
proposé par Laskey, Parker, et al. (1990). Toutefois, dans certains cas la compliance ne
peut étre calculée, car méme 1’amplitude de la premiére fréquence est inférieure a R. La
Figure 4.13 montre le spectre de la premiére acquisition chez le veau 3, pour laquelle R¢
= 0,098 mmHges/mL et I’amplitude de la premicre fréquence est égale a 0,051
mmHges/mL. Le tableau suivant donne le nombre de spectres d’impédance, par veau,

qui ont permis le calcul de la compliance.



Tableau 4.7 : Nombre de données permettant le calcul de la compliance par veau

Veau2 | Veau3 | Veau4 | Veau 5 | Veau 6
Compliances calculables 5 0 5 4 6
Nombre total de données 11 12 12 12 33
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Figure 4.13 : Amplitude du spectre de ’impédance, débit dans I’artére pulmonaire et la pression

dans I’aorte ascendante de la premiére acquisition chez le veau 3

Pour la derni¢re acquisition du veau 2 la compliance a une valeur de 2,093 mL/mmHg.

La résistance caractéristique est égale a 0,0391 mmHges/mL et la résistance périphérique

vaut 0,863 mmHges/mL. La pression calculée avec ces paramétres est présentée a la

Figure 4.14, elle est prés de 3 mmHg supérieure a celle mesurée et la fermeture de la

valve est en retard.

Le Tableau 4.8 donne la résistance périphérique, la résistance caractéristique et la

compliance moyennes calculées avec la méthode de I’impédance pour les veaux 2 a 6,

ainsi que la moyenne globale des parameétres
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Figure 4.14 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode de

Iimpédance pour le 3WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Tableau 4.8 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 3WK : Méthode de ’'impédance

Expérience R, Ecart R, Ecart C Ecart
(mmHges/mL) | Type |(mmHges/mL)| Type (mL/mmHg) | Type

VEAU 2 0,794 0,880 0,0555 0,0394 2,963 0,737
VEAU 3 0,406 0,273 0,0818 0,0214 0,000 0,000
VEAU 4 0,631 0,338 0,0820 0,0292 6,033 5,761
VEAU § 0,546 0,196 0,0638 0,0352 4,236 1,267
VEAU 6 0,492 0,263 0,0857 0,0934 6,187 3,019
Moyenne 0,574 0,148 0,074 0,013 4,855 1,541

4.2.3. Méthode avec fmminsearch

Comme pour le 2WK, la méthode de fminsearch a été appliquée au modéle Windkessel

a trois éléments. Les résultats obtenus sont toutefois moins stables. En effet, en

moyenne, seulement 56% (minimum 23% et maximum 100%) des valeurs initiales (0,1

a 1,5) donnent les mémes paramétres.
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Pour la derniére acquisition du veau 2 les paramétres sont R, = 0,819 mmHges/mL, R; =
0,0445 mmHges/mL et C = 2,347 mL/mmHg. Le résidu de la fonction « cofit » est de
2,669 mmHg. La pression calculée épouse bien la forme de la pression mesurée a la fin

de la diastole. La pression dicrote calculée est en retard par rapport a celle mesurée.

Le Tableau 4.9 donne la résistance périphérique, la résistance caractéristique et la
compliance moyennes calculées avec la méthode fminsearch pour les veaux 2 3 6, ainsi

que la moyenne globale des parametres.
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Figure 4.15 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode

Jminsearch pour le 3WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Tableau 4.9 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 3WK : Méthode avec fininsearch

Expérience R, Ecart R, Ecart C Ecart
(mmHges/mL) | Type | (mmHges/mL)| Type | (mL/mmHg) | Type

VEAU 2 0,756 0,867 0,0379 0,0136 3,314 1,381
VEAU 3 0,376 0,274 0,0300 0,00303 3,478 0,736
VEAU 4 0,582 0,343 0,0491 0,0075 3,053 0,652
VEAU 5 0,509 0,197 0,0367 0,0056 4,694 2,081
VEAU 6 0,459 0,253 0,0332 0,0122 4,697 1,189
Moyenne 0,536 0,144 0,0374 0,0072 3,847 0,789
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4.2.4. Conclusion sur les méthodes de calcul des paramétres du
3WK

Les figures 4.16 4 4.18 montrent les paramétres moyens et leurs intervalles de confiance.

Il n’y a pas de différence statistiquement significative pour les résistances périphériques
obtenues avec les différentes méthodes, ni pour la résistance caractéristique calculée

pour le veau 2.

Toutefois, il y a des différences statistiquement significatives pour les valeurs de R,

calculées pour les veaux 3 a 6, surtout entre la méthode de 1’impédance et fininsearch.

Les valeurs calculées pour le veau 5, avec les trois méthodes, sont complétement

différentes entre elles.
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Figure 4.16 : Résistance périphérique moyenne pour chaque méthode de calcul (Veaux 2 a 6)
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Figure 4.17 : Résistance caractéristique moyenne pour chaque méthode de calcul (Veaux 2 i 6)

Les valeurs calculées avec la méthode de I'impédance et fininsearch sont semblables, car

leurs intervalles de confiance s’entrecroisent, pour les veaux 2 et 4 a 6. La méthode

intégrale sous-estime les valeurs de C.
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Figure 4.18 : Compliance moyenne pour chaque méthode de calcul (Veaux 2 a 6)
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La méthode de fminsearch semble étre la méthode appropriée pour calculer les
paramétres du modele Windkessel a trois éléments, méme si statistiquement la résistance
caractéristique est sous-estimée, cettec méthode est la seule qui permet de calculer les

parameétres pour toutes les acquisitions.

4.3. Paramétres du 4WK

Pour les méthodes de calcul du modéle Windkessel a quatre €léments, la pression est
calculée avec Simulink (©MathWorks Inc.). Comme pour les modéles précédents
P’entrée du systeme est ’onde de débit normalisée dans le temps et il est solutionné avec
la méthode de Dorman-Prince (ordre 5) & un pas de temps fixe, égal au pas de temps du

battement moyen étudié.

La figure suivante montre le circuit du modéle 4WK dans Simulink :

m > Re*Ls " > PAWK
UL | Ls+Ro +
Débit Transfer Fen To Workspace
Rp
Rp*C.s+1
Transfer Fon1

Figure 4.19 : Circuit de résolution du 4WK dans Simulink (« s » est Péquivalent de « jo »)

La fonction de transfert est la transformée de Fourier de I’équation du modele & quatre
éléments (1.2.22).
Plo) _ _joRL R,
0(@) joL+Rc joR,C+1

4.4.1)

Ry, R, C et L sont les paramétres calculés avec les différentes méthodes.
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4.3.1. Méthode de Stergiopulos

Stergiopulos, Westerhof, et al. (1999) ont proposé d’utiliser les valeurs de compliance et
résistances calculées avec les méthodes expliquées précédemment et d’estimer le

moment d’inertie, L, en minimisant le résidu de I’erreur moyenne quadratique.

La résistance périphérique est la division de la pression moyenne par le débit moyen. La
résistance caractéristique est calculée selon la méthode des basses fréquences en faisant
la moyenne des amplitudes de I’impédance, entre 4 et 12 Hz de fréquence. La
compliance est calculée selon la méthode de 1’aire (considérée comme la meilleure
méthode d’estimation, ex &quo avec la méthode de pression différentielle et fininsearch,

pour les paramétres du 2WK).

Plusieurs valeurs de L sont utilisées pour calculer la pression, afin de trouver celle qui

minimise la différence entre les deux pressions, calculée et mesuré.

La figure suivante montre le résultat obtenu pour la derniére acquisition du veau 2 (R, =
0,863 mmHges/mL, R, = 0,0391 mmHges/mL, C = 1,960 mL/mmHg et L = 0,01
mmHges*/mL et un coit de 2,2079 mmHg).

L’onde de pression calculée a une pression différentielle 1€gérement supérieure a celle
mesurée. L’onde dicrote est en retard par rapport a celle mesurée et n’est pas aussi

prononceée.

Le Tableau 4.10 donne la résistance périphérique, la résistance caractéristique, la
compliance et le moment d’inertie moyens calculés avec la méthode de Stergiopulos

pour les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale des paramétres.
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Figure 4.20 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec la méthode de

Stergiopulos pour le 4WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)

Tableau 4.10 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 4WK : Méthode de Stergiopulos

Expérience R, Ecart R. Ecart
(mmHges/mL) | Type | (mmHges/mL)| Type
VEAU 2 0,794 0,880 0,0555 0,0394
VEAU 3 0,406 0,273 0,0818 0,0214
VEAU 4 0,631 0,338 0,0820 0,0292
VEAU S 0,546 0,196 0,0638 0,0352
VEAU 6 0,492 0,263 0,0857 0,0934
Moyenne 0,574 0,1479 0,0738 0,0133
Expérience C Ecart L , Ecart
(mL/mmHg) | Type |(mmHges/mL)! Type
VEAU 2 2,320 0,711 0,01335 0,0306
VEAU 3 2,773 0,339 0,00375 0,00363
VEAU 4 2,100 0,212 0,00817 0,0117
VEAU 5 2,692 0,351 0,00421 0,00341
VEAU 6 3,291 0,680 0,00552 0,00963
Moyenne 2,635 0,458 0,00700 0,00394
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4.3.2. Méthode avec fininsearch

Comme pour le 2WK et le 3WK, la méthode fininsearch est utilisée pour calculer les
parametres du 4WK. Les quatre parametres sont estimés simultanément et les mémes
valeurs initiales leurs sont attribuées. Plusieurs valeurs initiales sont utilisées afin de
trouver les paramétres qui minimisent la fonction « cofit ». Ce modéle est plus stable que
le 3WK et moins stable que le 2WK, avec environ 59% (minimum de 32% et maximum

de 96%) des valeurs initiales (0,1 a 1,5) générant les mémes valeurs de paramétres.

La Figure 4.21 montre le résultat obtenu pour 1’onde de pression moyenne de la derniére
acquisition du veau 2, avec R, = 0,863 mmHges/mL, R, = 0,0445 mmHg*s/mL, C =
2,226 mL/mmHg et L = 0,0855 mmHg-sz/mL avec un coit de 2.6689 mmHg.

La pression calculée est similaire a celle mesurée surtout prés de la pression diastolique
(minimum). La pression dicrote calculée est en retard par rapport & celle mesurée et la

pression différentielle est légérement inférieure (2 mmHg).
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Figure 4.21 : Pression mesurée et pression calculée avec les paramétres trouvés avec fminsearch

pour le 4WK (Veau 2, 163 heures aprés la premiére acquisition)
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Le Tableau 4.11 donne la résistance périphérique, la résistance caractéristique, la
compliance et le moment d’inertie moyens calculés avec la méthode de fminsearch pour

les veaux 2 a 6, ainsi que la moyenne globale des paramétres.

Tableau 4.11 : Moyenne et écart-type des paramétres du modéle 4WK : Méthode avec fininsearch

Expérience Ry Ecart R. Ecart
(mmHges/mL) | Type | (mmHges/mL) | Type

VEAU 2 0,794 0,880 0,040 0,013
VEAU 3 0,406 0,273 0,037 0,007
VEAU 4 0,631 0,338 0,056 0,014
VEAU 5 0,546 0,196 0,041 0,012
VEAU 6 0,492 0,263 0,034 0,013
Moyenne 0,574 0,148 0,042 0,009
Expérience C Ecart L , Ecart
(mL/mmHg) | Type |(mmHges"/mL)| Type

VEAU 2 2,979 1,386 0,073 0,074
VEAU 3 2,251 0,411 0,008 0,005
VEAU 4 2,215 0,817 0,038 0,033
VEAU § 3,905 2,157 0,059 0,039
VEAU 6 4,253 1,106 0,060 0,025
Moyenne 3,121 0,935 0,048 0,025

4.3.3. Conclusion sur les méthodes de calcul des paramétres du
4WK

Il n’y a pas de différence statistiquement significative pour les valeurs moyennes de
résistance périphérique, de résistance caractéristique, de compliance et d’inductance
obtenues pour le veau 2. Alors que pour le veau 6, seule la résistance périphérique est
statistiquement égale. D’ailleurs, comme pour les modeles Windkessel & deux et trois
éléments, les valeurs de résistance périphérique du 4WK, sont statistiquement égales

pour tous les veaux.
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Les valeurs de la résistance caractéristique sont statistiquement différentes pour les
veaux 3, 4 et 6. La plus grande différence étant pour le veau 3. Les deux méthodes de
calcul générent des valeurs statistiquement différentes de compliance pour le veau 3 4 6

et d’inductance pour les veaux 4 3 6.

11 est difficile de conclure quelle est la meilleure méthode pour calculer les paramétres
du 4WK, car seulement deux méthodes sont comparées. La fonction fininsearch semble
surestimer les parameétres de compliance et inductance. Toutefois, pour la derniére
acquisition du veau 2 (Figure 4.20 et Figure 4.21) ’onde de pression générée avec les

parametres de fminsearch ressemble a I’onde de pression mesurée, on remarque la méme

chose pour les ondes de pression des derni¢res acquisitions du veau 5 et 6.
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Figure 4.22 : Onde de pression calculée avec 1a méthode de Stergiopulos (2 gauche) et la fonction

Jminsearch (A droite) (Veau 5, 189 heures aprés la premiére acquisition)
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Figure 4.23 : Onde de pression calculée avec la méthode de Stergiopulos (3 gauche) et la fonction

Jfminsearch (2 droite) (Veau 6, 380 heures aprés la premiére acquisition)
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Figure 4.25 : Résistance caractéristique moyenne (Veaux 2 2 6)
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Figure 4.27 : Inductance moyenne (Veaux 2 a 6)
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4.4, Conclusion sur les modéles Windkessel

La fonction de MatLab, fininsearch, s’applique 3 tous les modéles et génére des valeurs

comparables a celles obtenues avec les autres méthodes, pour les modéles 2WK et 3WK.

Pour le 4WK il y a des différences statistiquement significatives entre les méthodes de
Stergiopulos et la fonction fininsearch. Toutefois, méme si statistiquement la méthode de
Stergiopulos parait meilleure — les intervalles de confiance des paramétres pour chaque
veau se chevauchent — la différence entre les ondes de pression calculée et mesurée est

plus petite avec les paramétres de fininsearch.

De plus, avec fininsearch, la stabilité des modeles peut étre évaluée, puisque plusieurs
valeurs initiales sont utilisées pour évaluer les paramétres. La Figure 4.28 montre que le
modele avec deux éléments est le plus stable, car presque 100% des valeurs initiales
calculent les mémes parametres. Alors que la stabilité des modeles avec trois et quatre
¢léments est statistiquement équivalente, avec environ 81% des valeurs initiales générant

les mémes parameétres.
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Figure 4.28 : Nombre de conditions initiales, avec fminsearch, générant les mémes paramétres
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Méme si le 2WK est le modele le plus stable, seuls les 3WK et 4WK captent la

fermeture de la valve aortique (onde dicrote).

En analysant le tableau 4.12 on remarque que la résistance périphérique du 2WK et
4WK sont égales. Alors que pour le 3WK la somme de la résistance périphérique et de la
résistance caractéristique est égale a 0,573 mmHges/mL. Tel que vu précédemment la
résistance périphérique moyenne, évaluée avec le ratio de pression et débit moyen

(Tableau 4.1), est de 0,574 mmHges/mL. Donc, cette approximation est acceptable.

De plus, en comparant les Figure 4.15 et Figure 4.21 on remarque que les ondes de
pression calculées avec le 3WK et 4WK sont identiques. La compliance du modéle a
quatre €léments est inférieure a celle du 3WK, car I’inductance compense pour I’effet de
compliance. En effet, les deux parametres ont la méme influence sur la pression

différentielle, car lorsqu’ils augmentent, celle-ci diminue.
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Figure 4.29 : Copies des figures 4.15 (gauche) et 4.21 (droite)

Tableau 4,12 : Paramétres moyens, des modéles 2WK, 3WK et 4WK : Méthode avec fininsearch

(mmHges/mL) (mmHl;fs/mL) (mL/ISmHg) (mmH:-s’/mL)
2WK| 0,573 3,211
3WK| 0,536 0,0374 3,847
4WK| 0,574 0,042 3,121 0,048




Chapitre 5. Caractérisation de dispositifs
d’assistance ventriculaire

Les dispositifs d’assistance cardiaque sont congus pour aider la circulation sanguine des
patients souffrant d’insuffisance cardiaque. Dans la section qui suit, deux dispositifs sont
étudiés : une assistance ventriculaire gauche, axiale et un dispositif d’assistance cardio-

pulmonaire centrifuge.

Flow Straightener

e

Figure 5.1 : Dispositifs d’assistance ventriculaire. A gauche : AV axiale DeBakey (OMicroMed
Cardiovascular Inc. (2005) avec la permission de M. Travis E. Baugh). A droite : AV centriguge

BPX 80 (© Medtronic Biomedicus)

Les dispositifs d’assistance cardiaque sont caractérisées, comme tous les types de
turbomachines, par une fonction qui dépend du débit (¢) et de la différence de pression

entre la sortie et I’entrée (V') de la pompe.

Pour trouver cette équation, il faut varier un des paramétres suivants et mesurer les
autres :

< Rotation;

< Pression a I’entrée et a 1a sortie de la turbomachine ou la différence;

< Débit.
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Les coefficients ¥ (5.1.1) et @ (5.1.2) sont calculés pour chaque donnée, de vitesse de
rotation (N [rad/s]), de différence de pression entre la sortie et ’entrée de la pompe (AP
[Pa]) et de débit (Q, [m*/s]), mesurée.

AP
W= —2'5' (5.1.1)
pPN“D
= % (5.1.2)

Ou p est la masse volumique du fluide (1100 kg/m® pour le sang) et D le diametre de

I’impulseur de la roue (impeller) en métres.

La Figure 5.2, montre les points (y, @), calculés avec les mesures en laboratoire pour la
pompe Cardianove VI — D = 0,00806 m — (qui ressemble a la pompe de DeBakey de la
Figure 5.1). Sa courbe caractéristique est obtenue par régression. Une équation

polynomiale de degré 3 donne le meilleur coefficient de régression (r* = 0,9963).

w =-21,779¢° +1,7303¢% —1,016¢ + 0,2927 (5.1.3)

2 Zw-06-9)
> -9 (0-5)

(5.1.49)

Ou @ et | sont, respectivement, la moyenne des coefficients de débit et pression.
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Figure 5.2 : Points calculés (A) avec les données acquises en variant la rotation de 1a pompe

Cardianove VI et la courbe caractéristique de la pompe (=)

Le méme calcul a été fait pour la pompe Medtronic Biomedicus — D = 0,0762 m — les
données mesurées sont montrées a la Figure 5.3. Le coefficient de régression est de

0,9717 et I’équation caractéristique de la pompe, de degré 4, est la suivante :

w =3,62x10° p* - 3,17x107 > + 525179 — 63,6189 +0,1171 (5.1.5)

Les équations caractéristiques des deux pompes seront utilisées lors de la modélisation

du systéme cardiovasculaire assisté dont on discute au chapitre 6.
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Figure 5.3 : Points calculés (A) avec les données acquises en variant la rotation de la pompe BPX80

(© Medtronic Biomedicus) et la courbe caractéristique de la pompe (=)
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Chapitre 6. Modéles 2-Windkessel avec ventricule

Pour compléter les modeles de Windkessel, il faut modéliser le ventricule qui génére le
signal d’entrée. Des nombreux modéles proposés dans la littérature, voici ceux que nous
avons retenus :

<+ Le modéle de compliance de Charles Peskin;

<+ Le modele électrochimique de Karima Djabella et Michel Sorine;

Charles Peskin a modélisé le systéme circulatoire au complet, en tenant compte de la
circulation systémique veineuse ainsi que de la circulation pulmonaire, artérielle et

veineuse. Il utilise des paramétres moyens pour I’humain.

Le modé¢le cardiaque de Karima Djabella et Michel Sorine est complété par un 2-
Windkessel et on tient compte de la pression systémique veineuse. De plus, leur modéle

considére 1’influence des barorécepteurs dans la régulation de la fréquence cardiaque.

6.1. Le Modéle de Charles Peskin (Peskin 2002)

Charles Peskin a modélisé le systéme cardio-vasculaire-pulmonaire avec les paramétres
moyens d’un humain. Son modele cardiaque est composé d’une compliance variable
dans le temps et ses modeles vasculaire et pulmonaire sont des modeles Windkessel a
deux éléments, avec une résistance reliant des chambres compliantes (compartiments
artériel et veineux). Le débit entrant et sortant des ventricules (modele cardiaque)
dépend de la pression. Donc, quand la pression ventriculaire est supérieure a celle a

I’extérieur du ventricule la valve est ouverte et vice-versa.

Le Tableau 6.1 donne la définition des parameétres du circuit de Peskin montré a la

Figure 6.1.
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Figure 6.1 : Systéme cardio-vasculaire-pulmonaire de Peskin

Tableau 6.1 : Paramétres du circuit cardio-vasculaire-pulmonaire de C. Peskin

Paramétres Définition Valeur
Rwmi Résistance valve mitrale 0,01 mmHg'min/L
Smi Etat de la valve mitrale 0 (fermée) ou 1 (ouverte)
VG Ventricule gauche
Rao Résistance valve aortique 0,01 mmHgemin/L
Sao Etat de la valve aortique 0 (fermée) ou 1 (ouverte)
SA Circulation systémique artérielle
Rps Résistance périphérique systémique 17,5 mmHgemin/L
Sv Circulation systémique veineuse
Rrr Résistance valve tricuspide 0,01 mmHgemin/L
Str Etat de la valve tricuspide 0 (fermée) ou 1 (ouverte)
VD Ventricule droit
Rpy Résistance valve pulmonaire 0,01 mmHgemin/L
Seu Etat de la valve pulmonaire 0 (fermée) ou 1 (ouverte)
PA Circulation pulmonaire artérielle
Ryp Résistance pulmonaire 1,79 mmHgemin/L
PV Circulation pulmonaire veineuse
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Les équations de base du circuit de Peskin sont les mémes que celles utilisées pour les

modeles Windkessel. Cependant la pression systémique veineuse n’est pas négligée, car

elle joue un role important dans le calcul de I’état de la valve tricuspide et donc sur la

circulation pulmonaire.
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C —=0c (6.2.1)
AP = RQR (6.2.2)

Qc est le débit dans le compartiment (VG, SA, SV, VD, PA et PV) et Qg est le débit

passant dans la résistance, soit le débit moyen du circuit.

Par exemple, pour le compartiment systémique artériel (SA) 1’équation serait la

suivante :

dFsq

=0c,, (6.2.3)

cha est égale a la différence de débit entrant (Qi,) et sortant (Qoy) de SA :

csaM_Qm () = Oy (1) (62.9
c. P (1) s Bo @&-p,@) B, ()-P,@)
sa— ;. PAo -
dt Ryo RPS

Le méme calcul s’applique pour les cinq autres compartiments. Pour les ventricules la
compliance est une fonction du temps (t) et est définie par les équations (6.2.5) et (6.2.6)
pour le ventricule gauche et droit, respectivement. Ces fonctions sont calculées pour un
battement type d’une durée totale T. La systole est définie avec un temps (T), une
constante de temps (Ts) et un coefficient de compliance (Cyys) °. Alors que la diastole est
définie par une durée (T — T,), une constante de temps (14) et un coefficient de

compliance (Cyxp).

% Les lettres xx sont remplacées par VG lorsqu’elles s’appliquent au ventricule gauche et VD pour le
ventricule droit, Les valeurs de ces paramétres, ainsi que les autres mentionnés dans ce paragraphe sont

données au Tableau 6.3.
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Cyg (@) = sl )/ (6.2.5)
Cras | G2 o)), 1<
| en(7,)
Cvpp ( Cvps ]l‘e"p(—%) ; 0<t=<T;

Cyp (1) =4 yop (6.2.6)

C ~(T-T.
Cyps (E@Q]l—%( TN, To<esT
VDS

.

Les équations du systéme peuvent étre solutionnées de maniere implicite, c’est-a-dire
que la pression au temps présent dépend de la pression au temps précédent. L’équation
(6.2.4) devient :

. (Psa )-P,(t- At)) _s, Bg()-P, () P,(0)-F, Q) 62.7)

At Ry Rps

Dans le cas des ventricules la compliance et la pression sont discrétisés simultanément :

(cwmpsa ()-P, (t—At)CLVv—At)):

At
(6.2.8)

Py () =BG (1) S, Bg()- P, (1)

~ =S
; ! Ry Ryo
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Le systéme de six équations peut &tre réécrit sous la forme (6.2.9), ou le vecteur des
inconnues (B) est constitué des pressions au temps, t. La matrice A, les vecteurs B et C
sont donnés a I’Annexe C. Ce systéme d’équations est solutionné avec MatLab selon la
méthode de Newton (expliquée a I’ Annexe C).

AB=C 6.2.9)
Les valeurs initiales des pressions sont les suivantes :
Tableau 6.2 : Valeurs initiales de pression pour le modéle de Peskin

PVG Psa Psv PVD Ppa va
5mmHg | 80 mmHg | 2 mmHg | 2 mmHg | 8§ mmHg | 5 mmHg

Tableau 6.3 : Paramétres utilisés dans les équations du modéle de C. Peskin

Paramétres Définition Valeur
T Durée du battement 0,0125 min
T, Durée de la systole 0,005 min
T Constante de temps durant la systole 0,0025 min
Td Constante de temps durant la diastole 0,0075 min
Maximum de la compliance du ventricule gauche
Cves | qurant la systole 0,00003 L/mmHg
Maximum de la compliance du ventricule droit H
Cvos durant la systole 0,0002 L/ g
Maximum de la compliance du ventricule gauche H
Cvep | durant la diastole 0,0146 L/ g
Maximum de la compliance du ventricule droit H
Cvop durant la diastole 0,0365 L/ g
Csa Compliance systémique artérielle 0,0175 L/mmHg
Cyv Compliance systémique veineuse 1,75 L/mmHg
Cpa Compliance pulmonaire artérielle 0,0412 L/mmHg
Cov Compliance pulmonaire veineuse 0,08 L/mmHg
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La Figure 6.2 montre les ondes de pression calculées avec les paramétres définis par
Peskin. Les ondes de pression ventriculaire et systémique artérielle ressemblent a celles
mesurées chez les veaux. Evidemment ’onde dicrote n’apparait pas, car ce modéle est
basé sur un 2WK et tel que vu précédemment, la fermeture de la valve apparait

seulement avec le 3WK.

Les ondes de débit a la sortie des valves aortique, mitrale, tricuspide et pulmonaire, ainsi
que les débits systémiques et pulmonaires sont montrés a la Figure 6.3. On remarque
que, instantanément, le débit A la sortie de la valve aortique est plus rapide (72 L/min)
que le débit de sang sortant par la valve pulmonaire (43 L/min). Le débit moyen peut
étre considéré constant, car il est de 4,93 L/min pour la valve aortique et de 5,086 L/min

pour la valve mitrale, qui sont respectivement les débits plus lent et rapide mesurés dans

le circuit.
100f " = 100
h £ a0
90| e E
-% e 60
P P85 W
5 19 : VeI &8 20
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o e P
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Figure 6.2 : Pressions calculées avec le modéle de Peskin (1a pression i droite est 1a pression dans les
compartiments : VD, sv et pa alors que la pression & gauche est la pression dans les compartiments :

VG, pv et sa)
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Figure 6.3 : Débits calculés avec le modéle de Peskin (le débit a droite est le débit a I’entrée et sortie
du ventricule droit et débit pulmonaire alors que le débit & gauche est le débit 4 Pentrée et sortie du

ventricule gauche et le débit systémique)

6.1.1. Modéle de Peskin modifié : paramétres des veaux

Les paramétres du 2-Windkessel (R = 0,573 mmHges/mL et C = 3,211 mL/mmHg),
calculés avec les données acquises chez les veaux, ont ét¢ appliqués sur le modele de
Peskin et les paramétres du Tableau 6.3 ont été modifiés pour mieux représenter le
systéme cardiovasculaire bovin. La durée du battement moyen, T, est de 0,011 minutes

et la durée de la systole, T;, est de 0,00484 soit environ 44% de T.

Les paramétres des veaux ont été calculés avec une regle de trois basée sur le volume de
sang. Peskin considére la distribution de volume de sang présentée au Tableau 6.4. Or,
les premiers calculs, exécutés en supposant le méme rapport de distribution que Peskin,
donnaient une pression ventriculaire maximale de 80 mmHg, alors que la pression
mesurée maximale est prés de 116 mmHg. Par conséquent, I’hypothése précédente est
fausse et la distribution du volume a été modifiée en diminuant le volume systémique

veineux et en augmentant les autres, pour que le volume total reste 5 litres (tel que défini
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par Peskin). Les résultats ont été trouvés par essai et erreur et sont donnés au Tableau
6.4.

Tableau 6.4 : Pressions et volumes des compartiments selon Peskin et selon I’auteure

Peskin Auteure
Compartiment Pression | Volume | Pression | Volume
(mmHg) [ () |(mmHg)| (L)
Systémique artériel (sa) 100 1 96,85 1,1
Systémique veineux (sv) 2 3,5 1,35 2,9
Pulmonaire artériel (pa) 15 0,1 18 0,21
Pulmonaire veineux (pv) 5 0,4 4.5 0,79

Les pressions des compartiments ont aussi été modifiées. La pression pulmonaire
veineuse est égale 3 la moyenne des pressions minimales ventriculaires acquises chez les
veaux. Tel que montré a la Figure 1.2, I’'onde de pression dans I’oreillette gauche (pv)
suit le bas de I’onde de pression ventriculaire. La pression systémique artérielle est égale
a la pression moyenne dans I’aorte ascendante (89 mmHg) plus 8 mmHg pour corriger la
distance entre la valve aortique et I’emplacement de la sonde. Les pressions systémique
veineuse et pulmonaire artérielle ont €té corrigées par essai et erreur pour avoir les

meilleures ondes de pression possibles.

L’intégrale de I’équation (6.2.1) est égale a 1’équation suivante ou V est le volume total

du compartiment et V4 son volume mort :

V-V,
P

C=

(6.2.10)

Les compliances systémiques et pulmonaires sont calculés avec les équations ci-dessous,
ou selon Peskin, Vgg = 0,825 L, Vipa = 0,0382 L et Vgsy = Vgpy =0L:
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Vea =V,
Cyy = saP dsa

sa

Ve =V,
C,, = st dsv
sv

C,, = Vpa -V pa
p Ppa

va _ va —Va pv
va

(6.2.11)

Puisque Cg, et Py, sont connues il est possible de déterminer Vy,, Vs, et le volume total
de sang par itération, en considérant Vg4, = 0,825 L pour la premiére itération et en

appliquant la régle de trois sur le volume.

V., —0,825
Cep=—22_""" [/mmH 6.2.12
sa 96,85 8 6212
Veg =1,111 L

Selon Peskin et ’auteure, VT = 5 L et Vg, = 1,1 L, donc le volume total du veau est :

Vv 5*1,111 5.05L
T = =), .
1,1

. ., 5,05* 0,825 .. L .
Vusa peut étre corrigé : ¥y, = — = 0,833L. Et ainsi de suite jusqu’a ce Vs
5

calculé soit égal a I’initial. Les volumes du veau sont donnés au Tableau 6.5.

Le volume total de sang d’un veau moyen est de 5,65 L, soit environ 7,8% de son poids
moyen 72,4 kg (moyenne des poids des 6 veaux étudiés). Ce volume total calculé
semble étre correct, car en général on considére que le volume sanguin d’un veau est

équivalent & 7% de son poids (National Institute for Discovery 2002, p.4)
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Tableau 6.5 : Volumes totaux et morts des compartiments d’un veau moyen

Volume Valeur (L)
Total (V1) 5,65
Systémique artériel (Vs,) 1,24
Systémique veineux (V) 3,28
Pulmonaire artériel (Vy,) 0,24
Pulmonaire veineux (Vyy) 0,89
Mort Systémique artériel (Vysa) 0,93
Mort pulmonaire artériel (Vgpa) 0,043
Mort des ventricules (Vgvg et Vavp) 0,0305

Les compliances maximales et minimales des ventricules (Cvgs, Cvgp, Cvps €t Cvpp)
sont calculées avec les équations suivantes et encore une fois une régle de trois avec le
volume total a ét¢ utilisée pour adapter les valeurs de Peskin 4 un veau moyen, les

résultats sont présentés au Tableau 6.6.

(Vav +Vo) = Vava

Crgs =
Fsa
c. .. Varg +SV +Vo)~Vayg
VGD = 7
pv
(6.2.13)
Corme = (Vavp + Vo) =Vavp
VDS = 7
pa
e Varp +SV +Vo)~Vayp
VDD = 7
sV

V, est la différence entre le volume mort des ventricules et le volume dans les
ventricules a la fin de la systole, soit 0,003 selon Peskin. Pour les veaux V, = 0,00339 L.
SV est le volume éjecté et est égal au débit moyen multiplié par la durée du battement.
Le débit moyen d’un veau est de 10 L/min et ses battements durent en moyenne 0,011

minutes, donc les ventricules éjectent 0,11 litres de sang a chaque battement.
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Tableau 6.6 : Paramétres utilisés dans les équations du modéle de Peskin, selon les données acquises

chez les veaux

Paramétres Valeur
T 0,011 min
Ts 0,00484 s
Ts 0,00242 s =Ty/2
Td 0,00616s=T-T;
Cvgs 0.000035 L/mmHg
Cvps 0,0001885 L/mmHg
Cvep 0,0252 L/mmHg
Cvbp 0,084 L/mmHg
Csa 0,003211 L/mmHg
Cyv 2,4293 L/mmHg
Cpa 0,0108 L/mmHg
Cpv 0,01985 L/mmHg
R 9,55 mmHg*min/L
R, 1,35 mmHgemin/L
RMi, RAO, RT.-, Rpu 0,0125 mmHg°min/L

On remarque sur les deux figures suivantes, que ’allure des ondes de pression et de
débit, calculées avec les parameétres des veaux, ressemble a celles obtenues avec les

paramétres définis par Peskin.

Les Tableaux 6.7 et 6.8 donnent les pressions et débit moyens calculés avec les
paramétres des veaux. La pression dans le ventricule gauche est plus petite que celle
mesurée chez les veaux (51 mmHg) alors que Py, Py, Ppa €t Ppy sont plus grands que
ceux déterminés au Tableau 6.4. Le débit moyen passant dans les valves aortique (Qao)
et pulmonaire (Qp,) ainsi que les débits systémique (Q,) et pulmonaire (Q,) sont égaux
au débit sanguin moyen mesuré chez les veaux, 10 L/min. Le sang expulsé des
ventricules (Qrr et Qp,) a une vitesse moyenne de 10,3 L/min. Or, le débit est supposé
étre constant dans tout le circuit, et cette différence de 3% est peut-étre causée par un

paramétre mal défini.



Tableau 6.7 : Pressions moyennes calculées avec les paramétres des veaux

PVG Psa Psv PVD Ppa va
(mmHg) | (mmHg) | (mmHg) | (mmHg) | (mmHg) | (mmHg) |
46,2 98,1 2 9,93 19,04 5,5
Tableau 6.8 : Débits moyens calculés avec les paramétres des veaux
Qvao Qs Qvrr Qvru Q, Qvmi
(L/min) | (L/min) | (L/min) | (L/min) | (L/min) | (L/min)
10,01 10,06 10,3 10,01 10,06 10,4
' ' £ 100
[%3
i
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_Figure 6.4 : Pressions calculées avec le modéle de Peskin et les parameétres des veaux Peskin (la

pression a droite est la pression dans les compartiments : VD, sv et pa alors que la pression a gauche

est la pression dans les compartiments : VG, pv et sa)
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Figure 6.5 : Débits calculés avec le modéle de Peskin et les paramétres des veaux (le débit a
droite est le débit 4 ’entrée et sortie du ventricule droit et débit pulmonaire alors que le débit &

gauche est le débit 3 I’entrée et sortie du ventricule gauche et le débit systémique)

6.1.2. Modéle de Peskin assisté

Maintenant que les modeles cardiovasculaire humain (paramétres de Peskin) et
cardiovasculaire bovin (parameétres calculés pour les veaux) ont été définis ont peut
évaluer I’influence sur la circulation, d’un dispositif d’assistance ventriculaire (AV),

installé entre le ventricule gauche et le systéme artériel.

Rpp RPu SPu STr RTr

Figure 6.6 : Systéme cardio-vasculaire-pulmonaire, de Peskin, assisté
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Le systéme d’équations (6.2.9) doit, maintenant, tenir compte du débit de la pompe.
Donc le débit sortant du ventricule gauche est égal a la somme du débit passant par la
valve aortique et le débit pompé par ’AV. Ce dernier est calculé avec les équations
caractéristiques décrites au chapitre VI. Ou y est calculé avec 1’équation (6.2.14) et @ est

estimé avec la méthode itérative de Newton. Le débit pompé est calculé avec ¢.

oN%D?

(6.2.14)

Les pompes Biomedicus et Cardionave étudiées donnent des réponses semblables pour
les deux systémes cardiovasculaires. En effet, dans tous les cas, la pression systémique
artérielle augmente lorsque la rotation de la pompe augmente, alors que les pressions
ventriculaires, pulmonaires et systémique veineuse diminuent. De plus, 4 trés basse
vitesse le sang passe par la pompe pour retourner dans le ventricule au lieu d’en sortir
(Qp<0). A trés grande vitesse de rotation tout le sang est pompé et il n’y a plus de débit

passant par la valve aortique (Qvao = 0).

Le tableau donne les vitesses de rotation minimales pour qu’il n’y ait pas de débit de
’aorte vers le ventricule, ainsi que les vitesses auxquelles tout le sang dans le ventricule

est compleétement pompé.

Tableau 6.9 : Rotations des AV pour le systéme cardiovasculaire humain et bovin

Pompe Etat Humain Bovin
. Q, <0 5300 RPM 5600 RPM
\Y |
Cardianove Qvao=0 11300RPM | 19 800 RPM
Biomedicus Q<0 750 RPM 800 RPM
BPX80 Qvao=0 1600 RPM 2400 RPM

La différence majeure est la vitesse de rotation entre les pompes. En effet, la pompe

Cardianove doit tourner au moins a 5300 rotations par minute pour pomper du sang,
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alors qu’a cette vitesse la Biomedicus pompe tout le sang contenu dans le ventricule. De
plus, la vitesse de rotation des pompes, Cardianove et Biomedicus, doit étre plus rapide
lorsque ces derniéres sont installées dans le systéme cardiovasculaire bovin. Ceci est
peut-étre di au fait que la compliance systémique artérielle des veaux est plus grande

que celle attribuée aux humains par Peskin.

Les Figures 6.7 a 6.14 montrent 1’évolution des pressions et débits pour les quatre cas

analysés.



Systéme cardiovasculaire humain avec Cardianove VI

160
140 /’
120 /1
S 100 — —
£ 80 TTsal
‘=' 1
L 60 = \ID ...
n
] - pa
£ 0T ——pV |-
a ‘\\ pv
———
20 \\
>, e
0 e ———rrrrerTET "
-200 2000 4000 6000 8000 10000 12000 14000 16000

Rotations (RPM)

93

Figure 6.7 : Evolution des pressions en fonction de la rotation de 1a pompe Cardianove VI, systéme

cardiovasculaire humain
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Figure 6.8 : Evolution du débit passant par la valve aortique (Q;) et débit pompé (Q,) avec

Rotations (RPM)

Cardianove VI, systéme cardiovasculaire humain
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Figure 6.9 : Evolution des pressions en fonction de la rotation de I’AV Biomedicus BPX80, systéme
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Figure 6.10 : Evolution du débit passant par valve aortique (Q;) et débit pompé (Qp) avecPAV

Biomedicus BPX80, systéme cardiovasculaire humain
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Figure 6.11 : Evolution des pressions en fonction de la rotation de ’AV Cardianove VI, systéme
cardiovasculaire bovin
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Figure 6.12: Evolution du débit passant par la valve aortique (Q;) et débit pompé (Q,) avec AV

Cardianove VI, systéme cardiovasculaire bovin
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Figure 6.13: Evolution des pressions en fonction de la rotation de I’AV Biomedicus BPX80, systéme
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6.2. Modeéle de Karima Djabella et Michel Sorine

6.2.1. Notions de Bioélectricité

Le cceur bat car les cellules cardiaques sont stimulées par un signal électrique. Le nceud
sinusal, situé sur I’oreillette droite, génére un signal qui se propage, par stimulation des
cellules au repos, jusqu’au nceud auriculo-ventriculaire. Le faisceau de fibres His-
Purkinje, situé sur la paroi entre les deux ventricules, regoit le signal et le propage

jusqu’aux cellules ventriculaires.

Neeud )
sinusal -Falscea.u.
His-Purkinje
Nceud auriculo-
ventriculaire

Figure 6.15 : Points importants de la propagation des potentiels d’action
(© SmartDraw HealthCare Solution, Trial Version)

Les cellules peuvent étre stimulées seulement lorsqu’elles sont au repos. Au moment ou
elles regoivent le signal électrique, la membrane cellulaire se dépolarise rapidement et
un potentiel d’action est généré. Le potentiel électrique a I’intérieur de la membrane
cellulaire augmente et devient supérieur a celui de I’extérieur. Par la suite, le potentiel
diminue et atteint un plateau. Finalement la cellule se re-polarise complétement jusqu’au

potentiel d’équilibre et est au repos jusqu’a la stimulation suivante.
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La polarisation (dépolarisation) des cellules est due a I'ouverture et fermeture des
canaux ioniques situés sur leur membrane. Les canaux les plus importants sont les
canaux de sodium (Na*), de potassium (K') et de calcium (Ca?"). Lors de la stimulation
les canaux sodique et calcique s’ouvrent, le premier trés rapidement et le deuxiéme plus
lentement. Puisqu’au repos, les concentrations de Na* et de Ca®* sont supéricures a
Pextérieur de la cellule, lorsque leurs canaux respectifs s’ouvrent les ions traversent la
membrane vers D'intérieur de la cellule. Quand le canal sodique se ferme le canal
potassique s’ouvre et les ions de potassium se trouvant dans le cytoplasme traversent la
membrane vers D’extérieur de la cellule. Des pompes métaboliques rétablissent les

concentrations ioniques.

Ventricular Cell

0 -
mV -50-
-100~
g9y
lon
Conductances]
N2
Bca’

Figure 6.16 : Potentiel d'action (haut) et conductance des canaux ioniques (bas) de Na*, K* et Ca’*,

d’une cellule ventriculaire (Klabunde (2006), avec la permission de M. Richard E. Klabunde)

Les muscles cardiaques sont formés de sarcomeéres qui contiennent des filaments épais
éomposés de protéines de myosine et des filaments minces composés de protéines
d’actine, troponine et tropomyosine. La concentration de calcium ([Ca?*]) & I’intérieur
des cellules influence la force de contraction des muscles, qui est plus importante
lorsque [Ca?*] est grand. L’ouverture des canaux calciques stimule la libération de Ca?*
a Pintérieur de la cellule par le réticulum sarcoplasmique. Donc, durant le plateau du
potentiel d’action (point 2 du potentiel d’action de la Figure 6.16), la concentration de

Ca®" libre est suffisante pour générer la contraction.
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Les ions de calcium s’attachent a la troponine qui interagit avec la tropomyosine pour
libérer les sites d’accrochage. Les tétes de myosine du filament épais s’accrochent au

filament mince et le tire pour que le muscle rétrécisse (voir figure ci-dessous).

Figure 6.17 : Filaments d’actine (bleu), troponine (jaune), tropomyosine (noir) et myosine (rose)
(© SmartDraw HealthCare Solution, Trial Version)

Un ensemble de filaments s’appelle sarcomeére. Plusieurs sarcoméres forment une fibre
appel¢e myofibrille, un faisceau de fibres forme un myocite et les muscles cardiaques
sont composés de plusieurs myocites. La Figure 6.18 montre un faisceau de fibres au
repos et contracté. Les filaments en rose plus foncé sont les filaments épais de myosine

alors que ceux en rose péle sont les filaments d’actine-troponine-tropomyosine.

AR
Y
NN

\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\

Figure 6.18 : Fibres musculaires au repos (2 gauche) et contractées (a droite)
(© SmartDraw HealthCare Solution, Trial Version)
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6.2.2. Boucle de controle

Les barorécepteurs, situés dans I’arche aortique et dans les carotides, stimulent le
systeme nerveux autonome (SNA) selon la pression qu’ils captent. Lorsque la pression
augmente la fréquence de la stimulation est plus rapide et lorsque la pression diminue la

fréquence de stimulation est plus lente.

Les barorécepteurs dans ’arche aortique stimulent le nerf vagal du systéme
parasympathique et les barorécepteurs dans les carotides stimulent le systéme

sympathique. La réponse du premier systtme est plus rapide que la réponse du

Carotide Carotide
droite ¢ ¥/ gauche
interne interne

Barorécepteurs

W

Crosse Aortique

L /)

deuxiéme.

Figure 6.19 : Emplacement des barorécepteurs dans les carotides et crosse aortique

En fonction du signal regu, le SNA stimule le systtme sympathique ou le systeme
parasympathique. Le premier augmente la fréquence cardiaque, la force de contraction
du muscle cardiaque, la résistance systémique périphérique (R;s) des artéres et artérioles
et diminue la compliance (Cy) des veines (vasoconstriction des vaisseaux sanguins).
L’arc parasympathique influence seulement la fréquence cardiaque et donc quand il est

stimulé la fréquence cardiaque diminue. Puisque aucun signal n’est envoyé au muscle
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cardiaque ni aux vaisseaux sanguins R, diminue, C, augmente et le volume de sang

éjecté diminue.

La Figure 6.20 montre la boucle de contrfle des barorécepteurs, ou les systémes
sympathique et parasympathique influencent le rythme cardiaque et seul le systéme
sympathique influence la contractilité du muscle cardiaque et la vasoconstriction des
vaisseaux sanguins. Quand la pression pergue par les barorécepteurs diminue, c’est le
systtme sympathique qui est stimulé par le systéme nerveux autonome. Donc, la
fréquence cardiaque et la contractilité augmentent tout comme la résistance périphérique

alors que la compliance veineuse diminue.

‘Arc sympathique
3
Systémenervewx |  Arc parasympathique Noeuwd
automome |~ TTTTTTToTTTTTET hat ‘Sinusal:
+1
Systéme nerveux (- .\ r -\ __/-z h
autonome Arc sympathique + \\
Recepteur Sinus
des Carotides

@J Contractilite
@ Resistance

Veines "'C'omplianc & véineuse

Figure 6.20 : Boucle de contréle des barorécepteurs (Heldt, Shim, ef al. 2002)

Le récepteur des carotides compare la pression artérielle (2 ) a la pression artérielle de

référence (2% ). Alors que le récepteur cardiopulmonaire compare la pression veineuse

centrale (20) & la pression veineuse de référence (B¢ ). Les arcs sympathique et

parasympathique réagissent en fonction d’une baisse ou hausse de pression afin de
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modifier la fréquence cardiaque, la contractilit¢ du muscle cardiaque, la résistance

artérielle et la compliance veineuse.

6.2.3. Modele® (Djabella, Médigue et Sorine 2005)

Le modele de Djabella et Sorine est un modeéle en boucle fermée et représente seulement
la circulation systémique. Il est composé d’une section Windkessel a deux éléments,
d’une compliance représentant le compartiment veineux et d’un modeéle de ventricule
gauche a trois €léments — contractile (CE), élastique (SE) et passif (PE). Le débit
sanguin a I’entrée et a la sortie du modéle cardiaque est régulé par deux valves, mitrale

et aortique.

Les trois éléments sont représentés par des ressorts. L’élément contractile, qui modélise
I’ensemble des sarcoméres, est placé en série avec 1’élément élastique, qui modélise la
déformation de la fibre surtout lors des changements isométriques. Cet élément s’allonge
lorsque CE rétrécit ou lorsque le muscle ne peut pas se contracter. Et vice versa lors de
la relaxation du muscle. L’élément passif modélise la force développée par le muscle

lorsqu’il dépasse une certaine longueur et qu’il n’est pas stimulé.

PE
RMi vw RAo

— o w | Wb

@ ©

Rps
WA

Figure 6.21 : Modéle du systéme cardiovasculaire selon Djabella, Médigue et Sorine (2005)

¢ La description du modéle présentée dans les pages qui suivent se base surtout sur I’article [22]. Quelques
corrections et modifications ont été apportées, pour que le modéle puisse étre simulé sur MatLab et Scilab.

Afin d’alléger le textes seul le modéle final est présenté.
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6.2.3.1. Commande électrochimique

L’¢lément contractile, ensemble des sarcoméres, est stimulé par une commande
€lectrochimique qui dépend de la concentration de calcium dans les cellules. L’équation

(6.3.1) calcule cette concentration en fonction de la durée du battement. Donc, ¢ varie

entre 0 et 6%—112 , ol HR est la fréquence cardiaque. La force de contraction du coeur

(action inotrope (I)), décrite par 1’équation (6.3.29) diminue la concentration calcique
(Bers 2002).

C(8) = Cag +(Capgy — Cag - 0.2x10“61)-—’—exp(1 -
TCa

) (6.3.1)

TCa

La concentration calcique interne (Cag) de la cellule au repos est de 0,01uM. Lors de la
stimulation la concentration calcique atteint un maximum de 1uM, (Camg). La constante

de temps (tc,) vaut 0,06s. (Hunter, McCulloch, et al. 1998).

La contraction des cellules cardiaques dépend de la probabilité d’attachement des tétes
de myosine aux protéines d’actine des filaments épais des sarcoméres. Cette action est
possible seulement lorsque le calcium s’est attaché a la troponine et 4 la tropomyosine.
Les équations suivantes décrivent la vitesse de changement de tropomyosine libre (Cy)

et de tropomyosine liée au calcium (Crc,) :

Cr () =—k,,C(O)Cr (1) + kotr C1Ca )

) (6.3.2)
Crca () = konC()Cr (8) = ko Crey (8)

Puisque la concentration de tropomyosine est constante, 1’équation (6.3.2) peut étre

réécrite en fonction de la fraction de tropomyosine liée & Ca®* (O1cs).

C
Orc, (1) =—TLCa 6.3.3
TCa Crca +Cr (633
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)= Crca (Crea+Cr) - Crca (0)

(Crcqa +Cr )l
(konC W) Cp (1) = ko Crcy ()
(Crca +Cr)

éTCa ()= konc(t)(l - HTCa (t)) - koﬁ’HTCa () (6.3.9)

HT Ca

Avant la contraction la cellule est au repos, la concentration de calcium est faible et donc
peu de protéines de tropomyosine sont liées & des ions de calcium (BTCa )< 0,2) .

Apres la génération du potentiel d’action, [Ca®*] augmente, la fraction de tropomyosine

liée dépasse 0,5 et la contraction du muscle cardiaque commence. Lors de la re-
polarisation de la cellule [Ca2+] diminue, Orc, (z) varie entre 0,5 et 0,2, et la cellule

relaxe. La commande électrochimique du modéle cardiaque est décrite par :

k, (‘9TCa (t) - 00) si Orcy (#)=0,5
u(@)=3k_(6rc,(-6y)  si 0,2<6pc,(1)<0,5et¢20,6 (6:3.5)

0 autrement

30
20
- 10
El
-0
20

oz 1567 1598 1599 160

Temps (s)

Figure 6.22 : Commande électrochimique, # (dernier battement de la simulation)
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Tableau 6.10 : Paramétres des équations (6.3.1) 2 (6.3.5)

Cao 0,01 pM
Capa |1 1M
1ca 0,08
key |40 1/pMs
Ky |20s”
k., [200s”
kK [100s™

6.2.3.2. Contraintes et déformations sur le modéle
cardiaque

La raideur (k;) et la contrainte (t.) des sarcomeéres sont calculées en fonction de la

déformation du sarcomeére, ., et de 1a commande électrochimique, u (t).

A

PE
SE CE

u(y)
Figure 6.23 : Modéle cardiaque

Tableau 6.11 : Paramétres des équations (6.3.6) a (6.3.11)

ko |7500 mmHg |Rigidité maximale

1o |500 mmHg Contrainte maximale

g |01 Facteur de contrainte

ne |50 mmHges Coefficient de friction visqueuse

po|25 s Vitesse de détachement minimale des tétes de myosine
pe |15s°mmHg |Facteur d’inertie

k, [30000mmHg |Rigidité de SE

x 61,25 % de CE dans la série CE-SE
Kp1 2 Facteur de croissance de la rigidité de PE
kp; |7 mmHg Rigidité de PE pour des petites déformations
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Puisque SE et CE sont en série ils subissent la méme contrainte. La contrainte totale du

modele est égale a la somme de la contrainte de PE et CE.

ko (8) =—(ju @]+ 9(0) +]¢, (1)) ko () + kg (Mj (6.3.6)

(6.3.7)

(0 = ~(W O]+ 86D +[2, D), O+ b, (D, D+ 7 (__”(’); '"""j

o, =d,(e)(7, + k&) + 1 (6.3.8)

La fonction d(g) dépend de la déformation du muscle cardiaque et est définie par le
graphique présent¢ a la Figure 6.24. Ce graphique se base sur le principe que la tension
développée est plus grande lorsque le sarcomére a une longueur de 2,2 ou 2,3 pum. S’il
est plus long ou plus court que cette longueur, la tension développée est plus basse. Le
graphique de droite de la Figure 6.24 montre la relation entre le pourcentage de tension

et la longueur d’un sarcomére cardiaque.’

Courbe utilisée par Djabella et Sorine Muscle cardiaque d'un mammifére

-
-t

e
[
&

©
)

g
3
o
®

% Tension
o
&

% Tension
o
]

o
N
=3
N

%5 1 15 2 25 3 0—13

2 2.2
€ Longueur sarcomére (um)

24
Figure 6.24 : Relation entre la déformation des fibres musculaires et la contrainte développée (a

gauche) et relation entre la longueur d’un sarcomére et la contrainte développée (2 droite)
(Tu et Daniel 2004)

7 Le lien entre les deux graphiques de la Figure 6.24 n’a pas été trouvé. La fonction utilisée par Djabella et
Sorine a été comparée a la courbe tension — longueur traditionnelle d’un muscle squelettique et a la courbe
N tension — longueur d’un muscle de mollet de chat. Il semble avoir un lien entre cette derni¢re courbe et

celle utilisée par Djabella et Sorine. Les résultats sont présentés en Annexe D.
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Le terme 9 des équations (6.3.6) et (6.3.7) est remplacé par (6.3.9). Cette équation
découle du modele 4 de Rice, Winslow, et al. (1999). Avec les modifications apportées,
la rigidité et la contrainte du ventricule dépendent de la déformation des sarcoméres (g;)

au lieu de dépendre de leur longueur (SL).

En considérant que les fibres ont une longueur de 2,3 um au début de la contraction, le

modéele 4 de Rice a été modifié comme suit :

g, (1) = 23-51() - SL(t)=2,3-2,3¢,(¢)
SL,m () = sL0)-17 = SL 0 (8) = 23-236,(0) -17 _ 1-3,833¢,(¢)
2,3-1,7 2,3-1,7
"9(t) = /"(2 . SLnorm (t)1’6)
9() = ,u(z -(1-3,83¢, (t))l’6) (6.3.9)

La balance des forces entre les éléments élastique et contractile dépend de I’accélération

de la déformation de 1’élément contractile :

et () =ks (e(t) - xe, (£)) - 0, (2) (6.3.10)

La contrainte de 1’élément passif est calculée avec 1’équation suivante :

k
o, ()= P2 (fpe® _y) 63.11)
pl

6.2.3.3. Contrainte totale

La contrainte totale agissant sur les parois du ventricule est égale & la somme des

contraintes des éléments contractile et passif.

c()=0,()+0,() (6.3.12)
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6.2.3.4. Circulation

Le ventricule est modélisé comme un cylindre incompressible de hauteur constante (H),
dont la pression est calculée selon la loi de Laplace qui stipule que la tension sur la paroi
d’une géométrie est égale a la différence de pression, entre la paroi interne et externe,
multiplié par le rayon. Une correction est faite pour les géométries a paroi épaisse, telles
que le ventricule : o = —%ri ou o est la contrainte, 7; le rayon interne du ventricule, P le

gradient de pression et e 1’épaisseur de la paroi (muscle cardiaque).

Figure 6.25 : Ventricules gauche (VG) et droit (VD) de forme cylindrique (hypothése formulée pour

le modéle de Djabella et Sorine, qui pour ’instant inclut seulement le ventricule gauche)

Le volume de la masse musculaire, V,,, est constant et égal a la différence entre le

volume externe et interne (Vyg) du ventricule gauche.
VoG =nrPH (6.3.13)

V, =7r2H - Vi (6.3.14)

L’épaisseur de la paroi est calculée avec les équations précédentes.

Vin =7 (i +€)> H-Vyg

e= M —r (6.3.15)
V TH



ge

109

Dong, selon Laplace P=— :

4

. (,V VG rl]_q'_ v, +VVG
nH fi ﬂ'H

B (t)—( /1+ 7o @ l)a(t)

(6.3.16)

Tableau 6.12 : Paramétres des équations (6.3.16) & (6.3.22)

Vm [63mL Volume musculaire
Vye [20mL Volume du ventricule gauche au repos
Rmi [0,0006 mmHges/mL |Résistance valve mitrale
Rao |0,0006 mmHges/mL |Résistance valve aortique
Csa |2 mL/mmHg Compliance artérielle
Ryso |0,8 mmHges/mL Résistance périphérique minimale
Kegs | 0,05 Hges/mL tS;ensﬂ’)lllte de la résistance a la stimulation due aux
arorecepteurs
Cowo |400 mL/mmHg Compliance veineuse minimale
keew |0,05 mL/mmHg Sen31b111te' de la compliance veineuse a la stimulation due
aux barorécepteurs
¢ |20 mL/mmHg? Sens1l?111te de la compliance veineuse a la pression dans
les veines
p |1100 kg/m? Densité volumique du sang
g [9,8mss’ Gravité
h [0,lm Distance entre les carotides et le coeur
< 0 si couché
. Az Angle de la position du « modele »
« tiy 2 At est le pas de temps de calcul et ty; est la durée du ty,

o7 5 si debout

La variation, dans le temps, du volume ventriculaire correspond a la différence entre le

débit entrant par la valve mitrale et le débit sortant par la valve aortique. Le symbole | |+
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permet de modéliser I’ouverture et la fermeture de ces valves. Par exemple, si Pyg(t) est

plus grand que Py(t), la valve mitrale est fermée et le débit a cet endroit est nul, alors

oy ()= B (1), =0, autrement|B, (1) B ()], = By, ()= B ().

VyG(1)= RLIRW (6)- B ()|, - ()P, (1), 6317
Mi

La déformation des fibres musculaires est calculée en fonction de Viy et du volume

ventriculaire au repos (VVG ) :

e(t)="1

e(t)= \/% \/%

Vve
nH

e(@®)= ZV—G__—(_’—) -1 (6.3.18)
We

La variation de volume artériel est égale a la compliance du compartiment multipliée par

la variation de pression artérielle.

(6) = Py (1), ———=(Py () - P, (1)) (6.3.19)

. 1
C..B, ()=
sa* sa R o ps()

Rps (8) = Rps + kg, Ns (@) (6.3.20)
Selon la loi de la conservation de la masse, le volume veineux instantané est égal au

volume sanguin total moins le volume dans le ventricule et le volume artériel. Pour ce

compartiment la compliance est fonction de la pression veineuse.
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Cov (Poyst) Poy () =Vp = C5 Py (6) = Vi (1) + Cy, (P ,t) pghsinea (63.21)
Csv (Rs'v Y ) =Cv0 — kCSV N )+ CsvEsy (@) (6.3.22)

La pression hydrostatique du sang, pghsinc, intervient seulement lors du tilt test (le

patient est couché, a = 0, et se reléve subitement, o = 7/2) et permet de corriger les
pressions veineuse et artérielle lorsque o # 0. La masse volumique du sang (p) est de
1100 kg/m’, la gravité (g) 9,8 m/s et la distance entre les carotides et le cceur (h) est de
10 cm. Puisque les pressions sanguines sont habituellement mesurées en mmHg il faut

corriger la pression hydrostatique (en Pa) par le facteur 0,0075 mmHg/Pa.

6.2.3.5. Barorécepteurs

L’¢équation (6.3.25) modélise la réponse des barorécepteurs au changement de pression.

v (£) = 0,01(B,, (£) - 50) +0,00258,, () (6.3.23)
B, ()=P,(t)- pghsina (6.3.24)
— 1 -1 V% () - 0,5 /4
t)=—|tan"'| 222 |4 2 6.3.25
Vp ( ) 4( an ( 0.5 2 ( )

La réponse des systemes sympathique (N;) et parasympathique (N,) est retardée, de 2
secondes, 0, et de 0,5 secondes, Oy, car il y a un délai entre la stimulation des arcs
sympathique et parasympathique et la réponse du systéme cardiovasculaire. Le signal se
propage rapidement dans le nerf vagal du systeme parasympathique et donc sa réponse
(N,) est retardée de 0,5 secondes (0y). Le signal dans les nerfs de 1’arc sympathique se
propage plus lentement et sa réponse (N;) est retardée de 2 secondes (0;). Leurs réponses

peuvent étre modélisées avec les équations ci-dessous et sont utilisées ensuite pour
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corriger les valeurs de la résistance systémique (6.3.20), la compliance veineuse (6.3.22)

et la fréquence cardiaque (6.3.28).

7Ny (1) + Ny (1) =1,36 = K vy (¢ - 6;) (6.3.26)
7,N, () + N, (£)=0,17- K, v, (- 6,) (6.3.27)

6.2.3.6. Fréquence cardiaque

La fréquence cardiaque est influencée par le systéme sympathique, qui ’augmente, et
par le systéme parasympathique, qui la diminue. La fréquence cardiaque de référence
(HRy) est de 95 battements par minute.

HR = HRy(1+ Ng)(1-N,) (6.3.28)

6.2.3.7. Contractilité (ou action inotrope)

La contractilit¢ du muscle cardiaque est influencée par la réponse de 1’arc sympathique

et donc est retardée de 2 secondes (0y), et est calculée avec I’équation suivante :

el () + 1) =1,6 - Kyvy (t-6y) (6.3.29)

Tableau 6.13 : Paramétres des équations (6.3.26) a (6.3.29)

0, |2s |Délai de réponse du systéme sympathique
K, |1,84 |Facteur de la réponse du systéme sympathique
1, |4s |Constante de temps du systéme sympathique

0, |0,5s [Délai de réponse du nerf vagal du systéme parasympathique

K, |0,55 |Facteur de la réponse du nerf vagal du systéme parasympathique
t, |1s Constante de temps du systéme parasympathique

K; |1,3 |Facteur de la réponse du systtme sympathique pour la contractilité
1y |10s [Constante de temps du systtme sympathique pour la contractilité
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6.2.4. Résultats de la simulation

Ce modele a été programmé sur Simulink (©MathWorks Inc.) et a été résolu avec
ODE45 et ODE23tb. La premiére est une méthode de calcul basée sur la formule
explicite de Runge-Kutta. La deuxi¢me applique la formule trapézoidale pour la

premicre itération et la formule implicite de Runge-Kutta pour les itérations suivantes.

Dans les deux cas un pas de temps variable plus petit que 0.001 secondes a été utilisé et
des conditions initiales ont été attribuées lors de 1’intégration de (6.3.17), (6.3.19) et
(6.3.10) (Tableau 6.14). Le calcul dure 160 secondes et le «tilt » commence 3 la 80°
seconde. Du début jusqu’au « tilt » ont considére que le « modéle » est couché et donc o
= 0 pour les équations (6.3.21) et (6.3.24). A la 80° seconde le « modele » commence 2
se lever et a la 85° seconde il est debout, a. = /2. La variation de ’angle entre la 80° et

85° seconde est de n/10.

Tableau 6.14 : Conditions initiales du modéle de Djabella

A Pu éc £
Condition initiale 120 mL 90 mmHg 0 0,01

Le résultat obtenu avec ODE45 et ODE23tb est semblable. Par contre, ODE45 est plus

rapide. En effet, le calcul dure presque 25 minutes contre 81 minutes pour ODE23tb.
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Figure 6.26 : Pression ventricule gauche, du modéle de Djabella, calculée avec ODE45 (—) et
ODE23tb (——). Réponse compléte a gauche et deux derniers battements a droite,

Les figures ci-dessous montrent 1’évolution du rythme cardiaque, de la contractilité, des
pressions ventriculaire gauche, systémique artérielle et systémique veineuse ainsi que les

débits calculés a la valve mitrale, a 1a valve aortique et la résistance systémique.

On remarque que lors du «tilt » il y a une baisse de pression et de volume et une
augmentation du débit, de la contractilité et de la fréquence cardiaque. Par la suite, grice
aux barorécepteurs la pression augmente légerement. Ce qui correspond a la réalité. En
effet, lorsqu’une personne se leve rapidement, le sang s’accumule dans les veines et
donc, la pression veineuse distale (aux jambes par exemple) augmente, alors que la
pression veineuse centrale (au niveau du cceur) diminue. Puisque le volume sanguin dans
le coeur diminue, la pression ventriculaire et artérielle diminue aussi. Les barorécepteurs
stimulent le systtme sympathique pour que la résistance augmente (6.3.20), la
compliance veineuse diminue (6.3.22) et pour que la fréquence cardiaque (6.3.28) et la
contractilit¢ (6.3.29) augmentent. Puisque la contractilité augmente, le niveau de

calcium a I’intérieur de la cellule augmente aussi et donc la commande électrochimique,

u, augmente,



Figure 6.28 : Evolution des pressions ventriculaire gauche (-), systémique artérielle (—) et
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Figure 6.30 : Evolution du volume dans le ventricule gauche
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Figure 6.32 : Evolution de la contractilité

Le modele de ventricule présenté par Djabella et Sorine est tres sensible aux valeurs des
paramétres surtout celles qui influencent la compliance veineuse. De plus, les parametres
utilisés ont souvent été trouvés par essai et erreur. Pour ces deux raisons les paramétres
calculés pour les veaux n’ont pas été utilisés et ’influence des dispositifs d’assistance

ventriculaire n’a pas été évaluée.
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De plus, les courbes de pression et de débit calculées contiennent des artéfacts qui sont

dus aux parametres choisis ou a des erreurs générés lors de la simulation.

En réduisant la valeur de ¢, de Cq ou la résistance de la valve aortique (Ra,) les
artéfacts observés dans la pression ventriculaire et artérielle diminuent. Toutefois,
lorsque ces paramétres sont trop petits les pressions et le débit de la valve aortique
augmentent considérablement. Les paramétres ¢, et C,, influencent surtout la pression

alors que la R, influence le débit.

Les parameétres ont donc ét¢ ajustés pour que la pression systémique artérielle varie entre
80 et 120 mmHg et que le volume maximal du ventricule soit de 120 mL. Toutefois,
avec ces parametres le débit aortique atteint une valeur de 500 L/min et a un débit
moyen de 27 L/min, ce qui est élevé par rapport au débit moyen systémique et le débit

au niveau de la valve mitrale.

Tableau 6.15 : Pressions et débit moyens du modéle de Djabella et Sorine

Pvc Pe P, Qvao Qs Qvmi
(mmHg) | (umHg) | (mmHg) | (L/min) | (L/min) | (L/min)
56,2 101,3 10,5 27 6 5,95
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Conclusion

L’acquisition de pressions et de débits sur 6 veaux a permis de caractériser le systéme

cardiovasculaire bovin.

La circulation systémique artérielle est modélisée avec des modéles Windkessel avec 2,
3 et 4 éléments. Pour le 2WK, il n’y a pas de différence statistiquement significative
entre les paramétres calculés avec la méthode de I’aire, la méthode de la pression
différentielle et la méthode avec la fonction fininsearch de MatLab (OMathWorks, Inc).
Pour le 3WK seule la méthode avec fminsearch fonctionne pour toutes les acquisitions.
Alors que pour le 4WK il n’y a pas de différence statistiquement significative entre la
méthode proposée par Stergiopulos, Westerhof, ef al. (1999) et celle utilisant la fonction

fminsearch.

En comparant les valeurs des paramétres obtenus avec la fonction fininsearch, on
remarque que la résistance périphérique a la méme valeur pour le 2WK et le 4WK (R, =
0,573 mmHges/mL). La somme des deux résistances du 3WK donne cette méme valeur.
De plus, la résistance périphérique peut é&tre approximée par le ratio de pression
moyenne (PAA) et débit moyen (QAP).

Les modéles 3WK et 4WK générent des courbes de pression identiques pour une méme
acquisition et ce, méme si la compliance du 3WK est supérieure a celle calculée pour le
4WK. Or, puisque la compliance (C) et I’inductance (L) ont le méme effet sur I’onde de
pression (la pression différentielle diminue lorsque C et L augmentent), la valeur de L

compense pour la diminution de la compliance.

Peskin (2002) et Djabella, Médigue et Sorine (2005) considérent seulement le 2WK pour

leurs modeles de la circulation sanguine.
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Peskin modélise la circulation systémique et pulmonaire des humains. Ce modéle a été
adapté pour représenter la circulation cardio-vasculaire-pulmonaire bovine, grice aux
parametres calculés pour le 2WK avec la fonction fininsearch. Le comportement de deux
assistances cardiaques (Cardianove VI et Biomedicus BPX80) est semblable pour les
deux circuits. Lorsque la rotation des AV est trop lente le sang circule en sens inverse
(Qp < 0) et retourne dans le ventricule. A partir d’une certaine vitesse de rotation les

dispositifs prennent en charge tout le débit sanguin (Qvao = 0).

La vitesse de rotation de Cardianove VI doit étre au moins sept fois supérieure a celle de
la Biomedicus BPX80 pour que le débit pompé soit supérieur a zéro (Q, > 0) ou que tout

le débit sanguin soit pompé et que le débit a travers la valve aortique soit nul (Qyao = 0).

Djabella, Médigue et Sorine (2005) ont proposé un modele de circulation systémique, en
boucle fermée. Le modéle de ventricule gauche dépend de la concentration des ions de
calcium dans les cellules et donc, de la contraction et détente des sarcoméres. C’est la
réponse des barorécepteurs qui reboucle le systéme en modifiant la fréquence cardiaque,

la contractilité du muscle cardiaque, la compliance veineuse et la résistance artérielle.

Le mode¢le de Djabella offre un avantage par rapport a celui de Peskin, il s’adapte aux
changements de pression grace a la contribution des barorécepteurs. Toutefois, certains
parametres définissant les équations sont difficilement identifiables et ont été trouvés
dans la littérature ou par essai et erreur. De plus, les ondes de pression et débit montrent
quelques artéfacts qui peuvent étre dus a des erreurs de simulation ou a un mauvais
choix de parametres. Il a été impossible de modifier ce modéle pour qu’il représente le

systéme cardiovasculaire bovin et d’y implanter des assistances ventriculaires.

Le systéme cardiovasculaire assisté, basé sur le modele de Peskin, pourra étre
éventuellement utilisé pour optimiser le contrdleur d’assistances ventriculaires telles que

Cardianove, Biomedicus, DeBakey, etc.
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Recommandations

Durant ce projet, des choix ont di étre faits sur les modeles étudiés ou sur les méthodes
de calcul appliquées. Toutefois, le domaine de la modélisation cardiovasculaire est un
puit sans fin et d’autres approches peuvent étre utilisées. Les paragraphes qui suivent
présentent quelques recommandations et/ou améliorations possibles aux modéles et

méthodes de calcul présents dans ce mémoire.

< L’acquisition simultanée du débit dans I’aorte ascendante (QAA) et dans 1’artére
pulmonaire (QAP) pourrait confirmer ’hypothése formulée lors des calculs — le

débit moyen est constant et donc QAA peut étre approximé par QAP.

< Un algorithme du type génétique pourrait étre utilisé pour calculer les paramétres
du modele de Djabella. Cet algorithme évalue plusieurs solutions et élimine par
« sélection naturelle » celles qui ne conviennent pas au probléme défini. Les
parameétres du modéle peuvent étre calculés avec la méthode de Newton, en

considérant la solution de I’algorithme génétique comme condition initiale.

< 1l serait intéressant d’apporter quelques modifications au modele de Peskin pour
avoir un modéle plus réaliste :
. Modifier le modéle de valve. Au lieu d’avoir une valve qui est ouverte

ou fermée, avoir un modéle qui se ferme graduellement tel que:

= X3 (1 +tanh(X2 (PVG - Py —13))), ou Xj, X; et P; sont des
Ry 40

constantes.
J Changer le 2WK pour le 3WK ou le 4WK.
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. Ajouter la réponse des barorécepteurs. Pour pouvoir évaluer la
réponse des assistances ventriculaires lors d’un changement important

de pression et de rythme cardiaque.

Les paramétres bovins appliqués au modele de Peskin dépendent des paramétres
humains définis par ce dernier ainsi que des estimations du volume sanguin dans
les différents compartiments. L’acquisition simultanée de pressions et de débits
au niveau de la circulation pulmonaire (ventricule droit, oreillette gauche, artére
pulmonaire) pourrait confirmer ou infirmer les paramétres estimés pour cette

partie du modéle.

Plusieurs auteurs utilisent le modéle de ventricule proposé par Suga, Sagawa, et
al. (1973), Ce modele n’a pas été étudié lors de ce projet, car il dépend du
diagramme de pression — volume et qu’il est difficile de déterminer le volume du
ventricule gauche avec les données acquises lors de nos expériences. Il existe
toutefois des systémes d’acquisition (©Millar Instrument, Inc.) qui mesurent
simultanément la pression et le volume des ventricules. Avec de telles données,

les assistances ventriculaires pourraient étre évaluées sur un troisiéme modéle.

4
Pression

Volume

Figure 0.2 : Diagramme de la boucle pression-volume type
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Annexe A. Equations des modéles Windkessel
A.1. Equation 2WK

Selon 1a loi des mailles :

Psv=0
-»

Figure A.1 : 2WK selon la loi des mailles

P+ P, (1) +Q()R-Q()R=0 (A.L1)

0 ()R-0()R + lec(’)dt=o

t
0

Les opérations mathématiques suivantes permettent d’obtenir 1’équation finale (A.1.4).

(A.1.2)

» Isoler QI dans (A.1.1) et dériver, Py,=0 :

=P, )+ QR
0 (0)= R

(A.13)

dgi(0) _ _1dP4 (1)  do@)
d R dt dt

* Remplacer (A.1.3) dans la dérivée de (A.1.2) :

(dQl o dQ(t))R 20
dt dt C
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( 1dPy, () oW dQ,(f)/) L P @W+QWR _
R at Ja RC )

_dP4, (1) Py, (1) N o)
dt RC C

=(

dPy, (1) 4 Pao (1) 0G@)
dt RC C

(A.1.4)

A.2. Equation 3WK

| Ps
Q) e Q) ——c

Selon la loi des mailles :

Pev=0

Figure A.2 : 3WK selon la loi des mailles

~Pyo () + Py () + Q()(R. + R, ) - Q ()R, = 0 (A2.1)

(t)
210 =0 A2.2
C ( )

c_..,“

O (DR, -QOR, +

Les opérations mathématiques suivantes permettent d’obtenir I’équation finale (A.2.4).
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% Isoler Q;dans (A.2.1) et l’intégrer, Ps,=0 :
~P4o () + Q(0)(R, +R,)

Rp

0 ()=

(A.2.3)

d R, dt at | R,

dg (1) _ 1 dPy, (1) . dQ(t)[Rc +1)

< Remplacer les équations (A.2.3) dans la dérivée de I’équation (4.2.2) :

dg (), do)
dt Ry dt Rp

[_ 1 dPAO(t)+dQ(t)(RC +1H R _
p

Rp dt dt Rp

+—Q—1-£t—2=0
C

_ dQ(t)R . -Py, (t)+Q(t)(Rc + Rp) _
a ? CR,
i@ 400 gy d0Q P @ CWRRp)
dt d \° % t P Cr, CR,
Pyo(8) | Pyo(®) _ Q) QW( R, (A2.4)
d¢  R,C ° d  C|R, -
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A.3. Equation WK

Selon 1a loi des mailles :

L [

: | ]

A 11
Psa ;

Rec Rp
0

Bev=0

Figure A.3 : 4WK selon la loi des mailles

~Pyo @)+ P, (1) + R (Q() - 0 (1)) + R, (Q(1) - 0, (1)) =0 (A3.1)

R (0 (1)~ Q(t))+LdQ1 @) =0 (A.3.2)
1 t
R, (0, (t)—Q(t))+—C— IQZ (Ddt=0 (A.3.3)
0

Les opérations mathématiques suivantes permettent d’obtenir 1’équation finale (A.3.7).

< Isoler R, (Q1 (1) - Q(t)) dans (4.3.2) et remplacer dans (A.3.1), P, = 0:

Py ()+L "%t(” + R, (Q(0) -0, (1)) =0
(A.3.4)

dQ () P10 R, (0 -0, ()
dt L
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« IsolerRy, (0 (1) - 0(1))dans (4.3.3) et remplacer dans (4.3.1), Py, = 0, et

dériver :

t
Py, () +R, (Q(t)—Ql(t))+-é-— o2 ()t =0
0

(A.3.5)

_dPy, (1) LR (dQ(t) _dg, (t))+ 0, (1) 0
dt ‘\ dt dt c

< En remplacant I’équation (A.3.4) dans (A.3. 5)8 :

PAo_Rp(Q‘QZ)])_FQz ~0

"PAo +Rc [Q—( I3 C
R.Pyo + RCRPQ _ RCRPQ2 +&=0

~P;, +R.0O-
Ao cQ I I I C

_ CLP4, - CLR,Q + CR.Py, - CR.R,Q
L-CR.R,

10)) (A.3.6)

® Les équations qui suivent (jusqu’a (A.3.7)) sont dans le domaine du temps. P(t) et Q(t) ont été remplacés

par P et Q pour alléger les équations et leurs dérivées sont P Ao ,P Ao ,Q,Q , respectivement pour la

premiére et deuxiéme dérivée.
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» En remplacant (A.3.6) et sa dérivée dans la dérivée de (4.3.3) :

o [[CLPio = CLR. + CR P4y ~ CRoR,Q 0
-0 |+
P L-CR.R,
CLP4, — CLR.Q+ CR.P4, — CR.R,Q
C(L-CR.R,) )

R, (CLPyy — CLR,Q+ CR.P - CR.R,Q'~ Q'(L - CR.R,, )) +
+LP4o — LR.Q + R.Pyy — R.R,Q=0

R,(CLP, - CLR.Q+ CR.P-Q'L)+ LPy, — LR,Q+ R Py, — R.R,0=0

_ISC_I.:/_IQ_Q_*_ P _RcQ+RcPAo __RcQ=O

PAo“RcQ“"
L C CR, CR, CLR, CL
R, 1 R.P, O(, R, OR
Py, +P 9 1+—5 |+=% A3,
Ao A"(L CRJ CLR, =R + c( RPJ CL (43D
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Annexe B. Calcul de C — méthode intégrale (3WK)

Pour calculer C selon la méthode intégrale, 1’équation (1.2.11) est intégrée entre deux
points (1 et M) au début de la systole. Pour trouver 1’équation (1.2.14) les manipulations

mathématiques suivantes, sont nécessaires.

M M ‘M

dP(¢) P() 1( R, dQ(t)
tI 7t dt + tJ- ﬁdi _E(-]_é;-l—lj tJ‘ Q(t)dt+Rc tj 7 dt
1 1 1

M
dpP(t) do(t)
j(k C——Et—— P(t)-(R. +R,)0(t) - R.R,C %t )dt=0

4

,C(P(1ag )~ P(1)) + j P(r)dt -

|

~(Rc +Rp) AjQ(t)dt - R.R,C(Q(ta)-0(1))=0

h

C(Ry (P(tar) - P(1)) - ReRp (Q(tar ) - Q(1))) =

M M
= (R, +Ry,) [Q@Wadt- [P()dt

h |

M M
(R +By) [ 0as— [ PC)a

C= (B.1.1)
R

L (P(aar)-P(1)) - ReR, (Q(11 ) - 0())
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Cyg (- At)
-B (t- At) .
B ()] -P,, (- At)%
By ()
5 P::(t) 12 . -%v(t-At)%‘f-
= 1. = C.1.3
Ap®| 1D ey G (-80) | €1
Ppa () D At
| Fpv (1) | P,y (¢ A1) =22
Cpv
_ -P,, (- Af) ; |

C.2. Méthode de Newton

La méthode de Newton a été utilisée pour solutionner le systéme d’équations précédent :
& Premiére estimation du vecteur P' = B,ouB=A"C
<+ Le systéme suivant est résolu. J est égal a la matrice (C.1.1), R est le résidu

(C.2.3) et i est le numéro de I’itération.

J(P)ap=-r(F) c2.1)

Le vecteur des pressions est corrigé et 1’état des valves est recalculé :

PHl_piop (C.2.2)

Si _||_6P_" <get "R (M i+l )" < & alors la réponse du systéme a convergé.

[P+1]
Arrét et sauvegarde de la réponse dans une matrice M. Si non, le calcul
recommence avec le vecteur P corrigé.
= Si nombre maximal d’itérations est atteint alors la réponse du systtme n’a
pas convergé. Arrét.

< Retour a la premiére étape pour le pas de temps suivant
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Le résidu est calculé avec 1’équation suivante. Les indices 1 & 6 indiquent le numéro de

la ligne du vecteur. Par exemple, ﬁi correspond & la pression dans le ventricule gauche

Pvg a la iéme itération.

R(P)=upPi - f

At
Cyg (Pz’ “My(t- At))
At
C,, (Pg -M; (t-At))
At
Cyp (t)P} - Cyp (- A) M4 (¢ - AY)

[ Cyg () B - Cy (¢- At)My (- A) |

At

Cpa (PS’ - Ms (t-At))
At

(B - Mg (t- Ar))

Cpy

At

(C.2.3)

(C2.49)
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Annexe D. Fonction d.(c) du modéle de Djabella

Le graphique suivant montre la fonction d.(¢) utilisée par Djabella dans son modéle.

1

% Tension
[ o o
'Y o o

o
Y

O°

05 1 15 2 25 3
€

Figure D.1 : Fonction d (&)

Ce graphique est supposé découler de la relation tension-longueur d’un muscle
cardiaque. La Figure D.2 donne la relation tension-longueur de différents muscles, dont

le muscle cardiaque d’un chat.

La tension est déterminée par le nombre d’attachements entre les filaments d’actine et de
myosine. Lorsque le sarcomére a une longueur d’environ 2,3 pm le muscle développe
100% de la tension possible. Lorsque le sarcomére s’allonge il y a moins de contact
entre les deux filaments et la tension développée décroit. La composante élastique du
muscle cardiaque empéche le sarcomére de dépasser une certaine longueur afin que la

tension, lors de la contraction du ventricule, soit suffisante pour éjecter le sang.
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Figure D.2 : Relation entre la tension développée par le muscle et la longueur des sarcoméres d’un
muscle cardiaque (Tu et Daniel 2004), d’un muscle squelettique (Gulrajani 1998) et d’un muscle

d’un mollet d’un chat (Tu et Daniel 2004)

La courbe déformation-longueur du muscle cardiaque, en considérant que la déformation

2,3-SL
du muscle cardiaque est définie par £ = ————, est comparée 3 fonction d.(€) a la

2,3

figure suivante.

1 T

0.8 A
£ 0.6 ~—Cardiaque |
-% —Djabella
s
Q@
-
R 041 8

0.2 ]

Figure D.3 : Relation tension-déformation du muscle cardiaque et de la fonction d ()
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Il n’y a aucune correspondance entre les courbes. Si par contre, la fonction d.(g) est
comparée a la courbe tension-longueur du muscle du mollet d’un chat il y a une
ressemblance entre les deux. La Figure D.4 montre qu’en effet, il suffit de décaler la

courbe tension-longueur du muscle d’un chat pour qu’il y ait une correspondance entre

les deux.
1 T —r ~ T
s~ A
v o
0.8 ’ ]
s
,I
4,
§ 0.6 1
[
s
[ 4
R 04} 4 1
/7 —— Djabella
A -=--Mollet chat
0.2 4 ~—— Moliet chat décalé T
b7
o I 1 1 1 L
0 0.5 1 1.5 2 25

e?

Figure D.4 : Relation tension-longueur du muscle d’un mollet de chat et la fonction d.(g)

Puisque la fonction d.(¢) influence le calcul de la pression dans le ventricule gauche, il
serait intéressant de savoir si d.(¢) découle vraiment d’un muscle squelettique tel que
celui d’un mollet d’un chat ou si cette fonction dépend de la relation tension-longueur

d’un muscle cardiaque.



