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RESUME

Idéalement, la solution pour les patients en insuffisance cardiaque systolique (c’est-a-
dire une réduction de I’élasticité du ventricule) est la transplantation de cceur.
Malheureusement, la demande actuelle n’est pas comblée due a la limitation du nombre
de donneurs. Une alternative pour ces patients est ’implantation d’un dispositif
d’assistance ventriculaire (DAV). Ce type de dispositifs a été congu pour remplacer la
fonction du ventricule défaillant. Son but est de fournir le débit cardiaque (DC)
nécessaire pour couvrir les besoins de 1’organisme selon le niveau d’activité physique
du patient (au repos ou en exercice). Pour atteindre les différents niveaux de DC, le
DAV doit ajuster sa vitesse de rotation. Pour cela I’implémentation d’un contrdleur
capable d’ajuster automatiquement cette vitesse est nécessaire.

Dans ce mémoire, on développe un contrdleur proportionnel intégratif (PI) qui
manipule la vitesse de rotation de la pompe. Ce contrdleur utilise les variables
hémodynamiques (pression aortique et pression dans le ventricule gauche) et le débit
cardiaque fourni par le DAV pour calculer la vitesse nécessaire. En utilisant des
modeles mathématiques on peuf simuler le systéme cardiovasculaire assisté. Depuis
qu’Otto Frank a proposé le premier modele du systéme cardiovasculaire en 1899, il est
possible de trouver plusieurs mod¢les dans la littérature. Parmi eux, le modéle 4-
Windkessel a huit chambres introduit en 1988 par Avanzolini et al. Pour que ce modéle
soit encore plus fidele et réaliste on a introduit les effets produits par le systéme
d’autorégulation baroréflexe. Pour ces effets nous considérons le mod¢le présenté par
Ursino en 1994. Enfin, les résultats du dispositif d’assistance ventriculaire
CARDIANOVE VII sont étudiés.

Les principales contributions de ce mémoire sont I’'implémentation d’un modéle
du systéme cardiovasculaire plus précis et exact et le développement d’un algorithme de
contrdle robuste pour un DAV. En introduisant au modéle du systéme cardiovasculaire

le modéle du systétme d’autorégulation (systtme baroréflexe), les réponses
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physiologiques obtenues sont plus réelles. Pour démontrer I’importance du systeme
baroréflexe, nous présentons les résultats du systéme cardiovasculaire assisté¢ avec et
sans régulation carotidienne. Finalement, les simulations démontrent que 1’algorithme
de controle physiologique propos¢ est capable de s’ajuster aux besoins du patient au

repos et pendant exercice.
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ABSTRACT

Ideally, the solution for patients under systolic heart failure (i.e. a reduction of the
elasticity of the left ventricle) is heart transplant surgery. Unfortunately, the actual
demand of hearts for transplantation cannot be fulfilled due to the lack of donors. A
temporal solution for these patients is the implanting of a left ventricular assist device
(LVAD). The LVAD is a pump that replaces the function of the left ventricle by
generating the blood flow (i.e. cardiac output (CO)) required by the systemic
circulation. Depending on the level of activity of the patient (e.g. resting, exercising,
etc.) the human body requires different levels of CO. In order to achieve these different
CO levels, the LVAD must adjust its rotational speed in a controlled manner. Therefore
the design and implementation of controllers capable of automatically adjusting the
rotational speed of an LVAD is desirable.

In this thesis, we develop a proportional and integrative (PI) rotational speed
controller. Our PI controller uses hemodynamic variables (i.e. left ventricular and aortic
pressures) and the blood flow provided by the LVAD for calculating the required
rotational speed. By means of mathematical models, the cardiovascular and the LVAD
systems can be simulated. Since Otto Frank proposed the first mathematical model of
the cardiovascular system in 1899, many other models have been proposed. Due to its
fidelity, we model the cardiovascular system by utilizing the 4-Winkessel model
presented in 1988 by Avanzolini et al. Despite its advantages, the above model does not
include the effects of the baroreflex autoregulation system. Due to this reason, in this
work we also consider the baroreflex model proposed by Ursino in 1994. Finally, the
effects of the CARDIANOVE VII LVAD are investigated.

The main contributions of this thesis are the implementation of a more accurate
cardiovascular model and the development of a reliable PI controller for the LVAD. By
adding the baroreflex model we improved the modeling capabilities of the 4-Winkessel

cardiovascular model previously developed. In order to demonstrate the importance of
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the baroreflex system, we present the simulation results for the cardiovascular system
with and without autoregulation. The capabilities of our proposed PI controller are

investigated by simulating the cardiovascular requirements for a patient dufing rest and

exercise.
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Variables d’état du modéle cardiovasculaire a huit

chambres

XiX



INTRODUCTION

Les maladies coronariennes sont la premicre cause de mortalit¢é dans les pays
développés. On estime a 4,7 millions le nombre d’ Américains (300,000 Canadiens) qui
souffrent de ce syndrome. Particuliérement au Canada 36% de la mortalité est due a ce
type de maladie [1]. Le seul traitement définitif pour I’insuffisance cardiaque (IC) aigiie
est la transplantation de cceur. Le manque de donneurs est élevé, aux Etats-Unis la
demande de cceurs se trouve entre 50,000 et 70,000 par ans, mais seulement 3,000
d’entre eux sont transplantés chaque année.

Les dispositifs d’assistance ventriculaire ont été congus pour maintenir une
oxygénation adéquate des tissus des patients en attente d’une transplantation, mais ils
deviennent une alternative a long terme due a 1’absence de donneurs. Ces dispositifs
sont des dispositifs mécaniques qui habituellement sont implantés a I’intérieur de la
cage thoracique. Une canule relie 1’apex du ventricule a I’entrée de la pompe et sa sortie
est anastomosée a l’aorte (ascendante ou descendante). Le développement des
dispositifs d’assistance ventriculaires évolue rapidement, mais plusieurs faiblesses
persistent encore, entre autres, avec leur systetme de contrdle qui doit étre capable de
modifier la vitesse de rotation de la pompe afin de répondre aux besoins physiologiques
de débit et de pression.

Pour trouver la stratégie de contrdle qui permettra a 1’assistance ventriculaire de
fournir les 2 a 6 [L/min] de débit sanguin, il faut étudier le comportement du systeme
cardiovasculaire et trouver un modéele qui représente le plus fidélement son
comportement. Deux modeles sont étudiés, le modele présenté par Charles Peskin [2] en
2002 et celui présenté¢ par Avanzolini et al. [3-5] en 1988. Des modifications sont
introduites dans les modéles pour améliorer les réponses physiologiques de certaines
variables.

Comme D’assistance ventriculaire s’implante quand le cceur est en insuffisance
cardiaque, il faut étudier le modeéle du systeme cardiovasculaire dans cette condition.

Quand I’autorégulation du systeme cardiovasculaire, systéme baroréflexe, n’est plus



capable de fournir les conditions physiologiques nécessaires, 1’organisme commence a
se détériorer et I’insuffisance cardiaque s’aggrave. C’est & ce moment 1a que le contrdle
de I’assistance devient extrémement important.

Ce mémoire est organis¢ de la fagon suivante. Premierement, dans le chapitre 1,
les notions de base de physiologie cardiovasculaire sont décrites de fagon précise et les
objectifs de cette recherche seront présentés.

Dans le chapitre 2 nous présentons les deux modeles du systéme
cardiovasculaire a étudier. Les équations mathématiques et les parametres qui
définissent le modéle a six chambres [2] et le modéle a huit chambres [3-5] sont décrits.

Le chapitre 3 énonce les concepts de base pour comprendre le fonctionnement
du systeme de régulation carotidienne. Le modéele mathématique qui représente le
systétme baroréflexe [7-14] est introduit, les simulations et les résultats sont aussi
présentés.

Le chapitre 4 présente les effets quantitatifs et qualitatifs des insuffisances
cardiaques sur le systéme cardiovasculaire sans régulation et avec régulation
carotidienne. Les insuffisances cardiaque systolique, diastolique et la combinaison des
deux sont simulées.

Dans le chapitre 5 nous discutons le comportement du modele mathématique de
I’assistance ventriculaire CARDIANOVE VII [15]. Une fois introduit, le modéle sera
couplé au modéle du systéme cardiovasculaire en insuffisance cardiaque, pour étudier
I’interaction qui se produit entre les deux.

Finalement dans le chapitre 6 nous allons présenter la stratégie de controle a
suivre et la variable a contrdler sera décrite. Un contrdleur est proposé pour atteindre

I’objectif de contrdle voulu.



CHAPITRE 1 CONTEXTE
1.1. PHYSIOLOGIE CARDIAQUE

Le cceur, I’'un des organes le plus important du corps humain, est responsable de la
circulation du sang dans tout ’organisme. C’est un muscle creux, de la grosseur d’un
poing, qui pese entre 250 et 300 grammes. Il est constitué¢ de deux pompes, dont la
capacité est de 4 a 5 litres de sang par minute [16,17], et de quatre valves cardiaque

(voir la figure 1.2).

Aorte

) Artére pulmonaire
Veine cave

Oreillette gauche
Valve milrale
Valve aortique

Valve pulmonsire
Oreillette droite
Valve tricuspide
Ventricule droit

Ventricule gauche

Figure 1.1: Cceur humain.

Chaque pompe est formée par une chambre a basse pression, les oreillettes, et
une a haute pression, les ventricules. Elles sont hermétiquement séparées par le septum
de sorte que le sang pompé vers la circulation systémique (en rouge) ne se mélange pas
avec le sang de la circulation pulmonaire (en bleu). Le ceeur gauche est responsable de
la distribution du sang riche en oxygéne et nutriments dans le systéme circulatoire, alors
que le cceur droit est responsable de 1’oxygénation.

Les quatre valves cardiaques, mitrale, aortique tricuspide et pulmonaire séparent

les cavités du cceur. Puisque le cceur droit et le coeur gauche travaillent en méme temps,



c’est-a-dire les ventricules se remplissent simultanément, les valves s’ouvrent et se
ferment en paires.

Un cycle cardiaque est la période de temps qui s’écoule entre le début et la fin
d’un battement. Il comprend une phase de remplissage appelée diastole et une phase de
contraction et d’éjection appelée systole. Le nombre des battements par minute est
nomm¢ fréquence cardiaque.

La figure 1.2, montre schématiquement 1I’évolution de la pression aortique et de
la pression ventriculaire gauche pendant un cycle cardiaque. Lors de la phase de
remplissage (4), la valve mitrale est ouverte et la valve aortique est fermée. Lorsque le
ventricule est plein (1), la valve mitrale se ferme et le ventricule se contracte jusqu’a ce
que sa pression dépasse la pression aortique (2). A ce moment 13, seul la valve aortique
s’ouvre et le sang est éjecté dans 1’aorte. Pendant quelques instants, sous la contraction
du muscle, la pression dans le ventricule continue de croitre pour diminuer
graduellement jusqu’a ce que la pression aortique soit supérieure a la pression du
ventricule. La valve aortique se referme (3), le muscle se détend, la pression
ventriculaire baisse jusqu’a ce qu’elle soit inférieure a celle de I’oreillette et le cycle

recommence alors par I’ouverture de la valve mitrale.
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Figure 1.2: Cycle cardiaque et diagramme pression volume.



1.1.1. CONCEPTS HEMODYNAMIQUES

Nous discutons des concepts reliés a la dynamique de la circulation du sang. Ceux-ci

sont utilisés pour décrire 1’état cardiaque d’un patient.

Volume d’éjection systolique (stroke volume) : Volume de sang éjecté par

chaque ventricule lors de la systole ventriculaire. Cela correspond a la différence entre

le volume de sang a la fin de la diastole et le volume de sang a la fin de la systole.

SV =LEDV — LESV

(1.1)

Tableau 1.1: Valeurs hémodynamiques nominales

Variable | Description Valeur
PAo Pression aortique Systole : 90 — 140 [mmHg]
Diastole : 60 — 90 [mmHg]
Moyenne : 70 — 105 [mmHg]
PVG Pression ventricule gauche Systole : 90 — 140 [mmHg]
Diastole : 60 — 90 [mmHg]
POG Pression oreillette gauche 6 — 12 [mmHg]
POD Pression oreillette droite 2 — 6 [mmHg]
PVD Pression ventricule droit Systole : 15 —25 [mmHg]
Diastole : 0 — 8 [mmHg]
LEDV Volume ventricule gauche a la fin de la diastole { 100 — 160 [mL]
(left end-diastolic volume)
LESV Volume ventricule gauche a la fin de la systole | 50 — 100 [mL]
(left end systolic volume)
SV Volume d’éjection systolique 60 — 100 [mL/b]
FE Fraction d’éjection 40-60%
DC Débit cardiaque 4.0 — 8.0 [L/min]
RC Rythme cardiaque au repos 60 — 90 [bpm]




Débit cardiaque (cardiac output) : Quantit¢ moyenne de sang éjectée par le
ceeur par unité¢ de temps. Cela correspond au produit de la fréquence cardiaque et du
volume d’éjection systolique.

Fraction d’¢jection (ejection fraction) : Ratio du volume de sang €jecté et du

volume du ventricule a la fin de la diastole (volume maximal) exprim¢ en pourcentage.

FE =(SV / LEDV)*100 (1.1)

Le tableau 1.1 présente les valeurs nominales des variables hémodynamiques les

plus importantes [18-20].
1.2. ETAT ACTUEL DES REALISATIONS

En géncéral, le systéme cardiovasculaire complet peut étre considéré comme deux
sous systemes en parallele : le syst¢me cardiovasculaire hémodynamique et le systéme
nerveux autonome [21].

La littérature abonde de modeles du systéme cardiovasculaire hémodynamique
et nous ne présentons que ceux qui nous apparaissent les plus significatifs. En 1975,
Reul ef al. [3] ont présenté un modele du systeme hémodynamique a dix chambres, ce
modele a été légérement modifié par Avanzolini e al. [4] en 1988. Les résultats
montrent que la circulation systémique présente un comportement qui peut étre
considéré comme normal, par contre les résultats de la circulation pulmonaire ne sont
pas présentés. On a simulé ce systéme pour vérifier le comportement de la circulation
systémique et observer celui de la circulation pulmonaire. On a pu conclure
qu’effectivement les résultats présentés pour la circulation systémique sont normaux,
mais le comportement de la circulation pulmonaire ne I’est pas car la pression artérielle
pulmonaire systolique est d’environ 40 [mmHg] ce qui représente une hypertension
pulmonaire. Le mod¢le proposé par Avanzolini et al. a aussi été utilisé par Choi [22], ici

le modele du ventricule est modifié pour rectifier le signal de 1’élastance. Les résultats



sont similaires, c’est-a-dire que le systeéme cardiovasculaire a un comportement normal
pour la circulation systémique, mais se trouve en hypertension pulmonaire.

En 2002 Charles Peskin [2] propose un modé¢le 2-Windkessel a six chambres qui
représente le systeme cardiovasculaire hémodynamique. Ce modeéle se comporte
correctement tant pour la circulation systémique que pour la circulation pulmonaire par
rapport aux pressions hémodynamiques en diastole et en systole. Mais comme ce
modele est un 2-Windkessel I’inertance n’est pas considérée et donc le phénomeéne de
I’onde dicrote n’est pas présent.

Plusieurs auteurs ont proposé des modeles mathématiques du systéme nerveux
autonome pour I’adaptation de la pression artérielle par 1’autorégulation du rythme
cardiaque et de la résistance périphérique [23-30]. Entre autres, le modéle de
barorégulation carotidienne présenté par Mauro Ursino en 1999 [7-14]. Ces résultats
proposent la régulation de la pression artérielle a travers cinq mécanismes de contréle :
I’élastance maximale du ventricule gauche, 1’élastance maximale du ventricule droit, la
résistance systémique périphérique et le rythme cardiaque. Ici on démontre que le
systeme baroréflexe modifie significativement le débit cardiaque généré par le cceur.

En ce qui concerne la stratégie de contrdle elle est limitée par la disponibilité des
variables hémodynamiques car on sait que les capteurs ne sont pas fiables a long terme.
Dues a ces limitations, des méthodes « sensor-less » ont été développés pour le contrdle
des dispositifs d’assistance ventriculaire. Ces techniques utilisent les variables de
I’assistance, courant, voltage et vitesse pour inférer la pression et le débit qui traverse la
pompe. Giridharan et al. [31-36] proposent un contréleur PI optimal qui modifie la
vitesse de rotation de la pompe de fagon a maintenir une différence de pression
moyenne entre la pression du ventricule gauche et I’aorte. Wu et al. [37-43] ont
développé un contrdleur PI optimal avec un estimateur qui calcule la pression dans
I’aorte ascendante et qui suit une référence de pression moyenne. En 2001, Choi et al.
[22, 44-49] présentent un contrdleur a logique diffuse basé sur un indice de pulsatilité.
L’objectif de ce contrbleur est de fournir le débit cardiaque nécessaire sans provoquer

succion dans le ventricule.



1.3. BUT DE RECHERCHE

L’objectif principal de cette recherche est de trouver un systéme de contrble qui puisse
s’adapter aux besoins de I’organisme. Il doit donc étre capable de fournir la vitesse de
rotation de 1’assistance ventriculaire, rapidement, de fagon a procurer un débit cardiaque
normal pour un patient en insuffisance cardiaque.

Avant de développer 1’algorithme de contréle, nous étudierons plusieurs modéles
du systéme cardiovasculaire avec et sans autorégulation. Le systéme de régulation de la
circulation, systetme baroré¢flexe, est le responsable de 1’adaptation de la pression
artériclle et du débit cardiaque. En activant les nerfs sympathiques des hormones sont
libérées ce qui produit des changements dans le rythme cardiaque, dans la contractilité
du ventricule et dans la résistance systémique. Ceci implique donc un ajustement du
débit cardiaque et de la pression artérielle. Nous réaliserons plusieurs expériences pour
comprendre le comportement du systéme cardiovasculaire avec régulation chez une
personne saine et chez un patient en insuffisance cardiaque. Ensuite, nous ajouterons
I’assistance ventriculaire au systéme en défaillance pour observer le comportement des
variables hémodynamiques.

Dues aux modifications du débit cardiaque et de la pression artérielle introduite
par le systeme d’autorégulation, la vitesse de rotation de ’assistance doit étre ajustée.
Le controleur dépendra donc directement de la régulation du systeme baroréflexe et

utilisera comme entrée les variables hémodynamiques.



CHAPITRE2 MODELE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE
HEMODYNAMIQUE

2.1. MODELISATION DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE

Le systéme cardiovasculaire est formé du cceur et des vaisseaux sanguins. Son role est
de distribuer I'oxygéne et les nutriments indispensables a travers les artéres et
d’¢éliminer le dioxyde de carbone et les déchets produits par 1’organisme a travers les
veines. On peut le représenter de différentes fagons. Nous voyons ici deux modéles qui
représentent ce systeme.

Le premier modele est un systtme a six chambres [2] qui décrit le systéme
cardiovasculaire comme un systéme incluant le ventricule gauche et le ventricule droit
ainsi que les circulations systémique et pulmonaire. Chaque circulation est modélisée

comme un systéme artériel plus un systéme veineux (voir la figure 2.1).

Circulation systémique

s
Valve 4 ™
Ventricule | SOThdUe o] SYStéme | Fystéme
gauche artériel Tl veineux
Valve Valve I
mitrale tricuspide
Jyst. veineux Syst. artériel | .| Ventricule
pulmonaire pulmonaite droit
Valve
A 4 pulm onaire

e

Circulation pulmonaire

Figure 2.1 : Diagramme du systéme cardiovasculaire a six chambres.

Le deuxiéme modéle proposé comporte huit chambres [3, 4]. Ce modé¢le décrit le

systéme cardiovasculaire comme ’ensemble des circulations systémique et pulmonaire
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ainsi que le cceur gauche et droit. Ici, le coeur est décrit comme un systéme formé de

deux chambres, le ventricule et I’oreillette (voir la figure 2.2).

Circulation systémique
A

G o P

. 4| pulmonai .
> ¢ pimonaire Coewr droit

U g L U U +

5 Vave |/ A !
; . tique | N X ; -
‘ Ventricue | 29FRI¥E | Artbre | Systéme Oreillette !
'5 *|  gauche 1' aorte T artériel ; l droite !
; : | :
: ¥ alve i : Valve ]
N ] i i !
i mitrale : | tricuspide ;
i ! i ¢
! 4 : s :
1 ; 1 .’
¢ Oreillette | Syst. veinsux Syst. artériel ! ¥ entricule 0
- o | T te————] :
lf gauche : pulmonaire pulmonaire |V alve droit ;
| ‘ !
! i

Circulation pulinonaire

Figure 2.2 : Diagramme du systéme cardiovasculaire a huit chambres.

2.2. REPRESENTATION DES VENTRICULES

Pour modé¢liser la contraction du myocarde, I’élastance du ventricule, qui est I’'inverse
de la compliance, doit étre variable dans le temps. Selon Suga et al. [50, 51], les

ventricules peuvent &tre représentés par :
P(1)=E(0)[V(1)-7,] (2.1)

ou E (t) est I’élastance du ventricule définie comme la variation de pression

instantanée P(t), par rapport au volume instantané ¥ (z), et o ¥, est le volume

résiduel dans le ventricule.

11 est donc important de bien définir le mod¢le d’élastance. On trouve dans la
littérature plusicurs modéles. Nous étudierons deux modeles d’élastance ici, soit le
modele présenté par Sunagawa et al. [4, 52, 53] et celui présenté par Stergiopulos ef al.
[54-58]. Les deux modeles feront 1’objet d’une simulation et nous choisirons 1’un d’eux

pour continuer I’étude du systéme cardiovasculaire.
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2.2.1. MODELE SUNAGAWA ET AL.

La relation qui décrit le modele du ventricule proposé par Sunagawa et al. [52, 53] est

donnée par 1’équation 2.2 :

E(t)= {Em (1-cos(2at/1)))[2+E,,  0<t<t, 22

E 1 <1<t

min

ou 7, est le temps de systole et 7, est la période cardiaque. Tous les deux sont reli¢s par

I’équation 3.19 [4] :

t,=0.16+0.3%¢ (2.3)

Si on considére un rythme cardiaque nominal de 72 [bpm], la période cardiaque
¢, est 0.833 [s] et le temps de systole ¢, est donc 0.41 {s], ce qui représente environ 50%
du temps du cycle cardiaque. Selon la littérature cela n’est pas tout a fait exact, car le
temps de diastole est plus grand que le temps de systole. Le temps de systole serait
d’environ 30 % de la période cardiaque.

Une meilleure approche est 1’équation 2.4 [59], avec laquelle on trouve un temps
de systole ¢, de 0.249 [s] pour le méme rythme cardiaque nominal, ce qui représente
environ 30 % du temps du cycle cardiaque. Cette relation est valable pour un homme

qui est debout au repos :

1,=0.1242+0.15%¢, (2.4)

La figure 2.3, nous montre la simulation du modé¢le d’élastance présenté par

Sunagawa. Ici, la courbe est normalisée, c’est-a-dire que la valeur de £ =1 et que
2 max

E . =0.La période cardiaque est aussi normalisée.
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Figure 2.3 : Simulation du modéle d’élastance de Sunagawa.

Il faut déterminer les valeurs de £ et de E,, pour le ventricule gauche et le

ventricule droit afin d’obtenir des réponses hémodynamiques normales. Nous
calculerons ces valeurs avec un algorithme d’optimisation implémenté dans le logiciel

MatLab (© MathWorks Inc.). Il en sera question a la section 2.3.2.
2.2.2. MODELE STERGIOPULOS ET AL.

L’équation 2.5 représente le modele mathématique qui décrit la fonction de 1’élastance

propos¢ par Stergiopulos et al. :

+E (2.5)
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Cette fonction a éteé légerement modifiée [60, 61] pour obtenir des réponses

hémodynamiques normales (équation 2.5) :

E(tN):(Emax _Emin)EN (tN)+E 7 (26)

ou £, (tN) est la courbe de 1’élastance normalisée par rapport a sa valeur maximale

(E,.; Ey=E/E,, ) etparrapport au temps (¢, ; ty =2/t ) [57]:

max ?

1.9
[ 1 j
E(t,)=2.76| ~L13

¢ 1.9 p 219
1+ -2 1+ 2
1.15 1.02

I1 a été¢ démontré que le temps ¢, quand I’élastance es maximale, est tres

2.7

proche de celui de I’ouverture de la valve aortique [51]; dong, ici, £, =7, ou ¢ estle

> “max
temps de systole, donné par la relation utilisée précédemment pour améliorer le modéle

de Sunagawa (équation 2.4). On considére alors que la période cardiaque ¢, est 0.833 [s]
et que le temps de systole 7, est par conséquent 0.249 [s].

La figure 2.4 montre la forme de I’élastance normalisée, c¢’est-a-dire E, (1, ).
On observe qu’effectivement le temps ¢, est proche de celui de I’ouverture de la valve
(qui équivaut au temps de systole), ¢, =0.27 et 7, =0.2801. A noter qu’une fois que

les valeurs de £ etde E

max nmin

pour les deux ventricules soient calculées, la forme de

I’élastance est une mise a 1’échelle de celle de la figure 2.4.
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Figure 2.4 : Simulation du mode¢le d’élastance de Stergiopulos.

Pour calculer £, et E

min ?

on a utilisé le méme algorithme d’optimisation que celui du

mod¢le de Sunagawa. Les résultats seront présentés dans la section 2.3.2.

2.3. SYSTEME A SIX CHAMBRES

Hoppensteadt et Peskin [2] ont proposé le modele a six chambres. Ce systéme est
modélis¢é comme un 2-Windkesel (2WK), c’est-a-dire que chaque chambre est
représentée par une compliance, variation du volume de sang en fonction de la variation
de pression et par la résistance du vaisseau sanguin. Les six chambres qui modélisent
toute la circulation sont le ventricule gauche, le systéme artériel systémique, le systéme
veineux systémique le ventricule droit, le systéme artériel pulmonaire et le systéme

veineux pulmonaire (voir la figure 2.5).
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Figure 2.5 : Diagramme du systéme cardiovasculaire a six chambres.

2.3.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX
CHAMBRES

Dans le systéme a six chambres, chaque chambre posséde un volume ¥, un débit
d’entrée (, a une pression F, et un débit de sortic ), a une pression F. Si on
considere que le débit ne change pas avec le temps, sauf s’il y a une perte de sang,

0, =0, =0 etdonconaque:

Q=( 1 2) (28)

ou R est larésistance de la chambre.

Si R est une résistance valvulaire, il faut tenir compte de 1’état de la valve, S'.
Si la différence de pression entre ’entrée et la sortie de la valve est positive, S=1 etla
valve est ouverte. Si le delta de pression est négatif, 1’état de la valve est S=0 et la

valve est alors fermée. L’équation 2.4 devient :

Q=—%(R-PR) (2.9)
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Tableau 2.1 : Etats des valves cardiaques

Description de I’état de la valve

Etat de la valve

S,=R-P
S, =P-P,
‘§45 =P -F
Sy =P, — P,

Si §, >0, S, =1 (valve ouverte)

t

12 <0, S, =0 (valve fermée)

Si §,, >0, S, =1 (valve ouverte)
S, <0, S,, =0 (valve fermée)
Si S,,>0, S,, =1 (valve ouverte)
S, <0, S, =0 (valve fermée)

Si S, >0, S, =1 (valve ouverte)

S,<0, S, =0 (valve fermée)

Le tableau 2.1, montre la description des états pour les quatre valves cardiaques,

d’ou on tire les relations suivantes pour les débits, les pressions et les résistances pour

toute la circulation :

S
Q,=—%-(P-P,
12 RAO( 1 2)
P-P
Oy :( ﬁRs 3)
S
Q34—"1€3i P}"P4)
r (2.10)
Q45_£(P4_P5)
RPI/
0. -(B-F)
56 RP
S
Q6l=—R—6L(P6—P])
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L’équation 2.7 montre la relation qui existe entre la compliance, la pression et le

volume dans une chambre :
V=V +C*P (2.11)

ou C est la compliance de la chambre, P est la pression dans la chambre et V. est le

volume résiduel, ¢’est-a-dire le volume dans la chambre quand la pression est nulle,
P=0.
De plus, par conservation du volume, la variation de volume dans une chambre

est égale au débit qui entre dans la chambre moins le debit qui sort de la chambre, d’ou :

V = (C * P) = Qenlrée - Qsartie (2 1 2)

Tableau 2.2 : Description des variables d’état du mod¢le & six chambres

Variable d’état Description

P, Pression du ventricule gauche

P, Pression du systéme artériel systémique
P; Pression du systéme veineux systémique
P, Pression du ventricule droit

Ps Pression du systeme artériel pulmonaire
Py Pression du systéme veineux pulmonaire

Finalement, si on caractérise le mod¢le représenté dans la figure 2.5 par les six
variables d’état précédentes, on obtient le modéle mathématique du modéle a six

chambres (équation 2.13).
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(GR)=04 -0,
(CGR)=0,-0s
(CB)=05-04 213)
(CB)=04— 0y
(C:R) =04~ O
(CR) =040y

2.3.2. PARAMETRES DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX
CHAMBRES

Deux techniques permettent de trouver les valeurs des paramétres, soit les résistances

(R), les élastances maximales (E, ) et minimales (E

i), €t les compliances (C), qui
modélisent le mieux le systeme cardiovasculaire a six chambres.

Premi¢rement, pour trouver les valeurs des résistances, on sait d’aprés 1’équation
2.8 que le débit est égal au rapport entre la différence de pression existante entre deux
chambres et sa résistance. Si on prend la moyenne de cette équation, par exemple, pour

la résistance de la valve aortique, on a :

Débit = 'R 2 (2.14)

moyen
Ao

Supposons qu’on désire avoir un delta de pression de 0.01 [mmHg] entre
I’entrée et la sortie de la valve aortique. On peut calculer la valeur de la résistance si on
connait le débit moyen. Soit un débit moyen de 5 [L/min]. Avec la différence de
pression désirée, on trouve que la résistance aortique est 0.0001 [mmHg s/mL]. On

considere alors que toutes les résistances valvulaires ont la méme valeur.
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De fagon analogue, on peut faire le calcul pour la résistance systémique et la
résistance pulmonaire. Si on connait les valeurs des pressions moyennes et le débit
moyen, on peut calculer ces valeurs.

Le tableau 2.3 indique les valeurs moyennes des pressions et du débit que I’on

recherche [18-20].

Tableau 2.3 : Valeurs moyennes des variables

Variable Valeur

MP, Pression moyenne du systéme artériel systémique | 100 [mmHg]
MP, Pression moyenne du systéme veineux systémique | 2 [mmHg]
MP, Pression moyenne du systéme artériel pulmonaire | 13 [mmHg]

MP, Pression moyenne du systéme veineux pulmonaire | 6 [mmHg]

MD Débit moyen 5.0 [L/min]

En appliquant ces valeurs a I’équation 2.14, on trouve les valeurs de toutes les

résistances (voir le tableau 2.4).

Tableau 2.4 : Description et valeurs des résistances

Parametre Description Valeur

Ry, Résistance de la valve aortique 0.0001 [mmHg s/mL]
R Résistance systémique 1.176 [mmHg s/mL]
Rr, Résistance de la valve tricuspide 0.0001 [mmHg s/mL]
Rp, Résistance de la valve pulmonaire 0.0001 [mmHg s/mL]
Rp Résistance pulmonaire 0.084 [mmHg s/mL]
Ry Résistance de la valve mitrale 0.0001 [mmHg s/mL]

Il nous faut maintenant determiner les valeurs des compliances des circulations
systémique et pulmonaire et les valeurs des €lastances maximale et minimale des

ventricules. Pour trouver les résultats, nous utilisons un algorithme d’optimisation,
9
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implément¢ dans le logiciel MatLab (© MathWorks Inc.), qui optimise les paramétres
en minimisant une fonction de cofit (équation 2.15).
Coiit =(MP,— B, )+(MP, - B )+(MP, - B )+ (MP, - F, )+ (MD- D) (2.15)
Les paramétres a optimiser sont la compliance systémique artérielle (), la
compliance systémique veineuse C> la compliance pulmonaire artérielle C;, la

compliance pulmonaire veineuse Cs et les élastances maximale et minimale du

ventricule gauche et du ventricule droit. L’optimisation est faite avec la fonction

fminsearch.
Tableau 2.5 : Description et valeurs des parameétres
Parametre | Description Valeur Valeur
Ventricule Sunagawa | Ventricule Stergiopulos

Emax; Elastance maximale du 1.2648 [mmHg/mL] | 1.463 [mmHg/mL]
ventricule gauche

Emin, Elastance minimale du 0.0340 [mmHg/mL] | 0.0370 [mmHg/mL]
ventricule gauche

C; Compliance systémique 0.9913 [mL/mmHg] | 1.276 [mL/mmHg]
artérielle

Cs Compliance systémique 1.4392 [mL/mmHg] | 3.5412 [mL/mmHg]
veincuse

Emax, Elastance maximale du 4.5566 [mmHg/mL] | 10.352 [mmHg/mL]
ventricule droit

Eminy Elastance minimale du 0.0054 [mmHg/mL] { 0.0038 [mmHg/mL]
ventricule droit

Cs Compliance pulmonaire 3.4171 [mL/mmHg] | 3.8157 [mL/mmHg]
artérielle

Cs Compliance pulmonaire 29.353 [mL/mmHg] | 32.938 [mL/mmHg]
veineuse
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Le tableau 2.5 montre deux ensembles de parametres pour un rythme cardiaque
de 72 [bpm]. Le premier regroupe les valeurs des parametres établis pour le modele
ventriculaire de Sunagawa [4, 52, 53], ou la fonction de coit est égale 4 8.487¢e-11. La
deuxieme série de paramétres réunit les valeurs calculées pour le modele de

Stergiopulos [54-58]. Ici la fonction de cout est égale a 2.595¢e-11.

2.3.3. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX
CHAMBRES

Pour résoudre le systtme d’équations différentielles (équation 2.14) qui modélise le
systeme cardiovasculaire, la méthode d’Euler implicite a été mise en ceuvre dans le
logiciel MatLab (© MathWorks Inc.).

On appelle « coté gauche de la circulation » I’ensemble des chambres formé du
ventricule gauche, du systéme artériel systémique et du systéme veineux pulmonaire. Le
coté droit du systeme cardiovasculaire comprend le ventricule droit, le systéme artériel
pulmonaire et le syst¢éme veineux systémique. La figure 2.6, montre les courbes des
pressions qui agissent dans le systéme cardiovasculaire pour les deux modéles
ventriculaires a 1’étude.

Pour le mod¢le proposé par Sunagawa, on observe, d’apres les figures 2.6a et
2.6b, que les pressions moyennes pour le c6té gauche et le coté droit du systeme
cardiovasculaire sont normales (voir le tableau 2.1). Les pressions moyennes de la
circulation sont 26.478 [mmHg] pour le ventricule gauche, 100 [mmHg] pour la
pression artérielle systémique, 4.981 [mmHg] pour la pression du ventricule droit et 13
[mmHg] pour la pression artérielle pulmonaire. Par contre les pressions systoliques sont
un peu hautes et donc les pressions diastoliques sont basses. Pour le ventricule gauche
on a 133.935 [mmHg] en systole et 5.272 [mmHg] en diastole; pour le syst¢me artériel
systémique, on a 133.924 [mmHg] en systole et 69.71 [mmHg] en diastole, pour le
ventricule droit, on a 23.848 [mmHg] en systole et 0.152 [mmHg] en diastole; enfin
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pour le systéme artériel pulmonaire on a 23.826 [mmHg] en systole et 7.1243 [mmHg]

en diastole. Cela implique un cceur en hypertension.
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Figure 2.6 : Pressions dans le systéme cardiovasculaire a six chambres : (a) c6té gauche modele, modele
ventricule Sunagawa; (b) coté droit, ventricule Sunagawa; (c) c6té gauche, modele ventricule Stergiopulos

et (d) coté droit, ventricule Stergiopulos

On peut faire une analyse similaire pour le systéme cardiovasculaire avec le
modéle ventriculaire de Stergiopulos. Les figures 2.6¢c et 2.6b indiquent que les
différentes pressions moyennes sont normales; 34.73 [mmHg] pour le ventricule gauche,
100 [mmHg] pour le systéme artériel systémique, 2 [mmHg] pour le systéme artériel
veineux, 6.829 [mmHg] pour le ventricule droit, 13 [mmHg] pour le systeme artériel

pulmonaire et 6 [mmHg] pour le systéme artériel veineux. L’avantage du modele de
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Stergiopulos par rapport au modele de Sunagawa est qu’il permet d’obtenir des
pressions diastoliques et systoliques normales. On observe que la pression systolique du
ventricule gauche est 121.849 [mmHg] et que la pression diastolique est 5.459 [mmHg].
La pression du systéme artériel systémique en systole est 121.837 [mmHg] et cette
pression en diastole est 77.349 [mmHg]. Pour le ventricule droit, la pression systolique
est 21.748 [mmHg] et la pression diastolique, 0.256 [mmHg]. Enfin, pour le systeme
artériel pulmonaire, la pression en systole est 21.727 [mmHg] et la pression en diastole
est 7.349 [mmHg]. Par conséquent, nous poursuivrons l’é¢tude future du systéme

cardiovasculaire avec le modeéle ventriculaire de Stergiopulos.

24. SYSTEME A HUIT CHAMBRES

Avanzolini et al. [4] ont représenté, en 1988, le systéme cardiovasculaire a huit
chambres a I’aide d’un circuit électrique analogue. Chaque ventricule est représenté,
apres linéarisation de la surface pression-volume-débit, comme un générateur de
pression isovolumique en série avec une compliance, variable dans le temps, et une
résistance. Ici, ce modéle est légeérement modifié et est représenté, selon Suga et al. [50,
51] (voir section 2.2), comme une compliance variable dans le temps (Cy et Cg). Nous
proposons cette modification au modéle d’Avanzolini, pour améliorer la courbe de

pression aortique et de pression ventriculaire au début de la systole.

Circulation systémique Circulation pulmonaire
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Figure 2.7 : Circuit électrique représentant le systéme cardiovasculaire & huit chambres.
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Le cceur droit et le cceur gauche comprennent chacun une oreillette, un
ventricule et deux valves. Le sous-circuit qui modélise les oreillettes est une chambre
formée d’une résistance et d’une capacitance en série. Les ventricules sont modélisés
comme des compliances variables dans le temps pour simuler la contractilité des
ventricules; la diode (D) en série avec la résistance représente le comportement résistif
et unidirectionnel de la valve. Les circulations systémique et pulmonaire sont
modélisées par deux sous-circuits RLC en paralléle, ou les inductances et les résistances
représentent les propriétés d’inertie et de viscosité du fluide sanguin et ou les

capacitances modélisent 1’élasticité des parois des vaisseaux sanguins.

2.4.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT
CHAMBRES

Le modele de la figure 2.7 est caractérisé par 12 variables d’états qui représentent des

pressions et des débits. Le tableau 2.7 montre la description de ces variables.

Tableau 2.6 : Description des variables d’états

Variable d’état Description

X; Pression du ventricule gauche

X Pression aortique

X; Pression du systéme artériel

X, Pression de ’oreillette droite

X5 Pression du ventricule droit

Xs Pression du systéme artériel pulmonaire
X; Pression du systéme veineux pulmonaire
X5 Pression de ’oreillette droite

Xo Débit aortique

X Débit du systéme artériel

X Débit du systéme artériel pulmonaire
X1z Débit du systéme veineux pulmonaire




L’équation 2.16 relie le débit, la pression et la résistance dans une chambre :

Débit=S§

valve

Pression

Résistance
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(2.16)

Le concept d’état de la valve a été introduit dans la section 2.3.1. On sait donc

que 1’état de la valve dépend uniquement de la phase du cycle et que la valve sera

ouverte si la différence de pression est positive, et fermée si cette différence est

négative. Le tableau 2.7 montre la facon dont les états operent. Si la différence de

pression entre I’entrée et la sortie de la valve est positive, S =1 et la valve est ouverte.

Si cette différence est négative, S =0 et la valve est fermée.

Tableau 2.7. Etats des valves cardiaques

Description de I’état de la valve

Etat de la valve

S,=X-X,
S, =X, - X,
S, =X, - X,
Sy =X, — X,

Si $,>0, S, =1 (valve ouverte)
S, <0, S, =0 (valve fermée)

Si §,,>0, S, =1 (valve ouverte)

1

45

Si S, >0, S, =1 (valve ouverte)

S, <0, S, =0 (valve fermée)
Si S, >0, S, =1 (valve ouverte)

S, <0, S,, =0 (valve fermée)

<0, S, =0 (valve fermée)

Avec I’équation 2.16 et I’analyse de 1’état des valves, on peut trouver les

équations qui relient les débits et les pressions dans chacune des chambres (équation

2.17):
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L%

0,=22(x,- X))
12 R, 1 2
0, =X,
O, =X,
S,
Q45 :E—(Xz;_Xs)
S“S (2.17)
Q56 :E&(Xs_Xﬁ)
56
Q67 =X,
O =X,
S
Qs1 =‘R_(X8“’X1)
81

Comme 1’élastance est I’inverse de la compliance, la relation qui existe entre la

pression, le volume et I’élastance est donnée par :
Pression = Elas tan ce* Volume (2.18)

De plus, on sait que la différence des volumes dans une chambre est égale a la
dérivée par rapport au temps de la pression fois la compliance (équation de la

conservation du volume) :

V — (C * P) = Débitentrée _Débitsortie

(2.19)

Finalement, on trouve, pour le systéme d’équations différentielles qui modélise

le circuit électrique de la figure 2.7, le systéme suivant :
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(€)= 0 ~0s
(€.X,)=0,-0n
(CXy)= Qs -0,
(CX)=0u Qs

(CoX5) =045~ Os
(CeXe)= 0=
(C,X;) =0 = O

(CuXe) = O =0
(LX,)=X,-R,0,,- X,
(LX) = X; = Ry Oy = X,
(LX) =X~ RyQy — X, (2.20)
(L,X,y) = X, = RygOr — Xy

2.4.2. PARAMETRES DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT
CHAMBRES

Les parameétres, soit les résistances (R), les compliances (C) et les inertances (L) du
systéme cardiovasculaire, proviennent pour 1’essentiel du modéle d’Avanzolini et al. [3-
5]. Cependant, puisque le modéle du ventricule (gauche et droit) différe de celui
d’Avanzolini, nous avons ajusté les valeurs des résistances et certaines valeurs de
compliance pour représenter le systeme cardiovasculaire en conditions normales. Les
inertances n’ont pas ét¢ modifiées.

Les valeurs des résistances des valves cardiaques sont les mémes que celles
utilisées a la section 2.3.2, ¢’est-a-dire 0.0001 [mmHg sec/mL]. Les autres paramétres a

modifier sont la résistance systémique caractéristique, la résistance systémique
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périphérique, la résistance pulmonaire caractéristique, la résistance pulmonaire
périphérique, de méme que toutes les compliances et les €lastances maximales et
minimales pour le ventricule gauche et droit.

Comme pour le modele a six chambres, nous avons utilisé la fonction
fminsearch du logiciel MatLab (© MathWorks Inc.) pour optimiser la fonction de cout

(équation 2.21) et trouver les résultats :
Coiit = (MX, - X, ) +(MX, - X, ) +(MX, - X} +(MD-D) (2.21)
Le tableau 2.8 donne les valeurs moyennes que 1’on désire obtenir avec
I’optimisation. Ces valeurs ont été choisies apres plusieurs expériences afin de trouver

des réponses physiologiques normales chez une personne saine :

Tableau 2.8 : Valeurs moyennes des variables.

Variable Valeur
MX, Pression aortique moyenne 95 [mmHg]
MX, Pression moyenne de I’oreillette droite 4 [mmHg]

MX Pression moyenne du systéme artériel pulmonaire | 15 [mmHg]

MD Débit moyen 5.1 [L/min]

Les tableaux qui suivent contiennent tous les paramétres du systéme
cardiovasculaire tant pour le systéme cardiovasculaire avec le modéle ventriculaire de
Sunagawa [4, 52, 53] (voir le tableau 2.9) que pour le systéme cardiovasculaire avec le

modele ventriculaire de Stergiopulos [54-58] (voir le tableau 2.10).
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Tableau 2.9 : Description et valeurs des paramétres pour le modele ventriculaire de

Sunagawa
Paramétre | Description Valeur
R, Résistance de la valve aortique 0.0001 f[mmHg s/mlL]
Ry Résistance systémique caractéristique 0.0541 [mmHg s/mL]
R34 Résistance systémique périphérique 1.0101 [mmHg s/mL]
Rys Résistance de la valve tricuspide 0.0001 [mmHg s/mL]
Rss Résistance de la valve pulmonaire 0.0001 [mmHg s/mlL.]
Rs7 Résistance pulmonaire caractéristique 0.01909 [mmHg s/mL]
Ry Résistance pulmonaire périphérique 0.07423 fmmHg s/mL]
R Résistance de la valve mitrale 0.0001 [mmHg s/mL]
C; Compliance aortique 0.4446 [mL/mmHg]
C; Compliance systémique 1.8029 [mL/mmHg]
C, Compliance de ’oreillette droite 49.922 [mL/mmHg]
Cs Compliance pulmonaire 1 0.0473 [mL/mmHg]
Cs Compliance pulmonaire 2 3.5668 [mL/mmHg]
C; Compliance de Poreillette gauche 15.467 [mL/mmHg]
E,.G Elastance maximale gauche 1.5224 [mmHg/mL]
EninG Elastance minimale gauche 0.0502 [mmHg/mL]
E,.D Elastance maximale droite 0.4895 [mmHg/mL]
EpinD Elastance minimale droite 0.0386 [mmHg/mL]
L; Inertance systémique caractéristique 0.000825 [mmHg s¥/mL]
L, Inertance systémique périphérique 0.0036 [mmHg s*/mL]
L; Inertance pulmonaire caractéristique 0.0003 [mmHg s*mL]
L, Inertance pulmonaire périphérique 0.00308 [mmHg s*/mL]

Pour cet ensemble de valeurs, on observe que la fonction de colt est 0.5908 et

que les valeurs moyennes désirées pour I’optimisation sont définies pour la pression

aortique de 94.5693 [mmHg], pour la pression du systéme artériel pulmonaire de

15.1796 [mmHg] et pour le débit moyen de 5.0837 [L/min] et que, méme si la moyenne

de I’oreillette gauche n’a pas été optimisée, elle est normale a 7.2727 [mmHg]. En
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revanche, la pression moyenne de l’oreillette droite est haute a 4.401 [mmHg]. Nous
avons fait plusieurs expériences pour diminuer cette valeur, mais le modele ne le permet

pas.

Tableau 2.10 : Description et valeurs des parameétres pour le modé¢le ventriculaire de

Stergiopulos
Parameétre | Description Valeur
Ry, Résistance de la valve aortique 0.0001 [mmHg s/mL]
Ry; Résistance systémique caractéristique 0.0569 [mmHg s/mL]
R Résistance systémique périphérique 1.0095 [mmHg s/mL]
Rys Résistance de la valve tricuspide 0.0001 [mmHg s/mL]
Rss Résistance de la valve pulmonaire 0.0001 [mmHg s/mL]
Rg; Résistance pulmonaire caractéristique 0.0169 [mmHg s/mlL]
R Résistance pulmonaire périphérique 0.0775 [mmHg s/mL]
Rg; Résistance de la valve mitrale 0.0001 [mmHg s/mL]
C; Compliance aortique 0.1769 [mL/mmHg]
oF Compliance systémique 2.0079 [mL/mmHg]
Cy Compliance de I’oreillette droite 25.061 [mL/mmHg]
Cs Compliance pulmonaire 1 0.2338 [mL/mmHg]
Cs Compliance pulmonaire 2 3.0547 [mL/mmHg]
C; Compliance de I’oreillette gauche 12.088 [mL/mmHg]
E,..G Elastance maximale gauche 2.3936 [mmHg/mL]
E,..G Elastance minimale gauche 0.0659 [mmHg/mL]
E,.D Elastance maximale droite 0.5067 [mmHg/mL}]
E....D Elastance minimale droite 0.0369 [mmHg/mL]
L; Inertance systémique caractéristique 0.000825 [mmHg s*/mL]
L, Inertance systémique périphérique 0.0036 [mmHg s*/mL]
L;s Inertance pulmonaire caractéristique 0.0003 [mmHg s*/mL]
L, Inertance pulmonaire périphérique 0.003058 [mmHg s*/mL]
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Avec cet ensemble de parametres, on remarque que les pressions moyennes obtenues
sont 94.5647 [mmHg] pour la pression aortique, 4.4401 [mmHg] pour la pression de
I’oreillette droite et 15.6593 [mmHg] pour la pression artérielle pulmonaire, ce qui
donne une fonction de colt de 0.8178. Il est évident que cette valeur peut étre
considérée comme une valeur élevée pour une fonction de coiit, mais il ne faut pas
oublier qu’il faut nécessairement tenir compte de 1’aspect physiologique des paramétres
et des variables. Malgré d’autres expériences effectuées pour diminuer la fonction de
colt, un probléme demeure, a savoir qu’on minimise uniquement des valeurs moyennes

sans prendre en compte la valeur systolique et la valeur diastolique des pressions.

2.4.3. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT
CHAMBRES

Comme pour le systéme a six chambres, nous avons résolu le systéme d’équations
différentielles (équation 2.20) qui modélise le systeme cardiovasculaire a huit chambres
avec la méthode d’Euler implicite. Nous avons mis cette méthode en ceuvre dans le
logiciel MatLab (© MathWorks Inc.). Les courbes présentées ici ont été simulées pour
une période cardiaque normalisée, c’est-a-dire que la période cardiaque, qui est
vraiment de 0.8333 [min] pour un rythme cardiaque fixé & 72 [bpm], correspond a
100 % du temps du cycle.

La figure 2.8 montre les pressions qu’on a obtenues pour le c6té gauche de la
circulation (a) et le c6té droit de la circulation (b) pour le modele ventriculaire de
Sunagawa. Les résultats montrent que, bien que les pressions moyennes soient tout a fait
normales (voir la section 2.4.2), comme pour le cas du systéme cardiovasculaire a six
chambres du modeéle de Sunagawa, les pressions systoliques sont hautes. Elles
atteignent 136.3733 [mmHg] pour la pression aortique et 35.5437 [mmHg] pour la
pression du systéme artériel pulmonaire. Dés lors, on a un cceur en hypertension tant
pour le c6té gauche de la circulation que pour le c6té droit du systéme cardiovasculaire.

Les figures 2.8¢ et 2.8d montrent les pressions du syst¢me cardiovasculaire
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simulées pour le modéle & huit chambres avec la fonction ventriculaire donnée par
Stergiopulos. Pour une fonction de colt de 0.8178, on trouve que la pression aortique
systolique est 127.8943 [mmHg] et que la pression aortique diastolique est 77.5925
[mmHg]. Si on compare ces valeurs avec des valeurs de pression aortique chez des
personnes saines (pression systolique de 90 a 140 [mmHg] et pression diastolique de 60
a 90 [mmHg]) [18-20], on constate que ces pressions sont normales. On remarque aussi
que la pression moyenne de ’oreillette gauche est 7.6812 [mmHg], ce qui constitue une
condition absolument normale chez une personne saine au repos ou cette valeur varie de

4 a 12 [mmHg] [18-20].
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Figure 2.8 : Pressions du systéme cardiovasculaire a huit chambres : (a) c6té gauche, modeéle ventricule

Sunagawa; (b) c6té droit, ventricule Sunagawa; (c) c6té gauche, modéle ventricule Stergiopulos; (d) c6té

droit, modele ventricule Stergiopulos.
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Pour le coté droit de la circulation (voir la figure 2.8d), on constate que la
pression artérielle pulmonaire diastolique qui est 8.4455 [mmHg] est normale, car elle
varie habituellement de 8 a 15 [mmHg]. Par contre, la pression artérielle systolique qui
est 28.5684 [mmHg] semble un peu haute. En fait, la littérature n’est pas tout a fait
claire a ce sujet. L’information sur les valeurs et les rangs normaux est confuse. Tandis
que certains auteurs présentent des valeurs de 15 a 25 [mmHg] [18, 20] comme
normales pour la pression artérielle pulmonaire systolique, d’autres estiment que
I’éventail normal est de 15 4 30 [mmHg] [19]. De plus, ni Avanzolini et al. [4], ni Reul
et al. [3], ni d’autres auteurs [6, 37-49] ne présentent les résultats des pressions et des
volumes du c6té droit de la circulation du systéme cardiovasculaire. Par conséquent, on

ne connait pas la fagon dont se comportent les autres modéles.

On peut maintenant conclure que le systéme cardiovasculaire est le mieux
modélisé par la fonction ventriculaire présentée par Stergiopulos [54-58], car avec cette
fonction on obtient non seulement des valeurs moyennes normales, mais aussi des
valeurs des pressions hémodynamiques systoliques et diastoliques habituelles. Nous
utiliserons donc, pour 1’étude qui suit, le modé¢le ventriculaire de Stergiopulos.

La figure 2.9 présente un détail de la pression de I'oreillette gauche (a) et de

I’ oreillette droite (b).
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(a) (b)
Figure 2.9 : Pressions des oreillettes dans le systéme cardiovasculaire a huit chambres : (a) pression de

I’oreillette gauche; (b) pression de 1’ oreillette droite.
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On constate que les courbes des pressions des deux oreillettes présentent des
caractéristiques monophasiques, c’est-a-dire qu’on n’observe qu’une seule montée et
qu’une seule descente (la plus importante). Normalement, les oreillettes présentent des
caractéristiques biphasiques, soit trois montées et deux descentes. Une amélioration
possible du modéle pourrait consister a modifier cette chambre de fagon a retrouver la
caractéristique biphasique de la pression des deux oreillettes.

La figure 2.10 montre le diagramme pression-volume du ventricule gauche (a) et
le diagramme pression-volume du ventricule droit (b). On observe que la pression
systolique dans le ventricule gauche est 127.962 [mmHg], ce qui correspond a une
valeur normale, d’environ 120 [mmHg], chez une personne en santé. Par contre, la
pression a la fin de la diastole, 6.5991 [mmHg], est élevée, car cette pression ne devrait
pas dépasser 5 [mmHg]. Chez une personne ayant une bonne performance ventriculaire,
cette pression peut méme étre négative. Le volume systolique du ventricule gauche est
116.576 [mL] et le volume a la fin de la diastole est 46,1485 [mL], ce qui donne un
débit cardiaque de 5.0708 [L/min], normalement d’environ 4 a 8 [L/min]. La phase de
contraction isovolumique, c’est-a-dire le temps pendant lequel la pression dans le
ventricule augmente et le volume demeure constant, et la phase de relaxation
isovolumique, soit le temps pendant lequel la pression diminue et le volume demeure

constant, semblent absolument normales.
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Figure 2.10 : Diagramme pression-volume ventriculaire du systéme cardiovasculaire a huit chambres :

(a) ventricule gauche; (b) ventricule droit.
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Dans le diagramme pression-volume du ventricule droit de la figure 2.10b, on
peut observer que la pression systolique du ventricule est 28.6029 [mmHg] et que la
pression & la fin de la diastole est 3.7857 [mmHg]. Encore une fois, on ne peut affirmer
avec certitude si la pression systolique du ventricule est adéquate chez une personne en
santé. La pression diastolique est en revanche normale, car elle ne devrait pas dépasser 8
[mmHg]. On peut également remarquer que le diagramme pression-volume du
ventricule droit présente une relaxation isovolumique normale, mais une contraction
isovolumique un peu courte. Ce phénomeéne est dii principalement a la forme d’onde du
volume ventriculaire et au faible volume au début de la diastole (voir la figure 2.11b).
Ceci pourrait étre provoqué par la forme d’onde de 1’élastance du ventricule droit. On

pourrait donc penser a modifier cette élastance et a la différencier de celle du ventricule

gauche.
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Figure 2.11 ;: Volumes ventriculaire systéme cardiovasculaire & huit chambres. (a) volume ventricule

gauche. (b) volume ventricule droit

Finalement, nous pouvons conclure que le modéle a huit chambres est plus
précis et exact que le modele a six chambres. Si on compare les courbes de pression
aortique des deux modeéles (voir la figure 2.6b et la figure 2.8c), on observe que pour le
modele a six chambres le phénomeéne de I’onde dicrote n’est pas présent, tandis que

pour le modéle a huit chambres cette situation est correctement représentée grace aux
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inductances. Bien siir, le mod¢le n’est pas parfait, et on note plusieurs problémes pour le
coté droit de la circulation. On peut supposer que si on augmente la quantité des
chambres ou que si on modélise les oreillettes comme une chambre qui varie dans le
temps, on obtiendrait une meilleure représentation du systéme cardiovasculaire. Mais on
voit déja une amélioration par rapport aux autres modeéles qui ne présentent méme pas

leurs simulations pour la circulation pulmonaire et pour le coté droit du ceeur.
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CHAPITRE3 MODELE DU SYSTEME BAROREFLEXE
3.1. MODELISATION DU SYSTEME BAROREFLEXE

En 1988, Mauro Ursino [7-14] a proposé¢ un modé¢le mathématique qui simule la
dynamique humaine du systéme baroréflexe. Ce modele contréle la pression aortique a

travers les barorécepteurs carotidiens.

, YOIE
BARORECEPTEURS AFFERENTE
b
3
SYSTEME
PRESSION NERVEUX
A 4
REGULATION DES |, VOIE
EFFECTEURS EFFERENTE

Figure 3.1 : Diagramme du systéme baroréflexe carotidien.

La figure 3.1 montre le diagramme du syste¢me baroréflexe carotidien. Celui-ci
est composé des barorécepteurs, de la voie afférente, de la voie efférente et de la

régulation des effecteurs.

3.1.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME BAROREFLEXE

Les barorécepteurs sont des capteurs de pression qui se trouvent entre autres dans le

sinus carotidien et dans I’aorte (voir la figure 3.2).
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Nexf du sinus carotidien

" aunerf glossopharyngien
(nerferinien IX)

Nexrfvague
g (nerfcrianien X)

de 1'aorte

Figure 3.2 : Emplacement des barorécepteurs dans I’aorte et le sinus carotidien.

Ils sont sensibles a I’élévation de la pression aortique. C’est-a-dire que plus la
pression augmente, plus la fréquence de potentiels d’actions augmente et

réciproquement [62] (voir la figure 3.3).

Barorécepteurs aortique Potentiels d'action
et carotidiens {nerfs de Hering et Cyon)

Pression aorhique
basse

Pression aortique
normale

Pression aortique
élevée

>

Figure 3.3 : Fréquence de potentiels d’actions versus pression aortique.
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Les barorécepteurs du sinus carotidien sont innervés par le nerf de Hering, qui
est une branche du nerf glossopharyngien, et les barorécepteurs aortiques sont innervés
par le nerf aortique qui se joint au nerf vague. Ces nerf sont des nerfs sensitifs et
transportent 1’état de la pression aortique sous forme d’une fréquence de potentiels
d’action afférente vers le centre bulbaire. Cette fréquence est ensuite convertie par le
systéme nerveux dans un signal efférent, sympathique et vagal, qui est enfin le signal
d’entrée a la régulation des effecteurs. Ceux-ci agissent sur la résistance périphérique, le

rythme cardiaque et la contractilité des ventricules.

3.1.1.1. VOIE AFFERENTE

La voie afférente du systéme baroréflexe se définit comme un bloc dérivatif linéaire de

premier ordre en série avec une caractéristique sigmoidale statique [9-11], figure 3.4.

"

P Bloc dérrvatif incaire N Caractéristique £
de premier ordre “lsigmoidale statique

Figure 3.4 : Diagramme du systéme barorefléxe carotidien.

Cette caractéristique sigmoidale est donnée par les équations 3.1 et 3.2, ot P est

la variable de sortie du bloc linéaire et P, est la pression du sinus carotidien qui est

¢gale & la pression aortique du systéme cardiovasculaire sans régulation carotidienne.

rpd—P=Pm+rzﬂ~13 (3.1
dt dt

[ I




40

ou f, estla fréquence des potentiels d’action dans la voie afférente, f,

max

et f . sont
des valeurs de la saturation maximale et minimale de la fréquence de décharge, et ou £,

est un parametre avec des dimensions de pression [mmHg] qui est li€ a la pente de la

fonction sigmoidale statique.
3.1.1.2. VOIE EFFERENTE SYMPATHIQUE ET VAGALE

La fréquence de la voie efférente sympathique est donnée par une fonction monotone

décroissante qui lie ’activité dans les voies neuronales afférente et efférente [9-11] :
Joo = oo #(fung = fur exp™ (3.3)

ou f, estla fréquence des potentiels d’action dans les nerfs sympathiques efférents et
ou k,, £, et f.. sontdes constantes.

L’activité efférente vagale augmente, de fagon monotone, avec ’activité du nerf

sinus jusqu’a ce qu’elle atteigne la saturation maximale. L’équation sigmoidale 3.4 est

£fo :Iif;v,O + foeo exp[f” k f‘”ﬂ/{l+exp( Joi = X f”OH (3.4

Ici, f,, estla fréquence des potentiels d’action dans les fibres vagales efférentes et &, ,

utilisée :

o> fum € [0 sont des constantes.
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3.1.1.3. REGULATIONS DES EFFECTEURS

La réponse de la résistance systémique périphérique a I’activité sympathique est donnée

par les équations 3.5,3.6 et 3.7 :

Ga, 1| £ (=D, )= Fuma 1] Sit=D2)> froms

o, ()= ‘ (3.5)
0 f;s (t _DRM )<f;’_v,min
dAR,, 1
= (1)= z(—ARM (1)+e, (1) (3.6)
R, (t)=AR,(1)+Ry, , (3.7)

ou o, estla sortie de la caractéristique statique de la résistance périphérique, G, =~ est
un gain constant positif, 7, et D, sont respectivement la constante de temps et le
retard pour la résistance périphérique et ou f, . est la stimulation sympathique
minimale. Finalement AR,, est le paramectre de changement dii a la stimulation
sympathique et R,, , est une condition initiale a déterminer.

La variation de 1’élastance cardiaque maximale du ventricule gauche et du

ventricule droit a I’activité sympathique est donnée par les mémes équations :

Gy, In| £ (1=Ds )~ fumn*1]  £u(t=De )2 from

o, (0= = >
max g .d 0 f;, (t - D E,o ) f;s min
dAE 1
max — —AFE 3.9
dt (t) Tp ( m(t)+o-ﬁm(t)) 3.9
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E,.(1)=AE

max

(3.10)

ou o, est la sortie de la caractéristique statique pour 1’élastance du ventricule

max_g

gauche et o,  est la sortie de la caractéristique statique pour 1’élastance du ventricule

droit, G,

LK

et G, sontdes gains constants positifs, 7, ., 7, ., D etD

max_d mas_g max_d

sont respectivement la constante de temps et le retard pour les deux élastances

cardiaques et f,

es,min

est la stimulation sympathique minimale. Enfin AE est le

max_g

parametre de changement dii & la stimulation sympathique pour 1’élastance maximale

gauche avec £, , comme condition initiale. AE, , estle paramétre de changement

m

pour I’élastance du ventricule droit avec £, , , comme condition initiale.

La variation du rythme cardiaque est induite non seulement par 1’activité

sympathique, mais aussi par I’activité¢ vagale. On obtient les changements induits par la

stimulation sympathique (ATJ de facon analogue a celui de la résistance périphérique

et des élastances cardiaques. Par contre, les changements induits par la stimulation

vagale (A7,) sont différents parce que le rythme cardiaque augmente de fagon linéaire

avec les fréquences efférentes.
Finalement la période cardiaque est donnée par une interaction linéaire entre

’activité sympathique et ’activité vagale, d’ou :

G’ll. ln I:j;s (t - DT )—-j;)s,min + 1] j;)s (t —DTs ) 2 j;s,nrin
0 j;s (t _Dﬂv)<j;s,min

o ()=

(3.11)

22L (1) =L (AT, (1) + 0 (1)) (3.12)

dt Ty



43

o, (1)=G, f.(t-D;) (3.13)
dAT. 1

7(:) =T—Tv-(—ATv (t)+o, (r)) (3.14)

T=AT, +AT, +T, (3.15)

ou 7; est la condition initiale a déterminer pour la période cardiaque.

3.1.2. PARAMETRES DU SYSTEME BAROREFLEXE

Nous avons employé principalement les parametres du systeme baroréflexe carotidien
du modele d’Ursino [7-14], mais il a fallu modifier les conditions initiales des élastances

maximales F

marg 0 €t Enpa o» de 12 résistance systémique périphérique Ry, , et du

rythme cardiaque 7;, lors de [Dintégration du systtme baroréflexe au systeéme

cardiovasculaire. Nous avons réalis¢ ces modifications pour obtenir des réponses
physiologiques convenables.
Le tableau 3.1 montre toutes les valeurs pour les parametres utilisés dans la

simulation du systéme baroréflexe carotidien.
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Tableau 3.1. Paramétres du systeme baroréflexe.

Parametres et valeur

Voie afférente du sinus carotidien
P, =92[mmHg| Foin =2.52[ pic/ 5] Foe =47.78[ pic /5]
k,=1 1,758[mmHg] T, = 6.37[s] T, = 2.076[s]

Voie cfférente sympathique

fm =2.10[ pic/s] fon =16.11 pic/s] k, =0.0675[s]

Fosmin = 2.66[ pic/s]

Voie efférente vagale

S = 3.2[pic/s] fow = 6.3[pic /s] k, = 7.6[s]

.f;-x.() = 25[pIC/s]

Effecteurs
G, =0.475[mmHg/mLv] 7, =8s] D, =2[s] E, . o =1.7804[mmHg / mL]
Gy, =0.1226[mmHg / mLv) rE'M;d =8[s] Dy =2s] Epua_o=0.1417[mmHg / mL]
Gy, =03 171{mmHg sec/ mL V] Tp, = 6[s] Dy, 7= 2[s] Ry = 0.6076[mmHg s/ mL]
G, =—0.13[s/v] 7 =2[s] D, =2[s] T, =0.5711s]
G, =0.09[s/v] 7, =1.5[s] D, =0.2[s]

3.2. MODELISATION DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE AVEC
REGULATION CAROTIDIENNE

Le schéma de la figure 3.5 décrit I’échange des données entre le systéme de contrle de
régulation carotidienne et le modele cardiovasculaire. Le systeme baroréflexe capte a
travers les barorécepteurs, récepteurs propres de 1’organisme, la pression aortique du
systéeme cardiovasculaire et la compare avec sa référence. Si cette différence est trop
grande, le systéme baroréflexe augmentera la résistance périphérique et la contractilité
du cceur instantanément pour diminuer 1’erreur entre la référence et la pression a I’aorte.
Le rythme cardiaque, par contre, ne sera modifié qu’a la fin de la période cardiaque et

non pas de fagon instantanée pour éviter des probleémes de simulation.
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. Systéme
- baroréflexe
Rythme cardiaque
Pression ) y . q .
A Elastances ventriculaires
aortigque . . soe 1.
Resistance périphérique
Systéme

cardiovasculaire

Figure 3.5 : Systéme cardiovasculaire avec les barorécepteurs.

33. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE AVEC
REGULATION CAROTIDIENNE

Pour résoudre le systéme complet, nous avons ajouté la dynamique du systéme
baroréflexe au systéme cardiovasculaire a huit chambres, c’est-a-dire qu’on simule le
systéme cardiovasculaire avec les paramétres trouvés a la section 2.4.2, tableau 2.11. La
résistance systémique périphérique, les élastances du ventricule gauche et droit et le
rythme cardiaque sont donnés par la dynamique du systéme baroréflexe, donc les
valeurs de ces paramétres sont différentes. Encore une fois, le systtme complet a été
résolu avec la méthode d’Euler implicite qui a été mise en ceuvre dans le logiciel
MatLab (© MathWorks Inc.).

Les résultats montrent qu’effectivement le rythme cardiaque, la résistance
systémique périphérique et les élastances ont des valeurs différentes quand le systéme
cardiovasculaire est régulé par le systeme baroréflexe. Le rythme cardiaque est
maintenant ajusté a 72.0744 [bpm], la résistance systémique périphérique a 1.0095
[mmHg sec/mL], I’élastance maximale du ventricule gauche & 2.3936 [mmHg/mL] et

celle du ventricule droit & 0.5067 [mmHg/mL].
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Dans la figure 3.6, on peut voir les variables qui agissent dans le coté gauche du
systtme cardiovasculaire avec régulation carotidienne. La premiére image montre
comment se comportent la pression dans le ventricule gauche et la pression aortique.
L’analyse des données indique que la pression aortique systolique est 128.2121 [mmHg]
et que la pression aortique diastolique est 78.0345 [mmHg], ce qui donne une pression
aortique moyenne de 94.9605 [mmHg]. Ces valeurs sont absolument normales pour une
personne en santé chez laquelle la pression systolique varie de 90 a 140 [mmHg], la

pression diastolique, de 60 a 90 [mmHg] et la pression moyenne, de 70 & 105 [mmHg].
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Figure 3.6 : Pressions et volumes du c¢6té gauche de la circulation. (a) pression ventricule gauche et
pression aortique. (b) pression oreillette gauche. (c) volume ventricule gauche et (d) diagramme pression-

volume ventricule gauche
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La pression systolique du ventricule gauche qui est 128.2798 [mmHg] est aussi
normale. En revanche, la pression diastolique, a 6.5957 [mmHg], est haute, car cette
pression ne devrait pas dépasser 5 [mmHg].

La figure 3.6b présente la courbe de la pression de [D’oreillette gauche.
Normalement, cette pression chez une personne en santé varie de 6 & 12 [mmHg]. Ici, on
a une pression moyenne de 7.6739 [mmHg]. Dans la figure 3.6¢ on trouve la courbe du
volume dans le ventricule gauche. On observe que le volume & la fin de la diastole est
116.4643 [mL] et que le volume a la fin de la systole est 46.2992 [mL]. Selon la
littérature [18-20], ces valeurs sont normales chez une personne saine au repos.
Finalement, la figure 3.6b montre le diagramme pression-volume pour le ventricule
gauche. Ici, on observe que la contraction et la relaxation isovolumique sont normales et
que le volume d’éjection systolique est 70.1651 [mL].

Dans la figure 3.7, on observe les pressions et les volumes qui agissent dans le
coté droit du systéme cardiovasculaire avec régulation carotidienne. En a, on peut voir
comment se comportent la pression du ventricule droit et la pression du systéme
pulmonaire artériel. On remarque que la pression artérielle pulmonaire moyenne, qui est
15.6304 [mmHg], est normale (habituellement de 10 a 20 [mmHg]), et que la pression
diastolique qui est 8.4389 [mmHg] I’est aussi, normalement de 8 a 15 [mmHg]. Par
contre la pression du systéme artériel pulmonaire systolique, qui est 28.4934 [mmHg],

semble un peu haute.
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Figure 3.7 : Pressions et volumes du c6té gauche de la circulation. (a) pression ventricule gauche et
pression aortique. (b) pression oreillette gauche. (c) volume ventricule gauche et (d) diagramme pression-

volume ventricule gauche
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CHAPITRE 4 INSUFFISANCES CARDIAQUES
4.1. PHYSIOLOGIE DE L’INSUFFISANCE CARDIAQUE

L’insuffisance cardiaque (IC) est définie comme une défaillance de la fonction-pompe
du muscle cardiaque. Autrement dit, le ventricule n’est plus capable de se contracter
correctement et donc ne peut donc plus fournir un débit de sang suffisant pour couvrir

les besoins de I’organisme en oxygene et nutriments. Ses principales causes sont :

° la maladie coronaire,

. I’hypertension artérielle non traitée,

. les valvulopathies,

. les cardiomyopathies (maladies de la fibre musculaire du cceur).

L’insuffisance cardiaque touche principalement le ventricule gauche puis
I’ensemble du muscle cardiaque (ventricule droit et oreillettes), car, comme nous
I’avons précédemment expliqué, I’effort fait par le ventricule gauche est beaucoup plus
grand que celui fait par le ventricule droit.

Lors d’une défaillance cardiaque, I’organisme s’adapte en modifiant certains
paramétres comme la résistance périphérique, le rythme cardiaque ou la pression
systolique pour maintenir une perfusion adéquate. Les changements cardiaques qui
accompagnent ’insuffisance cardiaque sont la diminution du volume d’éjection
systolique et donc la diminution du débit cardiaque, ’augmentation de la pression a la
fin de la diastole, I’hypertrophie du ventricule, le remplissage partiel du ventricule
(dysfonction diastolique) et la réduction de la fraction d’éjection (dysfonction
systolique) [16]. De plus, comme le cceur est incapable d’éjecter le sang correctement
vers les organes, une partie du sang est retenue dans le ventricule, ce qui provoque une
augmentation de la pression diastolique du ventricule gauche [63]. Ces mécanismes

seront précisés dans les sections 4.1.1 et 4.1.2.



La figure 4.1 montre les deux types d’insuffisances cardiaques, soit

dysfonction systolique et la dysfonction diastolique.

Diastole
(remplissage)

Systole

(pompage) |

4.1.1.

Normal

Le ventricule se

remplit normalement.

Le ventricule pompe

environ 60 %
du sang.

Dysfonction Systoligue

Le ventricule

hypertrophi€ se rempli.

Le ventricule pompe
moins de 40 4 50%
du sang.

Dysfonction Diastolique

Le ventricule rigide
n'atrive pas 4 se
remplir normalement.

Le ventricule pompe
environ 60 % du
sang, mais la quantité
peut étre plus petite que
d'habitude.

Figure 4.1 : Types de dysfonctions cardiaques.

DYSFONCTION SYSTOLIQUE

50

la

L’insuffisance cardiaque systolique est une défaillance dans la contraction du muscle,

c’est-a-dire que le ventricule n’est plus capable de se contracter normalement et éjecte

donc moins de volume sanguin que nécessaire pour couvrir les besoins énergétiques de

I’organisme. Elle peut étre due a un infarctus du myocarde. On parle alors, d’une perte

d’inotropie ou d’une inotropie négative, ce qui se traduit par une diminution de la pente

de la relation pression-volume mesurée a la fin de la systole (ESPVR, de I’anglais end

systolic pressure volume relationship). Cette baisse conduit a une augmentation du
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volume a la fin de la systole et a la fin de la diastole. Comme 1’augmentation du volume
a la fin de la diastole est plus petite que celle a la fin de la systole, ’effet net est la
diminution du volume d’éjection. Evidemment comme ce volume est plus petit, il y a
aussi une réduction substantielle de la fraction d’éjection, qui est habituellement
d’environ 60% chez I’individu en santé, mais pouvant descendre jusqu’a environ 35%
en cas d’insuffisance. Ces effets sont bien représentés dans un diagramme pression-

volume (voir la figure 4.2).

2001
yd Loss of
yd inotropy
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Controi |
Loop,

LV Pressure {mmHg)
8
]

0 100 200
LV Volume (ml)

Figure 4.2 : Diagramme P-V pour la dysfonction systolique [16].
4.1.2. DYSFONCTION DIASTOLIQUE

L’insuffisance cardiaque diastolique, qui peut étre causée par une sténose valvulaire, se
produit quand le ventricule est hypertrophié ce qui le rend plus rigide et donc moins
compliant. La réduction de la compliance provoque une réduction du remplissage
ventriculaire et entraine une diminution du volume a la fin de la diastole. Comme le
ventricule ne peut pas se remplir correctement, il n’éjecte que 60 % de sa capacité

normale.

La pression a la fin de la diastole est aussi affectée par la dysfonction
diastolique, comme on peut le voir a la figure 4.3. Cette pression augmente. Ces

changements produisent une diminution du volume d’éjection et donc une diminution
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du débit cardiaque. Par contre, la fraction d’éjection n’est pas affectée parce que la

contractilit¢ du ventricule ne change pas en raison de ce type d’insuffisance.
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Figure 4.3 : Diagramme P-V pour la dysfonction diastolique [16].

4.1.3. COMBINAISON DES DEUX DYSFONCTIONS

Les dysfonctions systolique et diastolique peuvent survenir simultanément. Le
ventricule est a la fois moins compliant (plus rigide) a cause de la dysfonction

diastolique et subit il une perte d’inotropie a cause de la dysfonction systolique.
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Figure 4.4. Diagramme P-V pour la combinaison des dysfonctions [16].
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42. EFFETS SUR LE SYSTEME CARDIOVASCULAIRE AVEC
REGULATION CAROTIDIENNE

L’insuffisance cardiaque est un syndrome qui commence, généralement, par une
réduction de la capacité¢ de pomper du cceur, ce qui provoque une diminution du débit
cardiaque. L’organisme s’adapte a cette réduction en modifiant certains paramétres. Ces
modifications sont dues au fonctionnement du systéme baroréflexe, principalement a
’activation des nerfs sympathiques et a la libération de certaines hormones. L’effet de
ces réponses neurohumorales est de produire une vasoconstriction artérielle de fagon a
maintenir une pression aortique normale.

Le fonctionnement du systéme baroréflexe est complexe et nous tenterons de
I’expliquer le plus simplement possible. Quand les barorécepteurs artériels captent une
diminution de la pression aortique (moyenne ou pulsée) et donc une diminution de la
fréquence de décharge neuronale, le centre cardiovasculaire, centre nerveux du tronc
cérébrale qui contréle la pression dans la moelle épiniére, répond en augmentant
I’activité sympathique (augmentation de 1’inotropie et vasoconstriction artérielle) et en
diminuant I’activité vagale (tachycardie). Ces changements autonomes ont pour but de
corriger la variation de pression et conduisent a une augmentation du débit cardiaque.
L’augmentation du débit cardiaque et de la résistance périphérique méne au
rétablissement partiel de la pression aortique.

Selon des expériences faites par d’autres auteurs [25-29], il a été rapporté que la
sensibilité du systeme baroréflexe diminue chez les patients en insuffisance cardiaque,
et que les barorécepteurs artériels et cardiopulmonaires, qui jouent un rdle critique dans
la modulation des changements neurohumoraux, sont notamment affaiblis a cet état.
Cette diminution se traduit par une baisse des gains du systéme baroréflexe.

Le tableau 4.1 résume les changements qui se produisent dans le systéme
cardiovasculaire et dans le syst¢me baroréflexe quand le ventricule se trouve en

insuffisance cardiaque.
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Tableau 4.1 : Modifications des paramétres pour le systéme en insuffisance cardiaque.

Parametre Action
Systeme Résistance périphérique Augmente
cardiovasculaire Rythme cardiaque Augmente

Sensibilité des barorécepteurs Diminue

Gain d’activité sympathique du rythme cardiaque | Diminue
Systeme baroréflexe

Gain d’activité vagale du rythme cardiaque Diminue

Gain de la résistance Diminue

43. SIMULATION DE L’INSUFFISANCE CARDIAQUE DU
SYSTEME AVEC ET SANS REGULATION CAROTIDIENNE

Nous allons simuler les dysfonctions cardiaques du modele avec et sans régulation pour
montrer et comparer les différences entre les deux modéles. Pour le faire, il faut
modifier certains paramétres du modele du systéme cardiovasculaire et du modele du
systeme baroréflexe.

Pour le cas de la dysfonction avec le systéme en régulation, le rythme cardiaque
et la résistance systémique périphérique seront controlés par le systéme baroréflexe.
L’¢lastance maximale du ventricule gauche et du ventricule droit ne sera plus controlée
par le systéme baroréflexe a cause de la détérioration du muscle cardiaque [60, 61, 64].
Nous établirons les valeurs des élastances maximale et minimale du ventricule gauche
en fonction de la dysfonction a simuler. On suppose que le ventricule droit est sain. Par
conséquent, nous reprenons les valeurs des élastances maximale et minimale que nous
avons utilisées pour simuler le systéme cardiovasculaire sans régulation (voir le tableau
2.11). Ces modifications sont discutables, car on pourrait ne pas fixer les valeurs des
¢lastances maximale et minimale et laisser le syst¢eme baroréflexe les déterminer. La
littérature n’est pas encore claire sur les mécanismes d’action des barorécepteurs sur les
élastances des ventricules. Il s’agit donc d’un aspect du modéle qu’on pourrait

améliorer.
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Pour le cas de la dysfonction sans régulation, les valeurs du rythme cardiaque,
des élastances du ventricule droit et de la résistance systémique périphérique sont les
mémes que pour le systtme en santé. Nous modifierons les élastances du ventricule
gauche selon la dysfonction a simuler.

Les valeurs modifiéss pour £ et E _ ont été choisies de fagon a obtenir les

réponses physiologiques d’un ventricule en insuffisance cardiaque. Nous avons puisé
ces parametres hémodynamiques dans littérature [65-68].

Le tableau 4.2 montre les paramétres du systéme baroréflexe une fois ajustés.
Ces modifications permettent 1’obtention d’un ventricule en insuffisance, que ce soit en

dysfonction systolique ou diastolique.

Tableau 4.2 : Paramétres pour le systeme en insuffisance cardiaque.

Parameétre Description Valeur
k, 1/Sensibilité du systéme baroréflexe 14

~ Gain de résistance systémique périphérique 0.22
GTS Gain d’activité sympathique du rythme cardiaque | -0.089
GTV Gain d’activité vagale du rythme cardiaque 0.07

4.3.1. SIMULATION DE L’INSUFFISANCE CARDIAQUE
SYSTOLIQUE

Pour simuler la dysfonction systolique, il faut diminuer la valeur de I’élastance
maximale du ventricule gauche. Plus précisément, la simulation qui est proposée ici
représente une vraie dysfonction systolique, c’est-a-dire que la valeur de 1’élastance a
été ajustée de fagon a correspondre aux variables hémodynamiques pour des patients en
insuffisance cardiaque systolique [65-68]. La valeur de 1’élastance a été diminuée de

E,. =23936 [mmHg/mL] a E _=0605 [mmHg/mL]. Cette modification fait
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diminuer la pente de la relation pression-volume a la fin de la systole du cceur gauche,
(voir le diagramme pression-volume de la figure 4.5). On constate aussi que le volume
d’éjection systolique et la pression systolique ont diminué. Ces phénomenes

correspondent & ceux que nous avons décrits a la section 4.1.1.
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Figure 4.5. Simulation de I’IC systolique avec et sans régulation.

4.3.1.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE SYSTOLIQUE
AVEC ET SANS REGULATION

La figure 4.5 permet de constater que le volume a la fin de la systole est plus grand pour
le systéme avec baroréflexe et donc que le volume d’éjection systolique est plus petit
que celui du systéme sans régulation. La pression systolique du ventricule et la pression
systolique aortique augmentent dans le systéme avec régulation. Ces effets sont dus a
I’augmentation de la résistance systémique périphérique et du rythme cardiaque (voir le

tableau 4.3) et sont une conséquence du systeme baroréflexe. Tous les changements
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produisent aussi une augmentation du débit cardiaque et une diminution de la fraction

d’éjection du systéme avec régulation par rapport au systéme sans baroréflexe.

Tableau 4.3 : Comparaison de la dysfonction systolique pour le systéme avec et sans

régulation carotidienne.

Ceeur sain avec | Ceeur en IC systolique | Caeur en IC systolique
baroréflexe avec baroréflexe sans baroréflexe

Pao syst. [ InmHg] 128.2121 90.3665 85.2738

Pao diast. [ mmHg] 78.0345 54.9820 48.8000

MPAo [mmHg] 94.9605 64.2250 59.2898

PVG syst. [InmHg] 128.2798 90.4124 85.3190

PVG diast. ImmHg] | 6.5957 11.2328 11.0240

ESV [mL] 46.2992 143.7268 134.8579

EDV [mL] 116.4643 179.9982 178.5896

SV [mL] 70.1651 36.2715 43.7318

FE 0.6025 0.2015 0.2449

RC [bpm] 72.0744 91.6184 72

DC [L/min] 5.0571 3.3231 3.1487

RP [mmHg s/Ml] 1.0095 1.0490 1.0095

EmaxL [mmHg/mL] | 2.3936 0.6050 0.6050

EminLImmHg/mL] | 0.0659 0.0659 0.0659

43.2. SIMULATION DE L’INSUFFISANCE CARDIAQUE

DIASTOLIQUE

Pour simuler la dysfonction diastolique du ventricule gauche, on ne modifie que la

valeur de I’élastance minimale gauche. En augmentant E,,  de E, =0.0659
[mmHg/mL] & E,, =0.19 [mmHg/mL] on obtient un ventricule en insuffisance

cardiaque diastolique. La figure 4.6 montre le diagramme pression-volume pour ce type
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de dysfonction. L’augmentation de la pression de remplissage explique la diminution du

volume d’éjection et de la pression a la fin de la systole.
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Figure 4.6. Simulation de I’IC diastolique avec et sans régulation.

La pente de la relation pression-volume a la fin de la systole est la méme pour le
ceeur sain et en dysfonction diastolique, car la contractilité du ventricule n’est pas

affectée par cette dysfonction.

4.3.2.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE DIASTOLIQUE
AVEC ET SANS REGULATION

On note que le volume de remplissage du ventricule diminue en dysfonction diastolique.
Cette diminution produit une baisse du le volume d’éjection systolique et donc du débit
cardiaque. La figure 4.6 permet de constater que le volume a la fin de la diastole et le

volume d’éjection sont plus petits pour le systéme avec régulation carotidienne. On
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pourrait penser que le systéme sans régulation carotidienne se comporte mieux que celui
avec régulation, parce que le volume d’éjection est plus grand, mais il ne faut pas
oublier que le systéme avec barorécepteurs compense cette perte de volume en
augmentant le rythme cardiaque; par conséquenf, le débit cardiaque est plus grand pour

le systéme avec régulation (voir le tableau 4.4).

Tableau 4.4 : Comparaison de la dysfonction diastolique pour le systéme avec et sans

régulation carotidienne.

Ceeur sain avec | Ceeur en IC diastolique | Ceeur en IC diastolique
baroréflexe avec baroréflexe sans baroréflexe

Pao syst. [InmHg] 128.2121 85.8883 77.9336

Pao diast. [mmHg] | 78.0345 56.3039 48.3311

MPAo [mmHg] 94.9605 65.9889 58.6391

PVG syst. ImmHg] 128.2798 85.9289 77.9734

PVG diast. [ mmHg] | 6.5957 12.1400 12.3666

ESV [mL] 46.2992 31.5306 28.4255

EDV [mL] 116.4643 69.7819 71.5591

SV [mL] 70.1651 38.2512 43.1336

FE 0.6025 0.5482 0.6028

RC [bpm] 72.0744 90.2804 72

DC [L/min] 5.0571 3.4533 3.1056

RP [mmHg s/mL] 1.0095 1.0354 1.0095

EmaxL [mmHg/mL] { 2.3936 2.3936 2.3936

EminLimmHg/mL] | 0.0659 0.19 0.19

4.3.3. SIMULATION DE L’INSUFFISANCE CARDIAQUE COMBINEE

Pour terminer, nous simulons 1’insuffisance cardiaque combinée, dysfonction systolique

et dysfonction diastolique, en diminuant I’élastance maximale de £, _=2.3936
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[mmHg/mL] a E  =0.7 [mmHg] et en augmentant 1’élastance minimale de
E_=0.0659 [mmHg/mL]a £, =0.14 [mmHg/mL] du cceur gauche.

La figure 4.7 présente le diagramme pression-volume pour le ventricule en
dysfonction systolique et diastolique. Evidemment, les deux effets agissent sur le
systtme. L’insuffisance cardiaque systolique cause la diminution de la pente de la
relation pression-volume a la fin de la systole et la dysfonction diastolique cause
I’augmentation de la pression de remplissage et donc la diminution de la compliance par
la dysfonction diastolique. Les deux effets produisent la diminution du volume

d’éjection et de la pression a la fin de la systole.
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Figure 4.7. Simulation de I’JC combinée avec et sans régulation.
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4.3.3.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE COMBINEKE
AVEC ET SANS REGULATION

Dans le cas ou le ventricule se trouve en dysfonction systolique et diastolique, ce qui
n’est pas le cas le plus habituel, on observe d’apres la figure 4.7 qu’il y a une diminution
importante du volume d’éjection attribuable a 1’incrément du volume a la fin de la
systole et a la réduction du volume a la fin de la diastole. Le systéme baroréflexe
compense un peu cette situation en augmentant la résistance systémique périphérique et

le rythme cardiaque.

Tableau 4.5 : Comparaison de la dysfonction combinée pour le systéme avec et sans

régulation carotidienne.

Caur sain avec | Caeur en IC combinée Ceeur en IC combinée
baroréflexe avec baroréflexe sans baroréflexe

Pao syst. I nmmHg] 128.2121 64.2969 59.0539

Pao diast. [ImmHg] 78.0345 41.5983 35.2414

MPAo [mmHg] 94.9605 47.7403 42.5839

PVG syst. [ImmHg] 128.2798 64.3271 59.0819

PVG diast. [ImmHg] | 6.5957 15.0366 14.7621

ESV [mL] 46.2992 88.2873 80.5200

EDV [mL] 116.4643 112.1004 111.5059

SV [mL] 70.1651 23.8131 30.9858

FE 0.6025 0.2124 0.2779

RC [bpm] 72.0744 97.6100 72

DC [L/min] 5.0571 2.3244 2.2310

RP [mmHg s/mL] 1.0095 1.107 1.0095

EmaxL [mmHg/mL] | 2.3936 0.70 0.70

EminL[mmHg/mL] | 0.0659 0.14 0.14
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A ce stade, on ne sait pas avec certitude comment se comporte le systéme
baroréflexe. On sait que des changements se produisent pour compenser les différents
types d’insuffisances cardiaques, mais la littérature ne définit encore avec exactitude si
les ajustements se produisent uniquement sur le rythme cardiaque et sur la résistance
périphérique ou s’ils touchent d’autres parametres également. D’autres questions se
posent : Que se passe-t-il avec les €lastances des ventricules? Doivent-elles étres
modifiées? Les réponses a ces questions pourront sirement améliorer la modélisation de

ce systéme et constituent des avenues possibles pour la poursuite de ce travail.
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CHAPITRES5 MODELISATION DES SYSTEMES EN
ASSISTANCE

5.1. MODELE DE L’ASSISTANCE VENTRICULAIRE

Comme tous les dispositifs d’assistance ventriculaires (DAV) 1’assistance
CARDIANOVE VII (voir la figure 5.1), a été congue pour améliorer la qualité de vie
des patients atteints d’insuffisance cardiaque. C’est une pompe mixte qui utilise a la fois
le principe d’écoulement axial et celui d’écoulement radial [15]. On dit que ces pompes

sont & débit continue car a charge constante le débit demeure constant.

Figure 5.1 : Dispositif d’assistance ventriculaire CARDIANOVE VII.

On obtient un modele mathématique de la pompe en construisant une corrélation
entre le coefficient de débit phi (@) et le coefficient de pression psi () en modifiant
soit la vitesse de rotation ou bien la différence de pression entre I’entrée et la sortie de la
pompe ou le débit, et en mesurant les paramétres restants. Ces coefficients sont alors

calculés avec les équations 5.1 et 5.2 respectivement :
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Y
A 5.1
o= (5.D

AP
2 5.2
Y o (5.2)

ou @ est la vitesse de rotation en [rad/sec], AP la différence de pression entre I’entrée
et la sortie de la pompe en [Pa), O est le débit qui passe & travers la pompe en [m’/s], d

est le diamétre du rotor de la roue en [m] et p est la densité du sang en [kg/m’].
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Figure 5.2 : Equation caractéristique (-) et points calculés (+).

La figure 5.2, montre les points (y,p) obtenus a 1’aide de simulation

numérique. Les données ont été€ acquises en variant la vitesse de rotation de la pompe
ainsi que la charge pour obtenir le débit.
La courbe qui caractérise le mieux cette assistance ventriculaire est un polynéme

de troisiéme ordre (équation 5.3) :

Y =a,+ap+a,p’ +a,p’ (5.3)
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a, =0.684761 a, = 23.713481
a, =-5.211399 a, =~40.287488

et dont le coefficient de corrélation est R* = 0.988469
Si on remplace dans 1’équation 5.3 les coefficients ¢ (équation 5.1) et w

(équation 5.2), on obtient une deuxieme équation caractéristique :

o o o
AP = pd® (ao ry Sl (5.4)

En modifiant la charge AP, a vitesse constante @, on peut calculer le débit Q

qui doit étre fourni par l’assistance. La figure 5.3, illustre une famille de courbes
statiques qui décrivent la relation entre la différence de pression a travers la pompe et le

débit pour plusieurs vitesses de rotation.
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Figure 5.3 : Equation caractéristique (P-V).
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La plage nominale d’opération, c’est-a-dire la zone ou la pompe travaille
normalement, se situe de 30 a 120 [mmHg] pour la différence de pression et de 2 a4 6

[L/min] pour le débit.

5.2. SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE

Un dispositif d’assistance ventriculaire est généralement utilisé en support des patients
hospitalisés avec une insuffisance cardiaque systolique en phase terminale.
Typiquement, ils sont implantés a 1’intérieur de la cage thoracique, une canule relie
I’apex du ventricule a I’entrée de la pompe et sa sortie est anastomosée a 1’aorte
(ascendante ou descendante). C’est la disposition prévue pour la pompe
CARDIANOVE VII (voir la figure 5.4).

Pour évaluer D'influence que le dispositif d’assistance a sur le systéme
cardiovasculaire, il faut prendre en compte la contribution du débit sanguin fourni par la

pompe.

Pyimsonmey
Cirgyiption

Figure 5.4 : Disposition du systéme cardiovasculaire en assistance ventriculaire.
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5.2.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE

On considére que le DAV est branché€ en paralléle entre le ventricule gauche et 1’aorte

ascendante (voir la figure 5.5).
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Figure 5.5 : Schéma du systéme cardiovasculaire avec assistance ventriculaire gauche

Le systéme est donc 1égérement modifié par rapport a celui présenté a la section
2.4.1, car I'implantation de la pompe ajoute une contribution au débit qui circule dans le
systeme. Comme 1’assistance ¢jecte le sang dans 1’aorte et prend sa source du ventricule
gauche (figure 5.5), les deux premicres équations du systeme (2.13) sont modifiées car
le débit qui sort du ventricule gauche est maintenant égal a la somme du débit qui
traverse la valve aortique et le débit qui sort de la pompe. Le systéme cardiovasculaire
en assistance est donc modélisé par un systeme d’équations mixtes avec douze équations

différentielles et une équation algébrique (5.5).
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(CX)=0,-0:-0»
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5.2.2. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE

L’assistance ventriculaire s’utilise quand un patient est en insuffisance cardiaque
systolique et donc quand le débit cardiaque est réduit. Alors pour étudier le systéme
cardiovasculaire en assistance, on simulera ce systtme en insuffisance cardiaque
systolique (voir la section 4.3.1). De plus, comme la contractilité du ventricule gauche
est affectée par cette dysfonction la valve aortique n’est plus capable de s’ouvrir et donc
reste fermée. Le débit cardiaque est alors donné par le débit de sortie de la pompe.

Du tableau 5.1 on remarque que la pression aortique moyenne et le débit

cardiaque augmentent quand la vitesse de rotation de la pompe augmente. La résistance
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systémique périphérique et le rythme cardiaque ne sont pas modifiés et sont alors les

mémes que pour le systéme en conditions normales. A noter que la vitesse de rotation

doit étre plus supérieure a 2100 [rpm] pour ne pas provoquer le phénomeéne de suction.

Tableau 5.1 : Paramétres hémodynamiques pour un ventricule en assistance avec

différentes vitesses de rotation.

Vitesse de rotation de | Pression aortique Pression ventricule Débit cardiaque
Uassistance [rpm] moyenne [mmHg] gauche moyenne [L/min]
[mmHg]
6100 73.9963 20.7401 3.9508
7360 04.1942 14.6985 5.0523
8000 105.3196 11.3994 5.6592
10000 142.7620 1.9284 7.7133
120 F’"" T I T T T T
100} o
80 -
=
T 60
E
40- .
20 |
001 o0z 03 04 05 06 07 08 1
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Figure 5.6 : Pressions coté gauche de la circulation. L assistance ventriculaire est fixée a 7360 [rpm].
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Apres plusieurs expériences, nous avons ajusté la vitesse de rotation du DAV a
7360 [rpm] pour obtenir le débit cardiaque nécessaire pour couvrir les besoins de
I’organisme. On constate qu’a cette vitesse le débit cardiaque est 5.0523 [L/min], un
débit cardiaque normal chez une personne en santé au repos. De la figure 5.6 on note
qu’a 7360 [rpm] la pression aortique est toujours plus grande que la pression dans le

ventricule gauche et donc la valve aortique effectivement reste fermée.

53. SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE AVEC
REGULATION CAROTIDIENNE

Le diagramme de la figure 5.7 montre comment le systeme cardiovasculaire en
assistance est relié au systeme d’autorégulation. La pression aortique qui est I’entrée au
systéme baroréflexe est capté par les barorécepteurs et donc a différence du systeme
sans régulation, le rythme cardiaque et la résistance périphérique sont contrdlés par le
systéme baroréflexe. Le systéme complet est donc modélisé comme deux sous systémes
en parallele : le systeme baroréflexe, équations 3.5 a 3.15 et le systéme cardiovasculaire

assisté équation 5.5.

Svstéme
baroreflexe

Pression Rytlune cardiaque
aortique Résistance périphérigue

Systéme
cardiovasculaire

Dispuositif
d'assistance

Figure 5.7. Diagramme du systéme cardiovasculaire assisté avec régulation carotidienne.
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5.3.1. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE
AVEC REGULATION

Comme I’assistance est utilisée quand un patient est en dysfonction cardiaque
systolique 1’élastance maximale du ventricule gauche est diminuée. On fixe cette

élastance pour simuler le cas présenté a la section 4.3.1, c’est-a-dire £, _=0.605

[mmHg/mL]. Apres plusieurs expériences (voir tableau 5.2 et figure 5.8) on a observé
que pour atteindre une condition physiologique normale, c’est-a-dire un débit cardiaque
de au moins 5 [L/min] et une pression aortique moyenne d’environ 90 [mmHg], la
vitesse de la pompe devait étre au moins 6990 [rpm], on fixe alors, la vitesse de la

pompe a cette valeur.

Tableau 5.2 : Parametres hémodynamiques pour un ventricule en assistance avec

différentes vitesses de rotation. Systéme avec régulation carotidienne.

Vitesse de Pression | Pression Débit Rythme Resistance
rotation de aortique ventricule gauche | cardiaque cardiaque | périphérique
DUassistance | moyenne | moyenne [mmHg| | [L/min] [bpm] [mmHg/mlL/s|
[rpm] [mmHg]

6500 79.9466 20.8412 4.4566 85.9087 0.9706

6990 85.8855 17.341 5.0547 80.2289 0.9127

7360 91.5346 13.6537 5.7091 74.7242 0.8547

8000 96.762 10.0655 6.3786 70.2109 0.8027

8500 101.6549 [ 6.7913 7.0408 66.9517 0.7589

De méme que pour le systéme cardiovasculaire sans régulation nous avons ajusté
la vitesse de la pompe pour fournir le débit cardiaque nécessaire. On observe qu’a 6990
[rpm] la pression aortique moyenne est 85.8029 [mmHg] et la pression ventriculaire
gauche moyenne est 17.6496 [mmHg], le débit cardiaque atteint est donc 5.05484
[L/min].
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Figure 5.8 : Pressions c6té gauche de la circulation. L’assistance ventriculaire est fixée a 6990 [rpm].

Maintenant que les modeles du systéme cardiovasculaire assisté avec et sans
régulation carotidienne ont été étudiés séparément nous pouvons les comparer et évaluer
I'influence que le systeme de régulation a sur le systeme cardiovasculaire. On observe
que pour réussir le méme débit cardiaque, environ 5 [L/min], le systéme sans régulation
a besoin de faire fonctionner la pompe environ 400 [rpm] plus vite. Autrement dit, pour
la méme vitesse de rotation par exemple 7400 [rpm] la régulation du systéme
baroréflexe apporte un débit cardiaque de 0.6264 [L/min], environ 10% du débit total.
On remarque aussi une diminution des pressions moyennes dans le systéme
cardiovasculaire autorégulé.

L’impact du systtme baroréflexe sur le systétme cardiovasculaire
hémodynamique est donc important pour I’'implémentation du syst¢me de contrdle, car
I’objectif du controleur est de fournir le débit nécessaire pour couvrir les besoins

énergétiques de 1’organisme.
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CHAPITRE 6 STRATEGIE DE CONTROLE
6.1. VARIABLE DE CONTROLE

Il y a plusieurs indices utilisés par les médecines pour évaluer la fonction ventriculaire
gauche [70-74]. Un des ces indices est le travail d’éjection (SW = Stroke work). Le
travail d’éjection (TE) est la surface délimitée par la courbe pression-volume (voir la
figure 6.1) et donc se calcule comme I’intégrale de la pression en fonction du volume
ventriculaire. C’est ce que le ventricule délivre au systéme cardiovasculaire, en termes

de pression et de volume.

Pression A

VG

PFS

PFD S

Figure 6.1 : Courbe pression-volume ventricule gauche. La surface délimitée par cette courbe est le

travail d’éjection.

En général en clinique le travail d’éjection se calcule comme le produit du
volume d’éjection ventriculaire fois la différence de pression entre la pression aortique

et la pression capillaire bloquée [70-74] (équation 6.1).
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TE = SV(PA4o-PCB) (6.1)

La pression capillaire bloquée est une pression qui est mesurée habituellement
en clinique pour diagnostiquer la sévérité de I’insuffisance cardiaque ventriculaire. Cette
pression fournit un estimée de la pression dans le ventricule gauche. Comme notre
modéle calcule la pression ventriculaire, la pression capillaire bloquée sera estimé a

partir de la pression dans le ventricule gauche, alors 1’équation 6.1 devient :

TE =SV(PAo-PVG) (6.2)

Le travail d’éjection a été choisi comme indice de contréle pour deux raisons. La
premiére évidemment parce que c’est un parametre avec lequel on peut évaluer 1’état
inotrope du ventricule gauche, c’est-a-dire qu’on peut estimer la propriété¢ de
contractilité du ventricule et donc le degré d’insuffisance cardiaque du patient. Et la
deuxiéme parce que la pompe (assistance ventriculaire) fournit une puissance, c’est-a-
dire travail par unité de temps, et non pas un volume ou une pression. C’est finalement
’organisme qui détermine et traduit cette puissance en pression et débit.

Le travail d’éjection sera calculé comme I’intégrale de la différence de pression

entre I’aorte et le ventricule gauche fois le débit pompé par 1’assistance :

T,

P

[(Pa0—PVG)Q, dr (6.3)

0

Une fois définie la variable a contrdler il faut déterminer quel sera la référence a
suivre par le contrbleur. De la littérature [18, 19, 70-74] on sait que normalement le
travail d’éjection est de 3000 a 8900 [mmHg mL/s], c’est-a-dire de 0.4 a 1.1866 [W].
On établira alors comme référence a suivre 5600 [mmHg mL/s] (0.7466 [W]) c’est-a-

dire que pour une différence de pression d’environ 66 [mmHg] ’assistance va fournir
que p
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un débit cardiaque de 5.1 [L/min]. Cette référence est valide pour un sujet qui est au
repos, évidemment si le patient fait de I’activité physique la référence doit étre modifiée

pour que la pompe puisse fournir plus de débat.

6.2. CONTROLEUR PROPOSE

Le systeme de controle doit étre capable de s’adapter rapidement aux besoins de
I’organisme. Il doit donc fournir la vitesse de rotation de 1’assistance ventriculaire de
fagon a procurer un débit cardiaque normal pour un patient en insuffisance cardiaque.
Le contréleur que nous proposons dans ce mémoire respecte ces conditions. La structure
du systtme de commande proposé est décrite par la figure 6.2. La variable de
commande (sortie du contrdleur) est la vitesse de rotation du DAV. L’erreur entre la
référence (travail d’éjection requis) et le travail d’éjection mesuré est I’entrée du
controleur. La variable a controler est la moyenne du travail d’éjection dans le cycle

cardiaque (voir la section 6.1).

Systéme a contvéler

Systéme
e 1 baroréflexe
far — “ommande : s
Référence " Eirewm Contréleur . d]'.')lslfotsmf "
Travail d'éjection $- Vitesse assistance Qe Systeme
de référence cardiovasculaire

Pho
Caleul du travail PVG Variables
d’éjection moyen | c—z— hémodynamiques [
P

Figure 6.2. Diagramme en boucle fermée du systéeme de commande.
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Comme le systéme a contrdler est un systeme avec des non linéarités complexes,
les techniques de contrdle classique sont difficiles a appliquer. On utilisera un régulateur
a action proportionnelle-intégrale PI pour contrédler le travail d’éjection. Le contrdleur
doit étre robuste et doit étre capable de s’adapter aux modifications hémodynamiques
(variations de I’¢lastance du ventricule) et aux changements dans 1’activité physique

(repos, exercice).
6.2.1. REGULATEUR PI

Le régulateur PI (action proportionnelle-intégrale) est une combinaison d’un régulateur
P et un régulateur I [75-77]. Le signal de commande u(z) dans sa forme classique est

décrit par :

u(t)=Ke(t)+ K, [e(c)de (6.4)

0

ol e(t) est ’erreur entre la référence et la variable a contrdler et oi K , ¢t K, sont les

gains du controleur a déterminer.

L’équivalent numérique du régulateur PI [78, 79] est :

u(kr)=er(kT)Miie((h-1)12~)+e(,,T)

(6.5)

Le régulateur PI numérique que nous proposons met a jour la vitesse de rotation

de la pompe de la fagon suivante :

o, =0, +Ao (6.6)
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Ao =K,,e(kT)+K,i e((h—l)T2)+e(hT)

(6.7)

ou @, est la vitesse a I'instant précédant, Ae est la sortie du controleur PI, K, et K,

sont les gains & régler et e(kT) est erreur :

e(kT)=TE,, ~TE (kT) (6.8)

Idéalement la sortie du controleur doit étre égale a la référence c’est-a-dire que
I’erreur statique (erreur en régime permanent entre la sortie du contrbleur et la loi
d’entrée) doit étre nulle, mais on considére acceptable une erreur de moins de 1 %. Le
temps d’établissement doit aussi étre petit car on veut que la vitesse de 1’assistance
s’ajuste le plus rapidement aux changements du systeme. Un temps d’établissement de
moins de 20 cycles est désirable. Les gains du contréleur sont alors fixés pour atteindre

ces objectifs (K, =0.095 et K, =0.089).

6.3. RESULTATS

L’algorithme de contréle étudié a la section 6.2.1 a €t¢ mis en ceuvre dans le
logiciel MatLab (© MathWorks Inc.). Pour démontrer I’efficacité et la précision du
controleur on fera plusieurs expériences. Premiérement on simulera le modele assisté en
défaillance systolique, c’est-a-dire pour Emax=0.605 [mmHg/mL] (normalement 2.3936
[mmHg/mL]), au repos. Le contrdleur doit étre capable de s’ajuster automatiquement et
doit suivre la référence qu’on lui demande 0.7466 [W] (5600 [mmHg mL/s]). Les
résultats de la figure 6.3 montrent que la référence est atteinte apres 15 cycles et que la
vitesse de rotation de la pompe pour atteindre cette référence est 7024.8806 [rpm]. Le
débit cardiaque est 5.0881 [L/min], le rythme cardiaque est 79.9343 [bpm] et la

résistance systémique périphérique est 0.9192 [mmHg s/mL]
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Figure 6.3. Variables hémodynamiques et réponse du contrdleur pour une référence de 0.7466 [W].
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Il a été démontré qu’aprés I’implantation d’un DAV le ventricule récupére sa

capacité de contraction [73, 74] alors c’est correct de supposer qu’Emax augmente apres

un temps. Le contrOleur devrait donc étre capable de s’ajuster a cette modification

hémodynamique. La figure 6.4 montre les variables hémodynamiques pour le systeme

assisté en dysfonction systolique. Pour les premier quarante-neuf cycles Emax = 0.605

[mmHg/mL], dans le cycle suivant nous introduisons un changement dans la valeur

d’Emax (Emax=0.89 [mmHg/mL]). On observe que le contrdleur s’ajuste sans

problémes a cette variation de 1’élastance. Le travail d’¢jection désiré est retrouvé a une

vitesse de 7150.9382 [rpm] et le débit fourni par le DAV est 5.3321 [L/min]. A noter

que la différence de pression entre la pression aortique et la pression du ventricule

gauche diminue et donc pour maintenir le méme travail d’éjection de référence le débit

cardiaque augmente.
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Figure 6.4. Variables hémodynamiques et réponse du contrdleur pour une modification d’Emax dans le

cinquantiéme cycle.

Finalement nous simulons le modéle assisté en insuffisance cardiaque systolique
(Emax=0.605 [mmHg/mL]), mais pour différents niveaux d’activité physique. La
référence a suivre par le controleur doit donc étre modifi€e car le travail d’éjection est
maintenant plus grand 1.7998 [W] (13500 [mmHg mL/s]).

L’exercice est simulé en ajoutant un délai a la voie efférente sympathique et

vagale [12, 80, 81] aux équations 3.3 et 3.4 de la section 3.3.1.1 :

fos = Fount (S = fruwe J€x0™' " = délai,, (6.9)

fo =[:f;)v,0+ - exp(f”kfmoﬂ/l:l+exp(f”kfaojjl—délaiev (6.10)
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oudelai_es=15.2 [pic/s] et délai_ev =5 [pic/s].

Un délai est aussi introduit a la résistance systémique périphérique pour simuler
la dilatation des vaisseaux sanguins due a I’activité physique [12, 80, 81].

L’exercice a été simulé pour une période de cent cycles a partir du cinquantiéme
cycle. Les résultats des figures 6.5, 6.6 et 6.7 montrent que pour les premiers cinquante
cycles, quand le systéme est au repos, les variables hémodynamiques se comportent
comme dans la premic¢re expérience. Quand I’activité physique est induite le systéme
baroréflexe régule les variables hémodynamiques, le rythme cardiaque augmente a
103.8738 [bpm] et la résistance systémique périphérique diminue a 0.5178 [mmHg
s/mL]. La différence de pression entre la pression aortique et la pression du ventricule
gauche diminue et le débit fourni par la pompe augmente & 9.3282 [L/min]. La nouvelle

référence est atteinte autour du quatre-vingt-cinquiéme cycle a une vitesse de

9629.1052 [rpm].

_— - - 1 1
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

-100 ! 1 i 1 1 1 ! | ;
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

Cycle

Figure 6.5. Variables hémodynamiques; pression aortique, pression du ventricule gauche et débit de la

pompe pour différents niveaux d’activité physique.



110~

RC

70

100 |

60

81

1.4

1.2

R3

0.8
0.6

0.4

0

20

— i

20

40

60

80
,\\‘
L L 1
40 60 80

1 1 L
100 120 140

S O N
100 120 140
Cycle

160

160 180

I.
180

|

I

|
200

Figure 6.6, Variables hémodynamiques; rythme cardiaque et résistance systémique périphérique pour

10000 -

8000
6000

Vitesse

4000

2000

différents niveaux d’activité physique.

|

L b

77777777 o N —

| W

i —]

Y S B IS B L i | !
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

T — L T I A B

S f B

v | | i 1 ! L 1 t . ]
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200

Cycle

Figure 6.7. Variable de contréle et réponse du contrdleur pour différents niveaux d’activité physique.
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6.3.1. BRUIT DE MESURE

Pour tester la robustesse du contréleur nous introduirons du bruit gaussien a la
variable de contrdle, c’est-a-dire au travail d’éjection. Puisqu’on mesure la pression
aortique et la pression dans le ventricule gauche, nous ajoutons le bruit a ces variables et
donc indirectement au débit fourni par la pompe et au travail d’éjection. Le bruit
gaussien sera introduit avec la fonction awgn du logiciel MatLab (© MathWorks Inc.).
Les figures 6.8 et 6.9 montrent les variables hémodynamiques et la réponse du
contréleur pour un bruit gaussien de 25 [dB]. On observe que le débit et la pression
aortique sont trés bruités, par contre le bruit n’affecte pas la variable de commande
(vitesse de rotation de 1’assistance). On peut alors conclure que 1’algorithme de contrdle

proposé est robuste.
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Figure 6.8. Variable hémodynamiques avec bruit de mesure.
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CONCLUSIONS

L’implémentation d’un modele précis et fiable du systéme cardiovasculaire et le
développement d’une stratégie de contrle pour un dispositif d’assistance ventriculaire
en support des patients en insuffisance cardiaque systolique en phase terminale a été
mise en ceuvre dans ce mémoire.

Le modele du systeme cardiovasculaire a huit chambres présenté dans ce travail
est une représentation assez précise et fidele et offre un avantage par rapport a celui de
six chambres, il considére le phénomene de I’onde dicrote. Le systeéme & huit chambres
est modélis€ comme un circuit analogue avec des résistances, capacitances et
inductances. Nous avons recalculé ces parametres pour obtenir des réponses
physiologiques normales. Deux modéles de 1’élastance du ventricule ont été étudiés le
modele présenté par Sunagawa et al. et le modele introduit par Stergiopulos ez al. Les
résultats montrent que malgré des pressions du coté droit du cceur un peu élevées, elles
peuvent étre considérées dans les rangs normaux pour une personne en santé. La
circulation systémique se comporte comme attendu et les variables hémodynamiques
comme le débit cardiaque, les volumes ventriculaires et la fraction d’éjection le font
aussi.

Le systeme baroréflexe a été introduit pour établir 'importance de
I’autorégulation chez un patient en insuffisance cardiaque. L’intégration du modé¢le
baroréflexe au modele du systéme cardiovasculaire en assistance a ét€¢ ¢tudiée. Les
simulations montrent que le modele combiné est précis et reproduit le comportement des
données expérimentales telles que rapportées dans la littérature pour une personne en
santé et pour un patient en défaillance systolique au repos et en exercice. En modifiant
certains parametres du systeme cardiovasculaire nous pouvons simuler différents types
d’insuffisance, si on compare le comportement du systtme cardiovasculaire sans
régulation avec le systéme cardiovasculaire régulé, on remarque que des changements
hémodynamiques se produisent dans le systéme avec régulation quand les dysfonctions

se présentent. Le systéme baroréflexe induit des modifications dans la résistance
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périphérique et le rythme cardiaque, ces modifications (augmentation du rythme
cardiaque et de la résistance systémique périphérique) créent des changements dans le
débit cardiaque.

La stratégie de contrOle physiologique implémentée incorpore l’apport des
barorécepteurs en terme de débit. En introduisant cette information a4 I’entrée du
contrdleur I’algorithme de contrdle relie les changements hémodynamiques produits par
le systéme de régulation et ajuste la vitesse de rotation de 1’assistance pour fournir le
débit cardiaque nécessaire. L’indice de commande choisi est le travail d’éjection, cet
indice est largement utilisé en clinique pour évaluer la condition du patient. De plus il ne
faut pas oublier que la pompe fournit une puissance et non pas un volume ou une
pression et que c’est enfin 1’organisme qui traduit cette puissance en pression et débit.

Les résultats des simulations montrent que : (1) le contrdleur proposé s’ajuste et
répond au changement physiologiques a la suite de l’activit¢ physique et aprés la
récupération de la capacité de contraction du ventricule; et (2) le contrdleur développé
répond assez rapidement a ces modifications et proportionne la vitesse nécessaire pour
avoir une erreur statique presque nulle. De plus, il est robuste par rapport au bruit de
mesure car méme si on ajoute du bruit aux variables le contréleur est capable de

s’ajuster aux exigences.
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