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SOMMAIRE

Cette étude décrit un modele de la propagation de I'excitation électrique dans un
tissu cardiaque pour analyser les facteurs qui affectent la stabilité de I’activité réentrante.
Les éléments de base du modeéle sont: des cibles paralléles uniformes identiques et
excitables reliés entre eux par un réseau de résistance fixe, et une représentation
dynamique des propriétés membranaires cardiaques. Le modéle membranaire incorpore
des composantes ioniques de la membrane cellulaire cardiaque : un courant de sodium
rapide. un courant de calcium lent entrant, une séric des courants potassiques et une
capacité membranaire. La concentration intracellulaire des ions de calcium [Caliq
augmente en fonction du courant calcique transmembranaire au début du potentiel
d’action et retourne a son niveau de base a la fin de la phase de repolarisation. Les
courants non linéaires dans le modele membranaire sont décrits par le modéle de porte.
lls sont exprimés selon la formulation de Hodgkin-Huxley. Ce modéle membranaire est

connu sous le nom de Luo-Rudy phase 1.

Dans cette étude. on a supposé que chaque cellule ait une forme cylindrique de 10
pm de diameétre et de 100 um de longueur. Les cellules sont reli€ées bout a bout pour
former un cable excitable. Chaque tranche de tissu est formée par une série de ciables
paralléles et identiques. Le tissu cardiaque consiste plusieurs tranches paralleles et

identiques. Les cibles et les tranches sont reliées entre eux par un réseau de résistances



vil
fixes dans la direction transversale et latérale. Ces résistances sont considérées comme les

résistances intercellulaires suivant les directions déja mentionnées.

Comme étape préliminaire menant i 1'étude de la réentrée, nous avons étudié la
propagation de I'impulsion électrique dans un modéle de tissu bidimensionnel et
tridimensionnel respectivement. L'amplitude de la stimulation est de i’ordre de 1.38 le
courant de seuil (threshold) et sa durée est de 2 msec. Nous avons simulé la variation de
la vitesse maximale de dépolarisation et de la vitesse de conduction en fonction de la
valeur de la résistance entre les cibles pour un front d’onde plane qui se propage dans le
modéle de tissu. La stabilité de I'approche de solution a été testée en fonction de
'incrément du temps pour la vitesse maximale de dépolarisation et pour la vitesse de
conduction. La stabilisation de la vitesse de conduction en fonction du temps d"activation
est validée pour une stimulation ponctuelle appliquée au centre du tissu. Les résultats

obtenus montrent une bonne concordance avec les travaux déja publiés.

La solution numénique du potentiel membranaire est obtenue en utilisant la
technique suivante : la propagation dans un cible donné dans le tissu est contrblée par
I’équation du cible standard. A chaque instant de temps, la distribution du potentiel dans
n’importe quel cible est calculé en supposant qu’il est isolé des autres. On ajoute une
perturbation pour tenir compte du flux de courant entre les cibles adjacents. Ces étapes
sont résumées par : [) on calcule le courant ionique le long de chaque cible, 2) on utilise

le courant ionique et la distnbution du potentiel a I'instant t pour résoudre le potentiel V
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le long de chaque cdble, 2 I'instant t+At, en supposant que les cables sont isolés, 3) on
calcule les effets des interactions entre les cibles, 4) on ajuste la distribution du potentiel

dans chaque céble pour tenir compte des connections transversales et latérales, 5) on fait

une mise a jour et on recommence |’étape | pour un nouvel incrément de temps.

Dans un premier temps la réentrée dans le tissu cardiaque a été initiée par le
protocole standard de stimulation S1-S2 ou ‘Cross-shock Protocol’ postulé en théorie par
Winfree et utilisé aussi dans plusieurs études expérimentales. Tout d’abord on génére une
onde plane transversale par une stimulation S1 de forme rectangulaire, de 2 msec de
durée et de 100 pA/cm® d’amplitude. Ce courant est appliqué le long du coté supérieure
du tissu. S est suivie par une stimulation prématurée S2, de méme forme, méme
amplitude et méme durée que celle de S1, appliquée sur un quart et sur un huitiéme du
tissu pour un modéle de tissu bidimensionnel et tridimensionnel respectivement.
L’intervalle de temps entre I’application de la stimulation SI et la stimulation S2 a été
choisie de sorte qu’il existe un recouvrement de I'excitabilité prés de la zone
longitudinale supérieure du tissu. Une réentrée soutenue est observée lorsqu’il existe une
région excitable de grandeur appréciable entre le front d’onde dépolarisant et le front

d’onde répolarisant.

La courbe de restitution du potentiel d’action relie la durée du potentiel d’action
(DPA), a un point donné, avec I’intervalle diastolique (ID) au méme point. L’intervalle

diastolique ou le temps de recouvrement, mesure successivement le temps entre la
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repolarisation et la dépolarisation de la membrane. Ce temps est mesuré au méme seuil
du potentie] membranaire tel que la durée du potentiel d’action. Durant cet intervalle, la
membrane recouvre ses propriétés du repos jusqu’a la prochaine excitation. La courbe de

restitution DPA incorpore toutes les complexités sous-jacentes de la relation entre la

durée de I'impulsion et I'état de recouvrement partiel du tissu.

L’importance de la courbe de restitution de la durée du potentiel d’action a été
accentuée par des nombreuses études. Ces €tudes suggérent que la dynamique de la
courbe de restitution ait des implications particulieres sur le développement des
arythmies ventriculaires. La pente de la courbe de restitution détermine si I’activité
électrique d’une onde spirale se divise a des spirales multiples en créant une transition
entre la tachycardie et la fibrillation ventriculaire. Une pente suffisamment raide méne : a
une période double dans la durée du potentiel d’action pour une cellule stimulée
rapidement, & des oscillations quasi périodiques de la durée du potentiel d’action durant
un mouvement circulaire de I'impulsion dans un anneau de tissu. aussi a des fronts de
repolarisation lents et des oscillations de la longueur d’onde qui cause la rupture

(breakup) dans un modeéle de tissu bidimensionnel.

Dans notre modéle, I'étude de la dynamique de la réentrée autour d’une zone de
bloc fonctionnel est basée sur les courbes de restitutions DPA(ID) et sur les variations de
la pente de ces courbes avec un ou plusieurs parameétres du modele membranaire. Cette

technique a été appliquée sur une cellule isolée afin d’identifier le réle de chaque



parameétres. On a changé les conductances maximales des courants sodiques, calciques et
potassiques. Les courbes de restitutions respectives de chaque ion montrent que les
conductances du courant calcique et du courant potassique dépendant du temps affectent

considérablement ces courbes et par la suite la pente de ces courbes.

L'identification des parameétres significatifs pour une cellule nous méne a la
question de I'utilité de cette approche pour étudier la dynamique de 1"activité réentrante
dans un modéle de tissu multidimensionnel. Pour répondre a cette question, on a simulé
la réentrée dans un modéle de tissu multidimensionnel. Les résultats de simulation
permettent d’observer différents types de réentrée avec la variation de la conductance
des courants calciques et potassiques. Une réentrée stable est observée lorsque : la valeur
de la conductance calcique est plus petite que 0.03 mS/cm”, la valeur de la conductance
potassique dépendant du temps est plus grande que 1.974 mS/cm”. Pour des valeurs de

g,, vanant entre 0.03 et 0.04 mS/cm®, on a observé une réentrée instable qui se manifeste

par une rupture du front d’onde et une région excitable assez petite. Pour des valeurs
assez ¢levées, cette rupture donne naissance a des fronts d’ondes multiples. C’est une
désorganisation compléte de I’activité et ce cas se ressemble a un état de fibrllation. On
note que le changement de la conductance permet d’obtenir un potentiel d’action et une
période réfractaire absolue de courte durée. Cela permet de faciliter 1’établissement d’une

réentrée soutenue dans un tissu de petites dimensions.
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Les observations recueillies a I'aide de ce modéle nous permettent a préciser
certains mécanismes responsables de la stabilité de I’activité réentrante dans un modéle
de tissu cardiaque. Les conductances des courants calciques et potassiques jouent un rdle
principal dans le processus de la stabilisation du rythme et empéchent la fibrillation. Cela
permet de développer des médicaments anti-arythmiques plus etficaces et sélectives et

aide a diminuer le taux de mortalité due aux problémes cardiaques.
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ABSTRACT

This study describes a computer model of electrical propagation in a cardiac tissue
in order to investigate the factors affecting the stability of cardiac reentrant activity. The
basic elements of this model are a set of parallel uniform identical excitable cables
connected together by a network of resistors and a dynamic representation of the cardiac
cellular membrane. The membrane model incorporates ionic components of the cardiac
cells which include a fast sodium current, a slow inward current, a set of potassium
currents and a membrane capacitance. The intracellular calcium concentration increases
as a function of the calcium membrane current at the onset of the action potential and
returns to its resting level at the end of repolarization phase. The gating model describes
the non-linear currents of the membrane model. The formulation of these currents follows

the Hodgkin-huxley type model. The membrane model is known as Luo-Rudy phase |.

In this study we suppose that each cell has cylindrical form of 100 pm length and
10 um diameter. The cells are connected at their ends to form a cable. Each layer in the
tissue consists a set of identical parallel excitable cables connected together by a series of
fixed resistors in the transverse direction. The cardiac tissue in the model constitutes a set
of parallel identical layers. Each layer is connected to the other by a series of resistors in
the lateral direction. These resistances represent the gap junction’s resistances in the

transverse and lateral direction, respectively.
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As a preliminary step leading to study the reentrant activity, we begin studying the
propagation of electrical excitation in a two and three-dimensional model of cardiac
tissue. We stimulate the tissue by a rectangular pulse stimulus equal to 1.38 threshold
current and 2 msec in duration. We simulate the variation of the maximum rate of
depolarization and of the conduction velocity as a function of transverse resistance
between cables with a flat wave front propagating in the tissue model. The stability of the
approach is tested by the invariance, as a function of time step, of the maximum rate of
depolarization and the conduction velocity. The stabilization of conduction velocity as a
function of activation time was validated by a point stimulation applied at the center of

the tissue. The results shows a good concordance with the literature.

Numerical solution of membrane potential was obtained using the following
technique: the wave propagation in a given cable is governed by the standard cable
equation. At each time step. the potential distribution in a given cable is calculated
assuming it is isolated from the other. We add a perturbation in order to take account of
current flux between the adjacent cables. These steps is summarized as follows: 1) we
calculate the ionic current along each cable, 2) we use ionic current and the potentiai
distribution at a previous instant of time t to calculate the potential ¥ along each cable at
time t+At assuming that the cables are isolated, 3) we calculate the effect of interaction
between cables, 4) we adjust the potential distribution in each cable to include the effect
of transverse and lateral connections, 5) we update the potential and we recalculate the

new ionic current for a new time step.
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The reentry was initiated in the tissue by the standard cross shock protocol
postulated in theory by Winfree and which has been used extensively in experimental
studies. A transverse plane wave was generated by a rectangular stimulus S1 of 2 msec
duration 100 pA/cm’ amplitude. S| was applied on the upper edge of the tissue followed
by a premature rectangular stimulus S2 of 2 msec of duration 100 HA/cm’ of amplitude.
S2 was applied over one quarter of the tissue for the two-dimensional tissue model and
one eighth of the tissue for the three-dimensional tissue modei. The time interval between
S1 and S2 was chosen in a way to have recovery of excitability near the upper
longitudinal edge of the tissue. A sustained reentry occurs when there is a large excitable

gap between the depolarization and the repolarization front.

The action potential duration restitution curve relates the action potential duration
(APD) at a given point in the tissue with the previous diastolic interval (DI) at the same
point. This DI, or recovery time, measures successively the time between repolarization
and the depolarization of the membrane, measured at the same membrane potential level
as the APD. The membrane recovers its resting properties during this interval until the
next excitation. Therefore the APD-restitution curve incorporates in a single curve all the
ionic complexities underlying the relationship between the pulse duration and the

partially recovered state of the tissue.

The importance of APD-restitution in cardiac dynamics has been emphasized in

numerous studies. These suggested that the dynamics of the restitution curve had a
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particular implication on the development of ventricular arrhythmias. The slope of the
restitution curve determines whether the electrical activity of spiral wave can split into
multiple spirals creating a transition from tachycardias to fibrillation. A sufficiently steep
restitution curve can lead to a period doubling instability of the APD of a single cell
under rapid pacing, to related quasi-periodic oscillations of the APD during circular
motion of a pulse in a ring of tissue, as well as to slow repolarization fronts and

wavelength oscillations that can cause wave breakup in a 2D tissue.

[n our model, the dynamic of the reentry around a functional block was analyzed
by the APD-restitution curve and the variations of the slope of these curve as a function
of one or more parameters of the membrane model. This approach was tested in an
isolated cell in order to identify the role of each parameter. We changed the conductance
of the sodium, potassium, and slow inward current up and down from their nominal
values. We found that the calcium and potassium channels conductances affect

considerably the corresponding restitution curve and its slope.

The identification of the significant parameters will leads us to the question about
the utility of this approach to study the dynamic of reentrant activity in a
multidimensional preparation model. To do so, we tested this approach in a two-
dimensional model. The simulation results allow us to see the different types of reentry

when we change the conductance g, and g, of the calcium and potassium currents,

respectively A stable reentry was observed when: the value of calcium conductance g,, ts
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less than 0.03 mS/cm” and the value of the time dependent potassium conductance g, is
greater than 1.974 mS/cm”. For values g, varying between 0.03 and 0.04 mS/cm?, we
observed a breakup of wave front and a small excitable gap. For higher values of g, , this

breakup generates multiple wave fronts and a complete disorganization of electrical
activity, which looks similar to fibrillation. We noted that the conductance reduction
allows us to obtain an action potential and an absolute refractory period of short duration.
These conditions facilitate the initiation of sustained reentry in a tissue of smail

dimensional.

The observations collected from the model permit us to precise those mechanisms
responsible for the stability of reentrant activity in cardiac tissue. The conductances of the
calcium and potassium currents plays a major role in stabilizing the cardiac rhythm and in
preventing cardiac fibrillation. The results obtained from this study can contribute toward

the development of more efficient and selective anti-arrthythmic drugs.



Xvii

TABLE DE MATIERES
DEDICACE v
REMERCIEMENTS v
SOMMAIRE ......o.oeeeeemeeenesesesssasensassmssossessessssossssssssssssssssssassssesssssssssssssssssssssessessssossossosen \Y |
ABSTRACT XII
TABLE DE MATIERES XVvil
LISTE DES TABLEAUX - XXII
LISTE DES FIGURES . XXIII
LISTE DES NOTATIONS ET DES SYMBOLES XX¥vil
LISTE DES ANNEXES XXXIX
CHAPITRE I |
INTRODUGCTION. e oeeceeeeeeneneesessssesssssnsessssasssnssnesssnssssssssssassssessssesssssasesossessatesssssossass i
1.1- EXCITATION CARDIAQUE NORMALE ......ooomieieeiseeeeeecveeeseeeseevesssnrens |
1.1.1- ANATOMIE DU TISSU MUSCULAIRE CARDIAQUE ..o 2
1.1.2- SYSTEME DE CONDUCTION DU COEUR ..o eeeeeeeeeena 3
1.1.3- DECLENCHEMENT DU POTENTIEL D’ACTION ...ooomeeeeeeeeeeereene 3
1.1.4- GENERATION DU POTENTIEL D’ACTION ..ot 3
1.2- ARYTHMIE CARDIAQUE. oo ereeeesvsessesnsssssssssssansansanss 5
1.2.1- INITIATION NORMALE ET ANORMALE DE L'IMPULSION ............ 6
1.2.1.1- AUTOMATICITE oot eeeeee e sese e e 6
1.2.1.2- ACTIVITE DECLENCHEE . e nann 6

1.2.2- CONDUCTION ANORMALE DE L’IMPULSION ........cccoiiiinnes 7



1.2.2.1- BLOC DE CONDUCTION.........oomvmrrrereeerenseeerseressnrsessessssssesssesssessenes 8
1.2.2.2- BLOC UNIDIRECTIONNEL ET REENTREE........cccooveerrrrererreenene 8
1.2.3- ANOMALIES DANS LA GENERATION ET DANS LA CONDUCTION
................................................................................................................... 10
1.2.3.1- PARASYSTOLE ...ttt seneesse s 11
1.2.3.2- BLOC DANS LA PHASE 4 DU POTENTIEL D'ACTION.............. 1
1.3- BUT DU PRESENT TRAVAIL....ooeomieeieeeeeeeeeeeee e ssenn 12
1.4- ORGANISATION DE LA THESE ... .coouroeeereeeeceeeeeeme st esansesssens 13
CHAPITRE Il 4
ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE 14
2.1- HISTORIQUE DE LA MODELISATION DE LA PROPAGATION ............. 15
2.2- MODELISATION DE LA PROPAGATION .........ovooeveeeerereeeeereeeseeerinerenns 17
2.2.1- APPROCHE DE TYPE REACTION DIFFUSION.........coooervererererenninns 17
2.2.1.2- MODELE MONODOMAINE CONTINU ....c.cooevmruerreireensrieestenanns 18
2.2.1.3- MODELE MONODOMAINE DISCRET.......oconommeeereeerererreeerenanes 19
2.2.1.4- MODELE BIDOMAINE ...t eseesseeseesessssssans 20
2.2.1.5- MODELISATION DE L'EFFET DE LA STRUCTURE SUR LA

CONDUCTION ......ooooeemeeeeeeeteesesesss s seesseessasssssssssessssesssesnes 22
2.2.1.5.1- EFFETS DE COUPLAGE CELLULAIRE........ormecerrrrereene. 22
2.2.1.5.2- EFFETS DE BAIN ET DE LA NATURE BIDOMAINE ........... 26
2.2.2- APPROCHE DE TYPE AUTOMATE CELLULAIRE...........ccoorrunnnee. 28
2.2.2.1- MODELE DE COEUR COMPLET ........ooreerereeeeeeeeeeeveeereeeeeveneanes 30

2.2.3- APPROCHE DE TYPE EIKONAL ..ot eeneenen 33
2.3- MODELISATION DE LA REENTREE ..o 34
2.3.1- REENTREE AUTOUR D’UN OBSTACLE ANATOMIQUE ................. 36
2.3.1.1- INITIATION DU BLOC UNIDIRECTIONNEL...........oocovvererrerermnns 37
2.3.1.2- FENETRE DE VULNERABILITE......ouoc oo 38

. 2.3.1.3- EFFET DE LA TAILLE DE L’ANNEAU......coecieee 39



Xix

2.3.2- REENTREE FONCTIONNELLE (2D) ce.coouvveieeeemceeeeee e 40
2.3.2.1- CONCEPT DU LEADING CIRCLE ......ooooeveerereeereeeees oo, 41
2.3.2.2- REENTREE ANISOTROPE ........oouroeeeeereereermrseeerersenesoneseessessssssseess 42
2.3.2.3- REENTREE SOUS FORME DE HUIT .......oooroermeeeeeerereeeeeeerene. 43
2.3.2.4- REENTREE DE L'ONDE SPIRALE .........ovvecemeecrceereer oo 43

2.3.2.4.1- SPIRALE STATIONNAIRE...........ooeeoeeeecrieeeee s eereessssnes 44
2.3.2.4.2- DERIVE DE L'ONDE SPIRALE ..o 44
2.3.2.4.3- ANCRAGE DE L'ONDE SPIRALE ........cooovveeerrereerceeeeerann. 45

2.3.2.5- EFFET DE LA DYNAMIQUE SUR LA STABILITE DE LA
REENTREE ...ttt 46
2.3.3- REENTREE HELICOIDALE (3D)..ovmeeeeeeeeceeeereeeeeeeeeesesenes s ssnessnenne 49
2.4- DISCUSSION........ooieoeeeee st seseessssseessssssesssensssssssss s esmssssnssass s sssans 51
CHAPITRE Il 54
METHODES 54
3.1- MODELE MEMBRANAIRE ... eeesasisssses s seess e sessseen 55
3.2- MODELE DE PROPAGATION ......cooeeeeeerremeeesieeeesesisesssssasesesesasesssssesanaos 60
3.2.1- HYPOTHESES......comoceeeeeecteeeeescenvessessesssns s ssesssesssass s eness s esasssnnes 60
3.2.2- CONDITIONS AUX FRONTIERES. ........cooooirmerenrnerereereeeeesesessesseenns 63
3.3- APPROCHE DE SOLUTION .....ooumieeeeeeemceeeeceeeee e seess e eeeseeseeeeseeessmssens 63

3.3.1- DISCRETISATION TEMPORELLE........coieeeeeeeeeteeeeeeeeiessees e 64

3.3.1.1- SOLUTION PARTICULIERE ......oueeoreeeeceeeeee oo eeeseien 65

3.3.1.1.1- DISCRETISATION SPATIALE.........oooeeeeeee e, 65
3.3.1.2- SOLUTION HOMOGENE .......oommerrrererreeeereesesesesesseessssnssassssens 66

3.4- SOLUTION GENERALE .......oooooieeeeeeceteeeeeeeeeeeseaessesssssssessenssmsssnsnnns 67
3.5- ALGORITHME DE SOLUTION ......oueeeeieeeeeeeieceee et assvesesans 70

3.6- DISCUSSION ...ttt seneescstoseesesassssress e s s s s et e na s 71



CHAPITRE IV 73
SIMULATION DE LA PROPAGATION : 73
4.1- VALIDATION DE L'APPROCHE DE SOLUTION ........ovemmmeeeecioccrmecnns 74
4.1.1- TEMPS D EXECUTION ..ottt seniessssssessessesssmassaesssaens 75
4.1.2- STABILITE DE L’"APPROCHE DE SOLUTION...........cooermereeeermrernmees 78

4.2- EFFETS DE LA RESISTANCE DE COUPLAGE R, ET DE LA DISTANCE
ENTRE LES RESISTANCES A...oooooererveeeeeeeveresceaeesseesssessssssssssssssssssssssesaes 81
4.2.1- STIMULATION PLANE ........oomocteeceerereeeeeeessisessiessssssessssesssesssesssssesssens 82
4.2.1.1- DERIVEE MAXIMALE DU POTENTIEL D’ACTION ...........c....... 83
4.2.1.2- VITESSE DE CONDUCTION ..ottt reesseeesseesesssssesenenne 86
4.3- STABILISATION EN FONCTION DU TEMPS D'ACTIVATION................ 91
4.3 DISCUSSION.......ooeeeeeeeoeeeseeesaseeaesseseesessaessesssassssesasessssssase s essssssssssanees It
CHAPITRE V . 116

SIMULATION DE LA REENTREE DANS UN MODELE DE TISSU

BIDIMENSIONNEL 116
5.1- CONSTRUCTION DES COURBES DE RESTITUTIONS POUR UNE
CELLULE ISOLEE ..o eeeteeeeesesees s s snssessesse st sessnsssnseanes 19
5.2- MODELE DE SIMULATION DE LA REENTREE ... 124
5.3- INITIATION DE LA REENTREE ......ooeioeieeteiee st eeeeseseenseessssenissene 125
5.4- RESULTATS DE SIMULATIONS ...c.orreeeereeeeereereeeesiensssesssesssessessssssenaons 128
5.4.1- VARIATION DE LA CONDUCTANCE CALCIQUE.......coceneuureruranne. 128
5.4.2- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE.......cccocmnrunn.. 135
5.4.3- COURBES DE RESTITUTIONS ....oorvriuceeeieeceeaeseeesesenssssssnesssnessenanes 142
5.5- DISCUSSION ....eeeeeeeeeeeeeeeseemesvs s eesesresssesssesssenessesensssanssass s sensesesssssssssnees 147
CHAPITRE VI 152

SIMULATION DE LA REENTREE DANS UN MODELE DE TISSU
TRIDIMENSIONNEL 152




XXi

6.1- MODELE DE SIMULATION DE LA REENTREE ......cooooorveiieerericrie e 153
6.2- INITIATION DE LA REENTREE ......oveeeereecrestensensie s sessaesssnessssssaneens 154
6.3- RESULTATS ..o oeieeeeeeeeeeeeceaeesesssesesessssmasesssesssossossssnsssssssssnssessssssssssssssssassses 155
6.3.1- VARIATION DE LA CONDUCTANCE CALCIQUE.........ccocconsvuerunnce. 157
6.3.2- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE Z, ovvvvvvennee 163

6.3.3- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE g, ETg,, - 164

6.3.4- COURBES DE RESTITUTIONS ......oovrmrierieeeenseseisssesesssesessseesssesenane 169
6.4- DISCUSSION.......overeeeeemneeeeeeerraereasesresssesssesssssssssssesssssssssssssssssssasesssesssessacs 172
6.4.1- DUREE DU POTENTIEL D'ACTION .....oomriereerieerecenee s sesssenens 173

6.4.2- COURBES DE RESTITUTIONS .......coooirieeerer e ssssesnsssssecene 174
CHAPITRE VII 179
PERSPECTIVES ET TRAVAIL FUTUR 179
7.1- PROPAGATION .....coooooececeeeceeeeeseeeeaesass s saes s ssssssessss s sensssssesssssssnsennes 180
7.1.1- PROPRIETES STRUCTURALES .....ooitririete ettt eeseseensnees 180

7.1.2- PROPRIETES DYNAMIQUES......ooiereeereceresrcecieeneresesaessesssssessessensens 181

7.2- REENTREE ...ttt eeessse e sesse s s sasssssasessssssens 182
7.2.1- NATURE DE LA PARTIE CENTRALE (CORE).......ovevreerrerrreerreenens 183

7.2.2- CONCEPT DE COURBURE .......ommoeereeriecierieneeenseess s iesassssnsensisnaessianes 184

7.3- COURBES DE RESTITUTIONS ...ttt seassssnssssenes 185

7.4 TRAVAUX FUTURS wccoeeeeeeceveeees e saeesseeas s ssessaseneesseessssesssesseessessasens 186
REFERENCES.... 187

ANNEXES 214




Tableau 3.1.

Tableau 3.2.
Tableau 3.3.

Tableau 4.1.

Tableau 4.2.

Tableau 4.3.

Tableau 5.1.

XXii

LISTE DES TABLEAUX

Valeurs nominales des paramétres de la membrane avec les
concentrations intracellulaires et extracelluaires et leurs potentiels

d'INVersions reSPeCtifs. ..o eevercermrrciecee 59
Paramétres physiques du cible. ... 62
Paramétres électriques du cable. ........covnivciiiinin e 63

Variation de la vitesse de conduction transversale 6. la résistivité
effective transversale R, et le rapport d’anisotropie R4 en fonction de
la résistance de couplage et la distance entre les jonctions pour le

modéle de tissu bidimensionnel et tridimensionnel respectivement............. 90
Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel et de la vitesse de
conduction en fonction du temps d’activation. .........ccceeeeieeinieenninnieinennnns 110
Sabilisation de la dérivée maximale du potentiel et de la vitesse de
conduction en fonction du temps d’activation. ............cceerereenrereecneennn. 110
Paramétres physiques et électriques du cable. ... 124



Figure 1.1.

Figure 1.2.

Figure 2.1.

Figure 2.2.

Figure 2.3.

LISTE DES FIGURES

Systéme de conduction du cceur et succession des potentiels d’actions
dans quelques parties du cceur. (a) I'onde de dépolarisation débute
dans les cellules du nceud sinusal, elle traverse le myocarde des
oreillettes pour atteindre le nceud auriculo-ventriculaire, le faisceau
auriculo-ventriculaire avec ses branches et les fibres de Purkinje. (b)
Succession des potentiels engendrés dans le ceeur est représentée de
haut en bas, du potentiel d’action produit dans les cellules du nceud

sinusal jusqu’au potentiel d’action typique des cellules contractiles des

U= 11 5 (111 (=T OUOT OO

Représentation schématique de la réentrée dans un anneau de tissu
cardiaque. Les patrons de la propagation sont indiqués par des fleches
et les points indiquent la région stimulée. (a) I'impulsion se propage
dans les deux directions et entre en collision : Pas de réentrée. En (b)
la conduction est temporairement bloquée & cause de la région
comprimée (hachurée). (c) I'impulsion retourne a son point d’origine

et continue & circuler autour de I'anneau. (d) la réentrée dans une

boucle, comme en ¢, peut causer une arythmie. ........ccceeeeeeimniinicnnianinnen.

Modéle de fibre continue unidimensionnei. La membrane (boite)

représente le lien entre le milieu intraceflulaire au milieu

EXATACEIIULAITC. ..ottt s e eereesss s sessssessssnesesessnnaeseennnnses oan

Modéle continu a deux dimensions. La connexion entre les cibles est

faite par un réseau de r€SiStanCes. .........covvereereeemmeremreceneeneccres e enenees

Modéle bidimensionnel de cible continu. Les connexions entre les

cibles ont la forme de mur de briques. ........ccoovueeeeee.

XXin

....10



Figure 2.4.

Figure 2.5.

Figure 2.6.

Figure 3.1.

Figure 3.2.

Modéle de fibre discréte unidimensionnelle. La membrane est

représentée par une boite qui relie le milieu intracellulaire au milieu

XX1V

CXITACEHIUIANTE. ettt e er e s e s s e e s et eseeseseesesssssssrerssrrensresssnnns 20

Modeéle bidomaine unidimensionnel. (a) une fibre de rayon a dans un
volume conducteur de rayon b. (b) Circuit électrique équivalent ou R;
et R, sont respectivement les résistivités intracellulaires et

interstitielles. /; et /, sont respectivement les courants dans le milieu

intracellulaire et interstitiel et /,, est le courant membranaire...................

Réentrée dans un anneau de tissu cardiaque. Les patrons de la
propagation sont indiqués par des fleches et les points représentent la
région stimulée. (a) I'impulsion se propage dans les deux directions et
entre en collision: Pas de réentrée. En (b) la conduction est
temporairement bloquée par la région comprimée (hachurée). (c)

I'impulsion retourne a son point d’origine et continue a circuler autour

A8 IAMNEAU. ..veeeeeeeeceeceeeeieeeeeessseseeesssesessssossnsssssssssesssesssessssssssasssrsssssrnsnnnn 37

Circuit électrique équivalent du cdble. Le milieu extracellulaire est un
milieu infini de trés faible résistivité R.. R; est la résistance axiale du
milieu intracellulaire. V est le potentiel transmembranaire. /,; est le

courant axial, /. est le courant capacitif, /, est le courant membranaire

et [ion 1€ COUTANE IONIQUE. ...eveveerreeerrcretrneeecteereeseteece e s nases et eseans

Circuit électrique équivalent du modele membranaire de Luo-Rudy
1991. Chaque espéce ionique est représentée par une batterie en série
avec une conductance. La membrane est représentée par un ensemble
d’espéces ioniques en parallele avec la capacité de la membrane. Les
concentrations intracellulaires et extracellulaires du Potassium et du
Sodium sont [Na];, [K]i, [Nal., [K]. respectivement. Les valeurs

nominales des paramétres de la membrane sont listées dans le tableau

o

(¥ )

3 e ettt et e e et e st e se s e s e s e et s e et e s e e e s s etaee se s neannneesesssennne 57



Figure 3.3.

Figure 3.4.

Figure 3.5.

Figure 3.6.

Figure 4.1.

Figure 4.2.

Variations des variables dynamiques y. et des constantes de temps T, a

I’état stable en fonction du potentiel pour le modele membranaire de

Luo-Rudy 1991, ...ttt

Représentation schématique d’un bloc de tissu cardiaque. (a) Le
modéle tridimensionnel. (b) Le modéle 2D est illustré par une tranche

avec les résistances de couplage. (¢) Un cible isolé avec les résistances

de couplage transversales et latérales. ...........cocoevvneivvniinincniniinns

Représentation électrique d’'un cable dans le tissu. R, est la résistance
de connexion entre les cdbles et tranches. R, est la résistance axiale du

milieu intracellulaire. LR1 est le modéle membranaire de Luo-Rudy

0L OO

Représentation des fonctions de base £ (x, X)en fonction de x avec

A=100 pum entre deux connexions transversales successives. £, est
égale a 1 au centre et décroit jusqu’'a zéro symétriquement de chaque
coté le long du A. La pente tend vers zéro avant que la distance A ne

soit atteinte. £ et £; sont centrés aux points x. "= 0.01 cmet x, " =0.02

CIM TESPECHVEMENIL. «..eveenrcenereereeereenreeseernessssesseessneensessnesssessnsssssssasees

Variation du temps d’exécution en fonction du nombre de divisions
par cible et du nombre de cibles dans un modele de tissu
bidimensionnel avec une résistance de couplage R, égale a 2 MQ. (a)

le nombre des cdbles est égale a 60 dans le panneau du haut. (b) le

nombre des divisions par cible est égale a 400 dans le panneau du bas. .....

Vaniation du temps d’exécution en fonction du nombre des cibles et
du nombre des tranches dans un modele de tissu tridimensionnel avec
une résistance de couplage Ry égale 3 2 MQ. (a) le nombre des

tranches est égale a 6 dans le panneau du haut. (b) le nombre des

cibles est égale a 200 dans le panneau du bas. ..........coccooeiiiiiiiiiiniccnninnnee

XXv

.38

..-61

.62

...68

76

17



Figure 4.3.

Figure 4.4.

Figure 4.5.

Figure 4.6.

Figure 4.7.

Figure 4.8.

Stabilité de I’approche de solution dans le cas d’un cable isolé. Les
panneaux (a) (b) et (c) montrent respectivement les variation de V ',,,m
et 6 en fonction de pas de temps ainsi que I’erreur a différent instant

de temps pour un pas de temps de 1 €t 25 PUS....ooeemreiiriinriciiieineeens

Stabilit¢ de [’approche de solution dans un modéle de cible
bidimensionnel Les panneaux (a) (b) et (c) montrent respectivement
les variation de V mu. €t Opans €n fonction de pas de temps ainsi que

P'erreur a différent instant de temps pour un pas de temps de 5 et 35 s

Variation de la forme du potentiel d’action en fonction de temps pour
différentes valeurs de la résistance de couplage. L’ accroissement de la
résistance transversale affecte la forme du potentiel d’action par la

présence d'une rainure dans la repolarisation et aussi par le

XXVi

.....

prepotentiel dans le pied du PA. ..o 82

Variation de la dérivée maximale du potentiel en fonction de la
résistance de couplage R, et de R, A pour deux valeurs de la distance
entre les résistances. Les panneaux du haut représentent les résultats

du modéle de tissu bidimensionnel tandis que les panneaux du bas

représentent les résultats du modele de tissu tridimensionnel. ..................... 85

Variation de la vitesse de conduction transversale en fonction de la
résistance de couplage R, et de R, A pour deux valeurs de la distance
entre les résistances. Les panneaux du haut représentent les résultats

du modéle de tissu bidimensionnel tandis que les panneaux du bas

représentent les résultats du modéle de tissu tridimensionnel. ..................... 87

Variation de la vitesse de conduction transversale en fonction de la

-1.2

résistance de couplage R, et de (R, A) "~ pour deux valeurs de la

distance entre les résistances. Les panneaux du haut représentent les



Figure 4.9.

Figure 4.10.

Figure 4.11.

Figure 4.12.

Figure 4.13.

résuftats du modele de tissu bidimensionnel tandis que les panneaux

XXxvii

du bas représentent les résultats du modele de tissu tridimensionnel........... 88

Distribution du potentiel sous forme d’isochrones d’activation dans un
tissu stimulé par une source ponctuelle au centre. Cette source initie un
front d’onde elliptique. La propagation du front est plus rapide dans la

direction longitudinale comparativement a la propagation du front

dans 12 direction tranSVErSAle. .......eueevreeivvereemrerrrreeriereeeceeereseereeneseeessesnnenes

Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel suivant la direction
longitudinale avec le temps d’activation dans un modele de tissu
bidimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,. La

distance A entre deux résistances est égale 3 100 pm dans le panneau

du haut et a 200 um dans le panneau du bas..........ccoevvereevrriienene

Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel suivant la direction
longitudinale avec le temps d’activation dans un modele de tissu
tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,. La

distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau

du haut et 2 200 um dans le panneau du bas.........cccocevmniiniinincnnicnen.

Stabilisation de la dérivé maximale du potentiel suivant la direction
transversale avec le temps d’activation dans un modéle de tissu
bidimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,. La

distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau

du haut et a 200 um dans le panneau du bas.........ccovrnicrvnniienennen.

Stabilisation de la dérivé maximale du potentiel suivant la direction
transversale avec le temps d’activation dans un modele de tissu
tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,.. La
distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau

du haut et a 200 pm dans le panneau du bas...........ccocooniiie.

...92




XXVili
Figure 4.14. Stabilisation de la dérivé maximale du potentiel suivant la direction
latérale avec le temps d’activation dans un modéle de tissu
tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,. La

distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau

du haut et 3 200 um dans le panneau du bas...........ccoovevvevirccrneirincnnenen. 101

Figure 4.15. Stabilisation de la vitesse de conduction longitudinale avec le temps
d’activation dans un modele de tissu bidimensionnel pour trois valeurs
de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est
égale 4 100 um dans le panneau du haut et a 200 pm dans le panneau

U DAS. c.ceeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeveeeeeereetvssmsssesssssssssessssssssssossssssssesssssssessanssssssssssrssnes 103

Figure 4.16. Stabilisation de la vitesse de conduction longitudinale avec le temps
d’activation dans un modéle de tissu tridimensionnel pour trois valeurs
de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est
égale & 100 um dans le panneau du haut et a 200 um dans le panneau

QU DS oeeieeeet e eeeee e ereeeeeoseseeemeeestesesnsses s sre e s asbmnsbaeeeaereseae s assaessaaassanas 104

Figure 4.17. Stabilisation de la vitesse de conduction transversale avec le temps
d’activation dans un modele de tissu bidimensionnel pour trois valeurs
de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est

égale a 100 um dans le panneau du haut et 3 200 pm dans le panneau
AU DBAS. ettt e e 107

Figure 4.18. Stabilisation de la vitesse de conduction transversale avec le temps
d’activation dans un modele de tissu tridimensionnel pour trois valeurs
de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est
égale a 100 um dans le panneau du haut et a 200 um dans le panneau

QU BAS. o oecieeeeeteeeeeeeeeeteeeteesseressesssereesseasassessssssssrnsssansssanesesonnnsanasasesanns 108

Figure 4.19. Stabilisation de la vitesse de conduction latérale avec le temps

‘ d’activation dans un modele de tissu tridimensionnel pour trois valeurs



Figure 5.1.

Figure 5.2.

Figure 5.3.

Figure 5.4.

Figure 5.5.

de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est

égale 3 100 um dans le panneau du haut et & 200 pm dans le panneau

AU DAS. ceeeeeeeeeeeeeeeeeeeeteresrreeeereseesaresssessessnsassessseessesssressnesaesrenessnasnrennnnes

Représentation schématique de la relation qui existe entre la durée du
potentiel d’action et l'intervalle diastolique. La longueur du cycle
(CL,) est égale a la somme du DPA; + [D;.,. DPA et ID sont calculés

lorsque le potentiel d’action atteint une valeur égale a —50 mV durant

la montée du potentiel d’action (dépolarisation) et la repolarisation........

Courbes de restitutions pour diverses valeurs de conductance

maximale g, pour une cellule isolée. Les variations de g, entrainent

des changements significatifs dans la partie ascendante des courbes de

restitutions. Cette partie de la courbe décroit avec la diminution de la

ValEUr de @, . coveveeirirciicct s

Courbes de restitutions en fonction de la conductance
maximale g, pour une cellule isolée. Les variations de la valeur
de g, engendrent des changements significatifs dans la partie

ascendante de la relation qui relie la durée du potentiel d’action avec

I"intervalle diastolique. La partie ascendante de la courbe de restitution

diminue avec |'accroissement de la valeurde g ..ooveveneevrncnriecnenns

Variation de la pente de la courbe de restitution en fonction de

Iintervalle diastolique pour des valeurs de g, variant entre 0.09 et

0.02 IS/CIIY e eee e e s s e s s eseese s s s sesessesseseesaenn

Variation de la pente de la courbe de restitution en fonction de
I’intervalle diastolique pour des valeurs de g, variant entre 0.282 et

2.82 mS/cm®.

XXIX

..109

121

122



Figure 5.6.

Figure 5.7.

Figure 5.8.

Représentation électrique du modéle de tissu bidimensionnel. (a)
représentation schématique du modele de tissu a deux dimensions avec
le réseau de résistances transversales sous forme de mur de briques.
Chaque cable est divisé en 700 segments. La longueur de chaque
segment est de 100 um. La valeur de la résistance de connexion est de
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courant lent entrant. Les points sur les courbes représentent les valeurs
moyennes de la DPA. Les lignes continues représentent |’ajustement
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Figure 5.19. Variation de la durée du potentiel d’action en fonction de I'intervalle

diastolique pour différentes valeurs de la conductance du courant
potassique dépendant de tempsg,. Les points sur les courbes

représentent les valeurs moyennes de la DPA. Les lignes continues

-

représentent I’ ajustement des ces valeurs. .........coceeceeeieecenencncreneeenes 145

Figure 5.20. Pente de la courbe de restitution en fonction de |'intervalle diastolique
pour différentes valeurs de la conductance maximale du courant lent
entrant. La diminution de g, est suivie par un décroissement de la
pente. Un niveau plus petit que 1 a été observé pour une valeur

de g, égale 3 0.02 MS/CM. ....oooiveeeeeeeeeeeeseeeeeseeeeseeseeveessesees e eessssson 146

Figure 5.21. Pente de la courbe de restitution en fonction de I'intervalle diastolique

pour différentes valeurs de la conductance maximale du courant

potassique dépendant de temps g, . L augmentation de la conductance
g, est suivie par une diminution de fa pente a un niveau plus petit

que | pour les valeurs de g, plus grande ou égale a 1.128 mS/em-........ 147

Figure 5.22. Durée et pente du potentiel d’action en fonction des conductances
calciques et potassiques g, et g, dans le cas d’une cellule isolée, un
modele de tissu a deux dimensions. Les panneaux de gauche et de

droite représentent respectivement les courbes de restitutions et ses

dérivées par rapport a I'intervalle diastolique............ccooeeevereveeerncrreecennee 151

Figure 6.1. Modele tridimensionnel du tissu cardiaque. (a) Représentation
schématique du bloc avec les nombres des cibles et des tranches. (b)

Protocole de stimulation standard S1-S2 pour initier la réentrée. .............. 153
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Modéle électrique d’une tranche de tissu dans un modéele
tridimensionnel. (a) Représentation schématique du modele de tissu
avec le réseau de résistances transversales sous forme de mur de brick.
(b) Connexions transversales et latérales dans un cible donné dans le

BISSU. cuerereeciiececeseseesrrrorssossarsrsronrorsressressssssnsesssnsesnssssrensnsnsrsnsnrensmssnnnresssansnsnne

Représentation schématique de la zone excitable dans un modele de
tissu tridimensionnel. Cette zone identifie le temps pour appliquer la
stimulation prématurée S2. Les panneaux de gauche montrent la
propagation de I'onde plane et la zone de recouvrement (couleur noire)
dans le tissu. Les panneaux de droite illustrent tout d’abord la
stimulation S2 et ensuite le début de I’activité réentrante a 5 et 10

MSEC APTES S2.ineireiieeiirireeiresrinr et se e as s b naas
Distribution instantanée du potentiel & des instants de temps différents
pour une valeur deg, =0.02mS/cm”. A cette valeur deg,,
I’évolution temporelle de la spirale se comporte d’une maniére stable.
Le temps indiqué au-dessous de chaque panneau correspond au temps
écoulé aprés I'application de la stimulation prematurée S2. ......................
Distribution instantanée du potentiel a des instants de temps différents
pour une valeur de g, =0.03mS/cm’. Un deuxiéme front d’onde est

né 3 600 msec aprés I’application de la stimulation prématurée S2. La
dissociation du front d’onde est toujours présente dans les quatre

derniers panneaux. L’activité de la réentrée a cette valeur de g, se

comporte comme un mouvement déSOrganise. ...........cocvveeeeencinnucenscsennes

Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une
valeur de g, =0.04mS/cm’. A 200 msec apres |’application de la

stimulation prématurée S2, la rupture de |’onde spirale est présente.
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Plus tard, la rupture augmente et les fronts d’ondes se multiplient.

Cette désorganisation se ressemble a un état de fibrillation. .....................

Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une
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CHAPITRE |

INTRODUCTION

Ce chapitre constitue une introduction a la physiologie de I'excitation ¢lectrique
normale dans le cceur. La génération du potentiel d’action dépend des flux ioniques a
travers la membrane des cellules du caeur. Ce flux génére une dépolarisation des cellules
et par la suite une propagation de I'excitation dans tout le ceeur. Les anomalies qui se
présentent durant la propagation peuvent é&tre causées par trols mecanismes
fondamentaux. Les paragraphes suivants explicitent en détail la génération de la
propagation électrique normale et anormale dans le cceur. ['objectif visé de cette these. et

la fagon dont elle est organisée.

1.1- EXCITATION CARDIAQUE NORMALE

L’activité électrique du ceeur débute dans le neud sinusal. La dépolarisation
spontanée de cette ensemble de cellules se fait de 70 a 80 fois par minute. De ce neeud, le
potentiel d’action se propage dans les oreillettes. [l emprunte ensuite le chemin reliant le
neud sinusal au nceud auriculo-ventriculaire (AV). Ce trajet prend 0.04 s. L'onde de

dépolarisation est retardée pendant environ 0.1 s dans le neeud AV, ce qui permet aux



oreillettes de réagir et d’achever leur contraction. Ensuite, l'excitation parcourt
rapidement le faisceau AV, les branches du faisceau AV et les fibres de Purkinje. Ces
derniéres pénétrent dans 'apex et remontent dans les parois des ventricules. Elles
entrainent une dépolarisation de toutes les cellules, ce qui assure une contraction
coordonnée du muscle ventriculaire. De la production de |’excitation par le nceud sinusal
a la dépolarisation des derniéres cellules des ventricules, il s’écoule 0.22 s dans un cceur
humain sain. La contraction des ventricules suit immédiatement |'onde de dépolarisation

ventriculaire. La figure 1.1.a montre le systéme de conduction du cceur [1].

1.1.1- ANATOMIE DU TISSU MUSCULAIRE CARDIAQUE

Les cellules ventriculaires sont de formes cylindriques. La longueur de ces
cellules est de 100 pm et leur diamétre varie de 10 a 15 pm. Chaque cellule est entourée
par une membrane qui sépare le milieu intracellulaire du milieu extracellulaire. Le
systéme de conduction est composé des cellules cardiaques non contractiles nommées
cellules cardionectrices (Pacemaker). La fonction de ces cellules consiste a produire des
potentiels d’actions et a les propager dans le cceur afin que les cellules musculaires se
dépolarisent et se contractent systématiquement. Le tissu cardiaque peut étre représenté
suivant une structure de mur de briques [2]. La structure et I’architecture des fibres

constituant le tissu affectent les propriétés électriques complexes du cceur [3].



1.1.2- SYSTEME DE CONDUCTION DU COEUR

La capacité de dépolarisation et de contraction du muscle cardiaque est
intrinséque. Cette activité indépendante mais coordonnée est due soit a la présence d’un
systéme de connexion entre les cellules et d’un systéme de conduction du cceur. Les
cellules cardiaques sont rattachées par des jonctions appelées disques intercalaires. Ces
disques contiennent des desmosomes et des jonctions ouvertes. Les jonctions ouvertes
laissent passer librement les ions d’une cellule a I'autre et permettent la transmission
directe du courant dépolarisant dans tout le tissu cardiaque. Comme les jonctions
ouvertes couplent électriquement toutes les fibres cardiaques, le myocarde se comporte

comme un syncytium fonctionnel.

1.1.3- DECLENCHEMENT DU POTENTIEL D’ACTION

L’enchainement de la conduction d’une cellule a 1"autre se fait par le flux des
courants ioniques a travers un circuit local. Les propriétés électriques passives des
cellules jouent un role important dans la propagation de l'impulsion. Ces propriétés
décrivent le circuit a travers lequel les courants actifs passent durant la propagation. La
dépolarisation des sites actifs méne au passage du courant par le circuit passif pour
charger la capacité membranaire des cellules adjacentes qui se retrouvent au repos. Ce
chargement fait monter le potentiel de la membrane jusqu’a son seuil. Les sites actifs sont

de nature régénératrice {4,5]. La contraction du cceur est déclenchée par des potentiels



d’actions qui se propagent dans les membranes des cellules du myocarde. Environ 1%
des fibres ont la capacité de se dépolariser spontanément. Le reste du muscle est composé

essentiellement des fibres musculaires contractiles responsables de I'action de pompage.

1.1.4- GENERATION DU POTENTIEL D’ACTION

Le mécanisme de génération du potentiel d’action repose sur le changement du
potentiel de repos de la membrane. Ce changement engendre |'ouverture des canaux
sodiques rapides (voltages dépendants) et la diffusion rapide des ions sodium du liquide
interstitiel vers le cytoplasme. L'intérieur de la membrane devient de moins en moins
négatif. L'entrée des ions sodium a pour effet d’inverser le potentiel de la membrane
d’environ -90 mV a prés de 30 mV. Le potentiel de la membrane passe rapidement de
son potentiel de repos a la phase ascendante au potentiel daction (phase 0). A la de cette
phase. les canaux sodiques se ferment et les ions de potassium K commence a diffuser
vers le milieu interstitiel ou ils donne une repolarisation initiale rapide (phase 1). La
dépolarisation de la membrane cytoplasmique entraine aussi I’ouverture des canaux lents
du calcium et de sodium. Cela permet aux ions Ca’" et Na' de diffuser vers le
cytoplasme. Ces ions sont balancés par la sortie des ions K* Cette balance prolonge le
potentiel de dépolarisation en dessinant un plateau dans le tracé du potentiel d’action
(phase 2). Ultérieurement, le tracé du potentiel d’action s’infléchit abruptement. Cette
chute est causée par la fermeture des canaux de sodium et de calcium et par I'ouverture

des canaux du K'. La phase descendante du potentiel d’action traduit I’accroissement de



la perméabilité aux ions K' et leur diffusion vers le liquide interstitiel (phase 3). Lorsque
la repolansation est compléte, les canaux de potassium se ferment et la membrane revient
a son potentiel de repos. La figure 1.1.b montre la succession des potentiels engendrés
dans le cceur produit par les cellules du nceud sinusal jusqu’au potentiel d’action des

cellules contractiles des ventricules.

Vone cave e s Oresiette gauche

supeneurs Do ~
. . p
Nceud sinussl —— N\ eghgiig & »  Fascesu auncuio-
(canu-g;mmoomﬂ N, . veninculare Neeud snusal
Ny ; - (taisceau de His)
Ncsud auncuic- s <P ’
veruncuiare ! ':,',,TE',. NN N oec
Oredlatte % @ \
Branches du A Al ¥ '
L)
'

Nasua auncuio-
ventnculare
tascesu aunculo- =
venrculane \\‘_“_‘-}\. Muscle
Myofibres de
Cloison

nigreentnculare . 1 ' [}
(o) T ® Temps (ms)

Figure 1.1. Systéme de conduction du cceur et succession des potentiels d’actions dans
quelques parties du cceur. (a) 'onde de dépolarisation débute dans les cellules du nceud
sinusal, elle traverse le myocarde des oreillettes pour atteindre le neeud auriculo-
ventriculaire, le faisceau auriculo-ventriculaire avec ses branches et les fibres de
Purkinje. (b) Succession des potentiels engendrés dans le cceur est representée de haut en
bas, du potentiel d’action produit dans les cellules du nceud sinusal jusqu’au potentiel
d’action typique des cellules contractiles des ventricules.

1.2- ARYTHMIE CARDIAQUE

Toute irrégularité du rythme cardiaque est appeiée arythmie. Les causes de ces

arythmies sont divisées en trois principales catégories. Ces catégories sont :



I- Initiation normale et anormale de |'impulsion.
2- Conduction anormale de I’'impulsion.

3- Anomalies dans la génération et la conduction d’impulsions.

1.2.1- INITIATION NORMALE ET ANORMALE DE L'IMPULSION

L automaticité et I’activité déclenchée sont les causes principales de ["initiation de

I'impulsion qui peuvent générer des arythmies.

1.2.1.1- AUTOMATICITE

L’automaticité est basée sur la condition pathologique donnant lieu a une
automaticité anormale d’une région donnée du myocarde. Normalement, les cellules du
myocarde ne présentent pas de phase de dépolarisation diastolique spontanée menant a un
déclenchement automatique du potentiel d’action. Cependant. lorsque le potentiel
diastolique maximum est réduit expérimentalement autour de -60 mV. une dépolarisation
diastolique lente peut se produire et peut causer une décharge répétitive [6]. Cette

hypothése a éte abandonnée comme étant une source qui peut générer des arythmies.

1.2.1.2- ACTIVITE DECLENCHEE

L’activité déclenchée (triggered activity) est considérée comme une forme de

trouble du rythme ectopique ou automatique [7.8,9,10]. Elle est utilisée pour décrire



I'initiation de I'impulsion qui dépend de la post-dépolarisation. Cette post-dépolarisation
se manifeste par une oscillation du potentiel membranaire aprés la montée du potentiel
d’action. Deux types de post-dépolarisation peuvent causer cette oscillation. La post
dépolarisation avancée est présente durant la repolarisation du potentiel d’action, tandis
que la post-dépolarisation retardée ne se manifeste que lorsque la repolarisation est
compléte. La figure 1.3 illustre I’activité déclenchée causée par ces deux types de post-

dépolarisations [6].

Figure 1.3. Activité déclenchée causée par une post-dépolarisation. (A) potentiel
transmembranaire normale d’une fibre de Purkinje, la courbe pointillée montre une post-
dépolarisation avancée supraliminaire. (B) la post-dépolarisation avancée atteignant le
seuil du courant entrant lent, causant un déclenchement répétitif dans le plateau du
potentiel d’action. (C) Potentiel d’action suivi par une post-dépolarisation retardée
supraliminaire (ligne continue). La ligne pointillé représente des potentiels d’actions
déclenchés lorsque la post-dépolarisation monte jusqu’au potentiel de seuil.

1.2.2- CONDUCTION ANORMALE DE L’'IMPULSION

La conduction anormale de I'impulsion est due au bloc de conduction, le bloc

unidirectionnel et la réentree.



1.2.2.1- BLOC DE CONDUCTION

La propagation de I'impulsion peut se bloquer lorsqu’elle arrive a des régions du
cceur qui sont inexcitables. L’inexcitabilité du tissu est due a une dépolarisation récente
ou il se trouve dans la période réfractaire relative ou dépolarisé a un niveau plus haut que
le potentiel de repos. Le bloc peut arriver lorsque le front d’onde n’est pas assez fort pour

exciter le tissu.

1.2.2.2- BLOC UNIDIRECTIONNEL ET REENTREE

La propagation réentrante de I'impulsion existe lorsque les conditions locales
d’excitabilité permettent |'apparition d’un bloc unidirectionnel. Durant un rythme
normal, I'impulsion initié par le nceud sinusal s’éteint apres une activation compiéte du
ceeur puisqu’'elle ne peut pas exciter un tissu réfractaire. Le cceur attend une nouvelle
impulsion pour chaque activation subséquente. Dans des conditions particuliéres, cette
impulsion persiste et continue a se propager pour réactiver le cceur apres la fin de la

période réfractaire {11].

La réentrée peut se produire autour d’un obstacle anatomique ou selon un trajet
autour d’une zone réfractaire déterminée par les caractéristiques du front de propagation.
La réentrée autour d’un obstacle anatomique a été ¢tudié tout d’abord par Mines [12]

dans un anneau de tissu excitable (Figure 1.2). L’obstacle anatomique peut se produire



par les branches du systéme de conduction ventriculaire [13], par les oretillettes, le
systéme de conduction AV, les ventricules chez les patients affectés du syndrome de
Wolff-Parkinson-White (WPW) [14,15], par les tissus autour du veine cave [16,17]. Dans
tous ces cas, I’impulsion circule dans un sens unique autour d’une barriére centrale. Les

caractéristiques essentielles de ce mouvement circulaire ont ét¢ décrites par plusieurs

chercheurs [18,19,20,21].

La réentrée par circuit fonctionnel dépend du milieu dans lequel I'impulsion
électrique se propage. Ce milieu est défini par les propriétés électrophysiologiques des
fibres qui composent le circuit [22]. Ce type de réentrée a ¢té observé dans la paroi de
I'oreillette ou la conduction de l'onde d’excitation prématurée bloque de fagon
transitoire dans des régions de longue période réfractaire et est ralentie dans d’autres

régions ayant de plus courtes périodes réfractaires.

Le bloc unidirectionnel. la conduction lente, et la région centrale de bloc sont des
conditions qui favorisent |'initiation de la réentrée. Ces parametres sont dus a plusieurs
mécanismes impliquant les propriétés électrophysiologiques passives et actives des
cellules cardiaques [11,23]. Le bloc unidirectionnel est di aux différences régionales de
recouvrement de l’excitabilité, a la dépression asymétrique de [’excitabilité, et aux
facteurs géométriques incluant les propriétés anisotropes des fibres cardiaques. La
conduction lente associée avec la rentrée est causée par : des réponses lentes (dépendant

du calcium), rapide déprimée (dépendant du sodium), des réponses lentes dues a des
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dépolarisations partielles du potentiel membranaire (induite pathologiquement),

I’anisotropie, et le changement de la résistance intercellulaire.

(a) (b} {c)

(g}

Figure 1.2. Représentation schématique de la réentrée dans un anneau de tissu cardiaque.
Les patrons de la propagation sont indiqués par des fléches et les points indiquent la
région stimulée. (a) I'impulsion se propage dans les deux directions et entre en collision :
Pas de réentrée. En (b) la conduction est temporairement bloquée & cause de la région
comprimée (hachurée). (c) I'impulsion retourne a son point d'origine et continue a
circuler autour de I’anneau. (d) la réentrée dans une boucle, comme en c, peut causer une
arythmie.

1.2.3- ANOMALIES DANS LA GENERATION ET DANS LA CONDUCTION

Ces types d’anomalies sont dus aux parasystole et au bloc dans la phase 4 du

potentiel d action.
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1.2.3.1- PARASYSTOLE

Les anormalités simultanées dans la génération et la conduction d’impulsions sont
dues aux parasystole et au bloc dans la phase 4 du potentiel d’action. Un foyer
rythmogéne (pacemaker) peut étre connecté au cceur a travers un tissu dans lequel un bloc
unidirectionnel est présent. Ce bloc empéche le rythme du nceud sinusal d’entrer dans la
région du foyer. Les impulsions générées par ce foyer peuvent se propager dans d’autres
régions du ceeur. Ces régions non réfractaires peuvent causer des battements prématurés

ainsi qu'une tachycardie. Ce type d’arythmie est appelé parasystole.

1.2.3.2- BLOC DANS LA PHASE 4 DU POTENTIEL D’ACTION

Dans le cas du bloc dans la phase 4 du potentiel d’action, une impuision peut se
bloquer si elle arrive 4 un site qui se dépolarise partiellement de fagon spontanée de la
phase 4, sans toutefois attendre un seuil qui permet la formation d’un potentiel d’action.
Cette dépolarisation diastolique spontanée est capable de dépolariser le tissu pour

inactiver les canaux sodiques et d’empécher la propagation.

La vanation de la durée du potentiel d’action et de la période réfractaire sont
reconnus comme des déterminants importants des arythmies ventriculaires. La restitution
électrique est la relation qui lie la durée du potentiel d’action avec I’intervalle diastolique

precédente. Plusieurs études suggérent que la dynamique de la restitution électrique de la
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durée du potentiel d’action ait des implications importantes sur le développement de
I’arythmie ventriculaire [24,25,26,27]. Les mécanismes fondamentaux des arythmies sont
mal compris. Les recherches expérimentales de I’activité électrique cardiaque donnent un
apergu incomplet des mécanismes d’arythmies, de leur formation et de leur terminaison.
Ceci est da a la haute complexité structurelle et fonctionnetle du caeur. Les simulations
par ordinateur constituent des compléments aux études expérimentales et cliniques. Elle
est rapide, moins couteuse, permet de préciser des hypothéses, d’effectuer des analyses
dynamiques et de réduire le nombre de variables a considérer lors d'études

expérimentales.

Les problémes déja indiqués nous dirigent 3 analyser profondément les problémes
de la propagation de !'excitation. La connaissance et |'identification des facteurs qui
affectent la propagation dans le myocarde sont essentielles pour comprendre les

anomalies qui en résultent.

1.3- BUT DU PRESENT TRAVAIL

La propagation d'onde d’excitation dans le tissu cardiaque peut deéclencher
I’activité réentrante : un axe important de recherche en électrophysiologie cardiaque. Le
présent travail porte sur l'activité réentrante dans un tissu cardiaque par simulation
numérique. On utilise un modéle mathématique pour représenter la propagation du

potentiel d’action dans un tissu du myocarde. Chaque tranche de tissu est représentée par
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un ensemble de cibles paralléles et identiques. Chaque cable est constitué d’une chaine

de cellules excitables et les cibles sont reliés entre eux par un réseau de résistances.

L objectif principal de ce travail est de déterminer les facteurs qui affectent la
stabilité de I'activité réentrante. Une analyse approfondie de ces facteurs, tels que les
changements dynamiques des propriétés de la membrane sur le déclenchement et la
stabilisation de la réentrée, pourrait éventuellement permettre de développer des

médicaments anti-arythmiques plus efficaces.

1.4- ORGANISATION DE LA THESE

L’organisation de cette thése suit le plan suivant : le chapitre [I constitue une
revue de la littérature qui porte sur les anciens modeles de propagation aussi que sur les
modeles les plus récents. Le chapitre [l présente les méthodes utilisées pour construire le
modéele de cable en incluant les hypothéses, le développement mathématique et théorique,
et [a méthode de résolution numérique. Le chapitre IV porte sur I'étude de la propagation
du potentiel d’action dans un modéle bidimensionnel et tridimensionnel en présentant les
résultats de simulation pour chaque cas. Les chapitre V et VI étudient I’activité réentrante
dans un modéle bidimensionnel et tridimensionnel et aussi identifient les facteurs

responsables de la fragmentation (breakup) des fronts d’ondes.
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Cuaritre 11

ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE

Ce chapitre décrit les différentes approches utilisées pour modéliser la
propagation ¢t la réentrée de I'excitation dans un modéle de tissu cardiaque
multidimensionnel. Le but des modéles de propagation est de décrire |"activation et le
recouvrement de |'activité électrique dans le ceeur. La majorité de ces modéles sont
développés afin de comprendre les facteurs qui contribuent aux problemes de conduction
et les mécanismes associés aux troubles du rythme cardiaque. Ils sont considérés comme
une représentation approximative du systéme physique réel. Le choix du modele repose

sur plusieurs criteres.

Cette étude est composée de deux parties principales : la premiére donne un
apercu général des différentes approches afin de simuler la propagation, et la seconde
aborde les approches utilisées pour ¢tudier la réentrée. Les methodes proposées pour

étudier ["activité électrique peuvent étre divisées en deux parties :

A- la description de la cinétique des courants ioniques transmembranaires.

B- la représentation des propriétés électriques des tissus.
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La cinétique des courants ioniques décrit le flux des ions entre le milieu
intracellulaire et le milieu extracellulaire a travers la membrane cytoplasmique. Le flux
associé a chaque espéce ionique se fait a travers des canaux spéciaux. La représentation
mathématique de I'ensemble des courants ioniques constitue le modeéle membranaire

[28.29,30,31,32,33,34]. Les modéles membranaires contiennent trois sous modeéles :

1) Le modéle d’analogie dans lequel les constituants du modele membranaire
sont représentés par des composantes €lectriques.

2) Le modéle des portes dans lequel la conductance de chaque canal est
controlée par un certain nombre de portes indépendantes.

3} Le modéle de concentration ionique qui caractérise la concentration de

certains ions entre les compartiments intracellulaires et extraceflulaires [3].

2.1- HISTORIQUE DE LA MODELISATION DE LA PROPAGATION

La théorie des cables a été développée par Kelvin pour décrire la propagation
d’un signal électrique dans un cable a plusieurs conducteurs. Dans les structures
biologiques, cette théorie a été appliquée tout d’abord sur les axones et sur les fibres du
muscle squelettique. La propagation de I’excitation dans le muscle a été reconnue par
Lucas [35] et dans le nerf par Adrian [36]. Hill [37] a développé un modéle a deux
variables pour expliquer les critéres de la propagation de I’excitation. Hodgkin et al. [38]
ont démontrés de fagon quantitative la précision de I’analogie entre le modele de cible et
le nerf de 1’axone. {lIs ont ete les premiers a formuler les courants a travers la membrane

en fonction des portes ioniques. En se basant sur les équations de cible et en effectuant



16

des simplifications, Rushton [39] a obtenu des résultats analytiques pour I'initiation et la
propagation des impulsions. Cole et al. [40,41] ont été les premiers a simuler I’excitation
du voltage imposé de la membrane nerveuse. Les courants ioniques sont décrites par les
équations de Hodgkin et Huxley (H-H){28]. Cooley et al. [42] ont utilisé les €équations de
H-H pour calculer la vitesse de propagation de |'impulsion nerveuse en stmulant
I’équation de cable unidimensionnel. lls ont montré que la vitesse de conduction ne
change pas (constante) avec le pas de discrétisation Ax lorsque Av est suffisamment petit.
Khodorov et al. [43,44] ont simulés la propagation dans un cable pour étudier les effets

de Tetrodotoxin (élimination deg,, ) et le refroidissement (réduction des constantes de

temps de m et h). Kootsey [45] a décrit une méthode de simulation d’un cible en
démontrant la capacité de son approche de produire plus d’informations que les methodes

expérimentales.

Weidmann [46] a proposé I'application de la théorie de cible unidimensionnelle
sur le muscle cardiaque. En supposant que les fibres sont considérées continues et se
comportent comme un syncytium fonctionnel. il a analysé la propagation du courant
passif dans les fibres de Purkinje et il a calculé les constantes d’espaces et du temps (A et
t) de ces fibres. Ces résultats montrent que la constante d’espace est relativement longue
par rapport & la longueur de la cellule et que la diminution du potentiel électrotonique suit
une allure exponentielle. Aprés Weidmann, plusieurs chercheurs ont utilisés la théorie de
cible continu dans des études expérimentales pour extraire les paramétres passifs

[47,48,49,50,51,52]. Clerc [53] a étudié la vitesse de conduction en fonction des valeurs
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de la résistance axiale dans les directions longitudinale et transversale dans un tissu du
muscle ventriculaire. Ces conclusions montrent que les variations de la vitesse de
conduction dépendent de !'effet de la résistance cytoplasmique et de la résistance des
jonctions intercellulaires qui sont représentées par une résistance axiale effective avec des
valeurs différentes dans les deux directions. Saffitz et al. [54] ne sont pas entiérement

d’accord avec ces résultats.

2.2- MODELISATION DE LA PROPAGATION

Trois approches de modélisation ont été développées afin d’étudier la propagation

de I'excitation dans le tissu cardiaque. Ces approches sont basées sur :

I- La résolution d'un systéme d’équations différentielles de type reaction-
diffusion.
2- Le systéme d’automates cellulaires.

3- La résolution d’un systéme d’équations de type Eikonal.

Les paragraphes ci-dessous feront I’objet d’une étude détaillée de chacun d’entre elle.

2.2.1- APPROCHE DE TYPE REACTION DIFFUSION

La modélisation du probléme selon une équation différentielle de type réaction

diffusion a été étudiée en utilisant une représentation monodomaine continu,

monodomaine discret, et le modeéle bidomaine.
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2.2.1.2- MODELE MONODOMAINE CONTINU

Dans les modéles monodomaines continus, le tissu est considéré comme un
syncytium et les fibres sont considérées comme continues et cylindriques. La validité de
ce modéle est supportée par les expériences de Weidman [46], Chapman et al. [47]. [ls
ont supposé que la fibre se trouve dans un bain conducteur homogene et infini, c’est-a-
dire que le milieu extracellulaire est relié a la masse. Leurs résultats montrent que le tissu
cardiaque se comporte comme un syncitium fonctionnel. La figure 2.1 illustre un modéle
de cible continu unidimensionnel. L expression qui caractérise le modéle monodomaine
multidimensionnel est donnée par |'équation de réaction diffusion suivante :

V.DVV,)=PI, 1

4
wm - l

ot : D; est le tenseur de conductivité intracellulaire en S/cm.
V. est le potentiel membranaire en mV,
B est le rapport de la surface de la membrane sur le volume du tissu en em’,
Lsim est le courant de stimulation en pA/cm’,

I est le courant membranaire en uA/cm”.

Le tenseur de conductivité représente les propriétés électriques du tissu cardiaque.
D; et B sont définies sur une échelle de longueur de plusieurs cellules. La figure 2.2
illustre la structure d’un modeéle continu bidimensionnel. Le couplage entre les cibles
peut prendre une géométrie quelconque. La figure 2.3 montre un modéle de cable couplé

sous une forme de mur de briques dans lequel des jonctions périodiques sont introduites
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[55]. La dimension des cellules et le patron de connexion peuvent étre choisis de fagon

arbitratre [56].
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Figure 2.1. Modéle de fibre continue unidimensionnel. La membrane (boite) représente le
lien entre le milieu intracellulaire au milieu extracellulaire.
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Figure 2.2. Modele continu a deux dimensions. La connexion entre les cables est faite par
un réseau de résistances.
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Figure 2.3. Modéle bidimensionnel de cable continu. Les connexions entre les cables ont
la forme de mur de briques.

2.2.1.3- MODELE MONODOMAINE DISCRET

Le modéle discret tient compte des jonctions existantes entre les cellules. Ces
jonctions sont représentées par un changement local de la résistance [57.58.59]. Un

exemple de fibre unidimensionnelle discréte est donné par la figure 2.4. La valeur
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nominale de la résistance de jonction est comprise entre 0.5 et SMQ [47,60]. Le modele

discret peut s’étendre aussi 4 une représentation multidimensionnelle.
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Figure 2.4. Modeéle de fibre discréte unidimensionnelle. La membrane est représentée par
une boite qui relie le milieu intracellulaire au milieu extracellulaire.

2.2.1.4- MODELE BIDOMAINE

Comparativement au modéle monodomaine qui décrit le flux du courant dans les
régions intracellulaires, le modéle bidomaine est une représentation qui en plus tient
compte du flux de courant dans le milieu extracellulaire [61.62]. Les milieux
intracellulaires et extracellulaires sont considérés comme uniformes et continus. Le
courant passe d'une région a une autre i travers la membrane comme I'indique la Figure
2.5. Le modéle bidomaine peut étre construit en deux et en trois dimensions. Le potentiel
dans chaque milieu doit satisfaire les équations de conservation du courant. Ces équations

sont les suivantes :

V(DVe)=pI, -
(DY) =Bl ~L 22)
V.(DVe,)=-Bl, -1

\ame

ou : ¢; et @, sont les potentiels électriques dans les milieux intracellulaires et interstitiels.
D; et D, sont Ies tenseurs de conductivités intracellulaires et interstitielles (S/cm).

Ltimi €t Liime sont les sources de courants appliquées dans les milieux intracellulaires

‘ et interstitiels (uA/m’).



Le potentiel membranaire est défini par I’expression suivante :
V.=¢ -9, 23
En général, le rapport de conductivité n’est pas le méme le long et a travers les
fibres (dans le milieu intracellulaire et interstitiel) (533]. Ce cas est appelé anisotropie
inégale. Dans le cas d’un rapport d’anisotropte inégale, le comportement du modéle
bidomaine est différent du modéle monodomaine [62]. La formulation bidomaine
s applique pour un rapport d’anisotropie quelconque. Si le rapport est égal, les équations

du modele bidomaine sont réduites aux formulations du modéle mondomaine [62] ol les

tenseurs de conductivités dans les deux milieux sont reliés par une constante.
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Figure 2.5. Modéle bidomaine unidimensionnel. (a) une fibre de rayon a dans un volume
conducteur de rayon b. (b) Circuit électrique équivalent ou R; et R, sont respectivement
les resistivités intracellulaires et interstitielles. /; et [, sont respectivement les courants
dans le milieu intracellulaire et interstitiel et /,; est le courant membranaire.
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2.2.1.5- MODELISATION DE L'EFFET DE LA STRUCTURE SUR LA
CONDUCTION

Suite aux travaux de Clerc. Spach et al. [63] [ont montré expérimentalement que
la propagation dans les fibres cardiaques est discontinue. L’analyse quantitative de la
forme du potentiel daction démontre que la propagation a travers les fibres est associée

avec une valeur de la dérivé maximale du potentiel d’action ¥,  assez élevée et une

petite valeur de T,.q comparativement avec la propagation le long des fibres. [Is ont décrit
que la conduction est discontinue au niveau cellulaire. Les mémes résultats ont été
obtenus par Tsuboi et al. [64]] en utilisant un front d’onde plane. La montée lente du
potentiel d’action le long des fibres a la tendance de se bloquer durant une stimulation
prématurée qu’a travers les fibres. Leurs résultats suggerent que la structure discréte du

tissu joue un role dans le bloc fonctionnel associé avec une stimulation prémature.

2.2.1.5.1- EFFETS DE COUPLAGE CELLULAIRE

Les travaux expérimentaux montrent la présence d’un couplage entre les cellules.
Plusieurs études de simulations ont été effectuées afin de comprendre les effets de la
microstructure sur la conduction. L’approche de modélisation du tissu discret consiste a
résoudre l'équation de réaction-diffusion dans un maillage fin [65] dans laquelle les
jonctions intercellulaires sont prises en considération [57]. Dans le modele de cable

unidimensionnel, la propagation passe rapidement a I’intérieur des cellules et lentement a
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travers [a jonction résistive. Ces résultats ont été confirmés par les expériences de Fast et
al. [55] en étudiant la propagation dans des cellules cultivées de myocytes de rat néonatal.
Grace 4 une teinture sensible au potentiel "Voltage Sensitive Dye", ils ont observé un
retard de conduction de 80 ps a la jonction. Ce retard représente 51% du temps total de
conduction. Pour des valeurs nominales de la résistance de couplage, la vitesse de
conduction moyenne, mesurée sur plusieurs cellules, est identique a celle obtenue pour
une fibre équivalente continue et uniforme [66,58]. Ces résultats confirment la
manifestation du comportement syncitiel lorsque les mesures sont faites a I'échelle de

plusieurs cellules.

La présence des jonctions périodiques résistives affecte la forme du potentiel
d’action propageant. Dans un modéle de fibre continue, Joyner {65] a observé des

changements significatifs dans les valeurs de ¥ _ avec ['accroissement de la

max

discrétisation spatiale. Dans un modéle de cable discret, les résultats de simulations
d’Henriquez et al. [66] montrent que les valeurs de ¥ a I'extrémité la plus proche de la
cellule sont supérieures a la moyenne tandis qu’a I’extrémité distale, elles sont inférieures
a la moyenne. V. varie de fagon monotone avec l'accroissement de la résistance de
couplage. Cette derniére décroit lorsque la conduction tend vers un bloc de conduction
[58]. On peut déduire que les variations de ¥, dans ces modéles démontrent que le
couplage discret produit des changements remarquables dans la forme d’onde.

L’augmentation de ¥,__est accompagnée d’un prepotentiel dans le "pied” du potentiel
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d’action, d’une bosse prés du maximum, et d’un accroissement de la valeur Z,..s [58, 59
,67]. Ces changements ont été observés expérimentalement durant un découplage
extréme. Dans le cas d'un couplage normal, le potentiel d’action ne montre pas un

prépotentiel dans le pied (foot) et un 1 lent associée avec une V. moyenne assez large

n’explique pas les changements directionnelles de la forme d’onde tel qu'observé par
Spach et al. [63] et Tsuboi et al. [64]. Ces résultats suggeérent que quelque mesures

peuvent étre erronées ou que d’autre facteurs structurels sont responsable de ces effets.

Pour étudier I'effet de couplage dans des feuillets de tissu a deux dimensions,
Leon et al. [68.69] ont développé un modéle de cible bidimensionnel pour étudier
I'influence d’un couplage transversal sur la propagation d’un front d'onde plane et
courbé. Les cables sont connectés par un réseau de résistance fixes dans la direction
transversale. La distance entre les résistances est choisie de fagon a donner un rapport
réaliste entre les vitesses de conduction longitudinale et transversale. La valeur du

potentiel et de sa dérivée maximale ¥

. varient de 10 a 30 % le long de chaque cable. En
utilisant une mesure heuristique, Leon et al. ont montrés que le facteur de sécunté est
plus important dans la direction transversale comme il a été suggéré par les experiences.
Le modele de mur de briques ne prédit pas une montée rapide du pied (foot) du potentiel
d’action a travers les fibres. Le couplage transversal peut lisser la diffusion de
I’activation. Dans un modéle de culture de brins 3 deux dimensions, Fast et al. [35] ont

prouvé que le couplage transversal ralentit la vitesse de conduction dans la cellule. La

réduction de la vitesse est équivalente a 22% du temps total de la conduction. Ce
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comportement a été obtenu dans leur simulations en utilisant une structure de mur de

briques avec un couplage discret longitudinal et transversal.

Dans le tissu réel, la topologie des connexions cellulaire est tres variable que le
couplage périodique utilisé dans le modele de fibre unidimensionnel et de mur de briques
ou dans le modeéle de cable couplé. Muller-Borer {56] et al. ont analysé la conduction
dans un modele bidimensionnel dans lequel les dimensions des cellules et les connexions
résistives sont arbitraires. Dans le cas d’une onde plane, la structure arbitraire donne des
isochrones avec des varations spatiales qui dépend du couplage. Le retard a travers les
jonctions est plus important dans la direction transversale que dans la direction
longitudinale. Il est di aux différences directionnelles dans la topologie du couplage et de
la charge. Dans une étude expérimentale, Spach et al. ont trouvés des variations spatiales

importantes dans ¥ pour une conduction plane le fong et a travers les fibres.[70]. La

valeur de V. dans une cellule change lorsque la direction de conduction a été inversée.

r’

Dans une préparation de quelque cellule, ils ont remarqué que V,, est plus petite dans

une conduction transversale que dans une conduction longitudinale. Ceci est considérer
comme une exception du comportement général. Cette exception a été attribuée au forme
irrégulier des cellules, et une distribution non homogeéne de la distribution du charge

¢lectrique.
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2.2.1.5.2- EFFETS DE BAIN ET DE LA NATURE BIDOMAINE

La plupart des modeéles de propagation traitent le tissu selon ['approche
monodomaine et négligent l'influence de la résistance interstitielle. Henriquez et al. [66]
ont démontré que la présence de la résistance extracellulaire lisse la conduction. Ce
lissage se manifeste par un ralentissement de la vitesse de propagation. La différence de
comportement entre le modéle monodomaine continu et le modéle bidomaine continu est
due a la différence d’anisotropie entre les milieux intracellulaire et interstitiel. Ce fait a
été démontre par Muler et al. [71]. Grice a des modéles analytiques. ils ont étudié les
effets de ["anisotropie sur le front d’activation. [Is ont ainsi démontré que la vitesse de
propagation d’un front d'onde plane, dans la direction axiale, est proportionnelle a la
racine carrée de la conductivité. Barr et al. [72] ont examiné les prédictions théoriques de
Muler et al. en simulant la propagation dans un modéle bidomaine avec un modéle
ionique réaliste. Pour un rapport d’anisotropie nominal. la nature de la conduction
correspond aux prédictions de Muler et al. [71]. Ces derniers ont mentionné que la théorie
du cible unidimensionnel peut s'étendre pour étudier des modéles de tissus
multidimensionnels si le rapport d anisotropie est le méme dans les deux milieux. A
partir des résultats de Plonsey [72], Pollard et al. [73] ont démontré que la valeur de

V. . est presque la méme avec un rapport d’anisotropie égal. nominale et réciproque. Les

différences dans les fronts d’ondes sont confinées par le "pied" du potentiel d’action.
Henriquez et al. [74] ont développé un modéle de paquets cylindriques de tissus pour

étudier I'effet de la résistance interstitielle sur la propagation. En incluant les effets du
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bain dans le modéle, ils ont trouvé que la forme du potentiel transmembranaire n’est pas
le méme. La solution était limitée d un rapport d’anisotropie égale. Roth [75] a étudié la
conduction dans un faisceau cylindrique avec un rapport d’anisotropte inégal. Cette
approche permet une représentation plus réaliste des propriétés du tissu. En effet il a

montré que : 1) la valeur deV,__ croit avec la profondeur, 2) la vitesse de conduction est

indépendante du rayon du paquet, et 3) le front d’onde n'est pas plane, il devient plus

courbé avec I’augmentation du rayon du paquet.

Pollard et al. [76] ont développé un modé¢le en tenant compte de la courbure des
fibres pour expliquer les patrons d’activations suite 4 des stimulations ponctuelles du
cone pulmonaire. Le tissu est modélisé selon I'approche monodomaine avec des
propriétés anisotropes non homogenes. Les simulations démontrent une accélération
lorsque le front d'onde rencontre des fibres en rotation. Une conduction rapide est
marquée par une accélération a la surface méme si les propriétés moyennes de la surface
sont identiques. Une étude a été réalisée afin de comparer les résultats de simulations
avec les résultats expérimentales. [Is ont trouvé des irrégularités dans les isochrones

d’activation similaires a celles qui sont obtenues par les expériences.

Hennquez et al. [77.78] ont examiné [ activation dans un bloc de tissu
tridimensionnel entouré par un bain avec un rapport d’anisotropie inégale. Les
simulations démontrent la sensibilité de la propagation de I'activation, de ['évolution

temporelie et de la distribution du potentiel d'action aux propriétés électriques dans des
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tissus fins et épais. Le degré du courant de shunt dépend du rapport de conductivite dans
la direction de propagation. Ils ont conclu que les différences directionnelles moyennes
dans la forme d’onde observée, par Spach et al. [63], Tsuboi et al. [64] sont dues au

rapport d’anisotropie inégale et a la présence du bain.

Saleheen et al. [79] ont développé une nouvelle approche pour simuler la
propagation tridimensionnelle dans un milieu anisotrope non homogene avec le modele
bidomaine. Ils ont utilisé la méthode des différences finies en tenant compte de la
rotation des fibres dans le tissu cardiaque. [ls ont trouvé que les fronts d’activation se
propagent plus rapidement dans le milieu non homogéne que dans un milieu homogene.

Ces fronts dépendent des paramétres du milieu de conduction.

2.2.2- APPROCHE DE TYPE AUTOMATE CELLULAIRE

Les modéles basés sur I’approche de type automate cellulaire ont été réalisés pour
étudier les propriétés générales de la propagation d’onde dans un milieu excitable.
L’automate cellulaire est un modéle abstrait dans lequel I'état de la cellule prend un
ensemble discret de valeurs. Cet état varie d’une fagon discrete et synchrone avec le
temps. L’excitation est reliée aux régles de la conduction qui sont basées sur des régles
ou données empiriques au lieu du flux de courant électrotonique. On mentionne ici que

cette approche n’est plus utilisée
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Weiner et Rosenblueth [80] ont développé le premier modéle dynamique du tissu
cardiaque (de type automate cellulaire) pour ¢tudier la propagation. lls ont assigne un état
a chaque point dans le domaine de stimulation. Le domaine peut étre uni, bi et
tridimensionnel. Avec ce modéle simple, ils ont vérifié I"hypothese de la réentree tel que
le mécanisme du flutter auriculaire autour d’un obstacle ainsi et ils ont formulé quelques
théorémes de base sur la relation entre la taille de I’obstacle et la période reéfractaire.( On
note que Weiner et al. n’ont pas effectué des simulations sur leur modele). Moe et al. [81]
ont développé un modéle similaire a celui de [80]. Le modéle consiste en une grille de
31*32 éléments hexagonaux et a servi a simuler la fibrillation. Chaque ¢élément
représente un millier de cellules cardiaques. Leurs résultats de simulations illustrent
comment la dispersion de la période réfractaire peut provoquer des barrieres
fonctionnelles autour des quelles I'excitation réentrante peut circuler. Moe et al. ont
étudié expérimentalement la fibrillation auriculaire [82,83.84] ainsi que par la technique
de simulation par ordinateur [85]. lIs ont trouvé I'existence de plusieurs fronts d’ondes
réentrants pendant la simulation. Ces fronts sont semblables a ceux observés pendant la

fibrillation auriculaire.

Flanigan et Swain [86.87] ont développé un modéle similaire a celui de Moe et al.
pour étudier les effets de la géométrie du nceud AV sur la conduction en utilisant une
matrice d’éléments hexagonaux. Le méme modéle a été utilisé par Foy [88] pour étudier
le flutter auriculaire et la fibrillation. Gui’ko [89] et Petrov [90] ont développé un modele

du tissu cardiaque dans lequel les cellules sont connectées par des résistances pour former
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un réseau i deux dimensions. Le modele est simulé par un ensemble d’équations

différentielles ordinaires couplés.

2.2.2.1- MODELE DE COEUR COMPLET

Les modéles de la propagation de |’excitation dans un cceur complet ont été
développés par Okajima et al. [91], Solomon et Selvester [92,93] et Ritsema van Eck
[94]. Ces modéles utilisent un grand nombre d’¢léments excitables afin de simuler les
isochrones d’activation dans le myocarde ventriculaire. Les points de I'activité initiale sur
I’endocarde sont spécifiés soit manuellement, soit déterminés par une stimulation
préalable impliquant un modeéle du syst¢éme de conduction [91]. Le modéle de cceur de
Okajima et al. [91] est constitué de 27,000 éléments excitables et comprend un systéeme
de conduction. Chaque élément represente 3 mm’ du myocarde ventriculaire. Solomon et
Selvester [92] ont utilisé la construction du front d’onde d"Huygens pour que [’activation
se propage dans un maillage de 750,000 éléments. A chaque pas temporel. le front
d’activation définit une couche double uniforme. Cette couche est représentée par une
source équivalente a de multiples dipéles. Cela consiste en 20 a 30 dipdles de courant
avec une position fixe et un amplitude variable. Ces auteurs ont utiliseé un modele
numérique de torse humain pour calculer les électrocardiogrammes correspondants.
Niimi et al. [95] ont utilisé le modéle d’Okajima [9!] pour simuler les distributions du
potentiel thoracique générées a la suite d’un bloc de conduction dans différents sites le

long de la branche du faisceau AV droit. Par le méme modéle d"Okajima, des simulations
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sont faites par Ishikawa et al. [96] pour comparer les effets sur les ¢lectrogrammes
thoraciques des infarctus subendocardial transmurale et non transmurale. Ritsema van
Eck [94] et Macchi [97] ont développé un modele de cceur qui tient compte des oreillettes
et des ventricules. Les éléments excitables choisis sont capables d’assumer un des quatre
états suivants: repos, dépolarisation, période réfractaire absolue, et période réfractaire
relative. Les moments dipolaires élémentaires sont calculés par le gradient du potentiel
intracellulaire aux positions de 1767 sources dipolaires. Ce gradient est calculé a partir
des fonctions de potentiels d’actions assignés a chaque ¢lément pris individuellement. Le
modéle de Macchi [97] sert a étudier les changements de ’onde P a la surface du corps.

Le site du pacemaker a été déplace dans la région du nceud sinusal (SA).

Gulrajani et al. [98] ont développé un modele similaire a celui de Solomon et
Selvester. Ce modele tient compte des effets de la géométrie des fibres sur la vitesse de
conduction. Les isochrones sont calculés a 1’aide de la construction d'Huygens. Les
ondelettes ont la forme d’ellipses Ces isochrones servent a calculer la distribution du
potentiel dans un modele du torse. Aoki et al. [99] ont construit un modeéle pour simuler
la dépolarisation et la repolarisation des ventricules dans le cceur. Ce modele est compose
de 50,000 éléments excitables. Ces éléments sont arrangés suivant une structure presque
cubique. Le modéle du cceur est mis dans un modele de torse humain homogeéne. Les
dipdles électriques sont générés dans tous les éléments. Ces dipdles donnent la
distribution du potentiel a la surface du torse qui est calculée par la méthode des éléments

aux frontieres.
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Leon et al. [100] ont perfectionné un modéle d’automate cellulaire modifié. La
distribution des courants sous liminaires est déterminée selon la formulation bidomaine
avec un rapport d’anisotropie égale. Lorsque le potentiel dépasse une valeur donnee,
I'évolution temporelle est déterminée par un ensemble des régles. Quatre états ont été
assignés a la cellule : un état de repos, un état d’excitation, un état de période réfractaire
absolu et un état de période réfractaire relative. Le potentiel extracellulaire est calculé en
utilisant le modéle de double couche oblique. Leurs résultats montrent que la rotation des

fibres transmurales aplatit le front ellipsoidal.

Lorange et al. [101] ont développé un modéle basé sur 132 sections transversales
d’un cceur humain. Ces sections sont obtenues grice a la technique de tomographie a
rayons X. Le cceur est reconstruit par un tableau tridimensionnel de 250,000 points. La
distance entre les points est de Imm. Cette reconstruction se trouve dans un modéle de
torse non homogéne. La transmission de 1’excitation vers les ventricules s’effectue a
travers (120 jonctions. L’effet de la rotation des fibres est incorpore dans la vitesse de
conduction. Ils ont tenu compte de l’anisotropie durant la propagation dans les

ventricules mais ils |’ont ignoré dans le calcul des sources dipolaires équivalentes.
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2.2.3- APPROCHE DE TYPE EIKONAL

Les modeéles de type Eikonal servent a modéliser la propagation du front
d’activation. Il est basé sur la recherche d'invariat. Les détails de la propagation du

potentiel d’action ne sont pas inclus dans ce type d’approches.

Keener [102], Colli Franzone et al. [103] ont utilisé le systéme d’équations de
type Eikonal pour déterminer la position du front d’onde en fonction du temps. La
formulation mathématique de ces équations est obtenue par |'élimination des modes lents
en utilisant la technique de perturbation singuliére dans un systeme d’équations
différentielles partieiles. Durant la propagation d’un front d'onde dans un bloc de tissu
avec une rotation des fibres, Keener a démontré que la vitesse de propagation est
déterminée dans les fibres qui sont plutét alignées. Colli Franzone et al. [103] ont calculé
la distribution du potentiel interstitiel en utilisant la position du front d’onde pour définir
la distribution du potentiel transmembranaire. lIs ont démontré que les axes joignant le
maximum de deux potentiels tournent en fonction de la profondeur et suivent d'une
maniére trés proche la rotation des fibres comme le fait le front d’onde. Les simulations
démontrent que les fronts d’ondes produisent des champs dans |’épicarde. Ils ont noté que
les patrons de potentiels sur la surface de I'épicarde peuvent étre utilisés pour déterminer
le site d’origine du battement ectopique et mettre en évidence la présence des régions

nécrotiques qui peuvent affecter la propagation de 1'excitation.
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Grace a un modéele bidomaine macroscopique tridimensionnet, Colli Franzone et
al. [104] ont étudié la propagation du front d’onde dans le ventricule gauche. La phase de
dépolarisation est modélisée par une équation elliptique non linéaire. La solution
numérique de cette équation est obtenue par la méthode des éléments finies. Leur but
était de valider si I’approche Eikonal est capable de prédire les traits des patrons

d’activation observés expérimentalement.

2.3- MODELISATION DE LA REENTREE

Dans des conditions normales, I’activation du cceur débute dans le nceud sinusal et
se termine aprés I’excitation de toutes les cellules ventriculaires. Certaines conditions
pathologiques perturbent cette séquence et I’excitation continue a propager dans le caeur
suivant un trajet circulaire. En conséquence. cette impulsion devient un autre site
d’activation pour les oreillettes et les ventricules et elle génére la plupart des

tachycardies. Ce phénoméne est nomme excitation réentrante ou "circus movement"”.

La réentrée est définie par une onde électrique qui se propage dans un chemin
circulaire puis elle retourne & son site d’origine pour le réactiver de nouveau. Elle peut
étre initié par un phénoméne de détachement. Elle est due a la présence du bloc
unidirectionnel (détachement) et d’une zone inexcitable autour de laquelile |’excitation
peut circuler. Le bloc unidirectionnel est di aux différences régionales de recouvrement

de I’excitabilité, a la dépression asymétrique de ['excitabilite. et aux facteurs
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géométriques incluant les propriétés anisotropes des fibres cardiaques. Le bloc peut étre

anatomique, fonctionnelle ou une combinaison des deux.

L hypothése de la propagation continue de I'onde d’excitation dans le cceur a ¢té
suggéré par Mc William en 1897 [105]. Mayer a ¢tudié les causes des pulsations
rythmiques dans les méduses [106,107,108]. Il a trouvé la relation existante entre la
vitesse de conduction et la prématurité du tissu. Les travaux expérimentaux de Mines [12]
considérent que le mécanisme de la réentrée est responsable de plusieurs arythmies
cardiaques teile que le flutter et la fibrillation auriculaire. Mines mentionne que
I'anatomie complexe du cceur, avec les orifices. les artéres ainsi que les propriétés
¢lectrophysiologiques et structurales des tissus, fournissent un substrat pour établir une
réentrée. En se basant sur ses résultats, et ceux de Mayer [106,107,108] et de Garrey
[109,110], Mines a proposé trois criteres pour déterminer la réentree [12.111]. Une

réentrée soutenue est établie lorsque:

I- La conduction dans un circuit réentrant,
2- Une conduction assez lente pour que le front d’onde puisse réexciter le tissu,
3- Un bloc unidirectionnel doit se produire quelque part dans le circuit pour

permettre |’initiation de |’activité réentrante.

Jusqu’a présent, la réentrée a été étudie selon les trois modes suivants :

- la réentrée autour d’un obstacle anatomique (circuit movement reentry or 1D)

- la réentrée fonctionnelle (2D)
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- réentrée du cercle dominant (leading circle reentry).
- réentrée anisotrope.

- réentrée sous forme de huit.

- réentree spirale.

- La réentrée hélicoidale (scroll wave reentry or 3D).

2.3.1- REENTREE AUTOUR D’UN OBSTACLE ANATOMIQUE

Il est bien connu que I'excitation réentrante peut se produire dans un anneau de
tissu excitable suite 3 un bloc unidirectionnel (detachement). Pour avoir une réentrée
soutenue, le front d’excitation doit constamment rencontrer un tissu excitable. Cela met
en évidence existence d’une zone excitable entre le front d’onde et la queue du potentiel
d’action. Dans la plupart des études de simulation, le bloc unidimensionne! temporaire est
initié par une stimulation S| suivie par une deuxiéme S2 prématurée ou il repose sur la
variation spatiale de la période réfractaire qui suit le front d’onde [112.113.114]. Pour
obtenir une réentrée, le site et le moment de I'application de la stimulation prématurée

doivent étre une fonction de la structure et la dynamique de la membrane.

Dans un modéle unidimensionnel. les extrémités du cible sont connectées pour
former un anneau. La stimulation S1 initie deux potentiels d’actions qui se propagent
dans le sens horaire et anti-horaire. L application de la stimulation S2 a un moment
approprié et a un site spécifié peut initier un circuit réentrant. Un des potentiels d’action

provenant de S2 est bloqué parce qu’il se propage dans la direction ou I'excitabilité
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décroit, ’autre persiste parce qu’il se propage dans le sens inverse. La figure 2.7 illustre
la réentrée dans un anneau du tissu cardiaque. Si P’anneau est stimulé a un certain point,
deux ondes d’excitation se propagent dans deux directions opposées dans |’anneau pour
finalement entrer en collision. Si pour une certaine raison, la propagation est bloquée
dans une direction, I'onde dans |’autre direction continue son chemin pour boucler

I’anneau.
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Figure 2.6. Réentrée dans un anneau de tissu cardiaque. Les patrons de la propagation
sont indiqués par des fléches et les points représentent la région stimulée. (a) I'impulsion
se propage dans les deux directions et entre en collision : Pas de réentrée. En (b) la
conduction est temporairement bloquée par la région comprimée (hachurée). (c)
I’'impulsion retourne a son point d’origine et continue a circuler autour de I’'anneau.

2.3.1.1- INITIATION DU BLOC UNIDIRECTIONNEL

Van Capelle et al. {115] ont induit un bloc unidirectionnel dans un feuillet
homogene. La stimulation prématurée est appliquée suite a un front de dépolarisation
uniforme. Les éléments excitables avaient des périodes réfractaires identiques. Les
différences temporelles de I'excitabilité peuvent jouer un role important dans la genése

du bloc unidimensionnel et de la réentrée. Joyner [116] a fait une étude détaillée des
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mécanismes du bloc unidirectionnel. [l a montré qu’'une perturbation de la résistivité
axiale pourrait faire apparaitre un bloc unidirectionnel. Le bloc unidirectionnel peut se
produire suite a une polarisation directionnelle dans la charge (masse des cellules a
dépolariser) due aux variations spatiales des propriétés électriques du tissu et a
I’excitabilité membranaire. Maglaveras et al. [117] ont modélisé le bloc unidirectionnel
dans une structure d’isthme dans lequel un brin mince est couplé a un grand tissu. Les
fronts d'ondes sortant de I'isthme rencontrent une grande charge comparativement a
ceux qui entrent. Des études expérimentales et des simulations ont été faites par Cabo et
al. {118] pour mieux comprendre la relation entre la courbure et la vitesse du front d’onde
sortant d’un isthme étroit. [Is ont trouvé que la dimension critique de |"isthme vane entre
200 a 600 um dépendamment de la direction de conduction. Leurs expériences
démontrent que cette dimension varie entre 300 et 2000 um selon de la fréquence de
stimulation. Ils ont attribué cette différence a la haute fréquence qui réduit I'excitabilité et
augmente la taille critique de I’isthme. Fast et Kleber [119] ont utilisé des myocytes
cultivés pour produire des brins de différentes largeurs. En utilisant la technique de
cartographie optique, ils ont observé un bloc unidirectionnel lorsque la largeur du brin est

de 15 um.

2.3.1.2- FENETRE DE VULNERABILITE

Quan et al. [113] ont simulé la réentrée dans un modéle de cible discret bouclé en

modifiant le modéle ionique d’Ebihara-Johnson [31]. Le but été de démontrer les effets
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membranaire g, ) sur la fenétre de vulnérabilité. Cette fenétre est définie comme une

description quantitative du protocole de stimulation S1-S2 qui géneére un bloc
unidirectionnel. Ils ont montré que la fenétre de vulnérabilité croit en réduisant la vitesse
de conduction. Cette réduction est due a I'augmentation des résistances intercellulaires.
De plus, le fait de réduire la vitesse de conduction par I'intermédiaire de la conductance

sodique g, réduit la fenétre de vulnérabilité. Ils ont conclu que le découplage cellulaire

est la cause la plus importante de la conduction lente dans le tissu cardiaque. Starmer et
al. [120] ont trouvé que la réduction de la conductance sodique dans un modéle de cible
continu augmente la fenétre de vulnérabilité. La diminution de cette fenétre est obtenue
en réduisant la conductance potassique. Shaw et al. [112] ont réexaminé la fenétre de
vulnérabilité dans un modéle similaire de Quan et al. en utilisant le modéle membranaire
de Luo-Rudy phase [I [34]. [ls ont trouvé qu'une réduction uniforme de I'excitabilité
augmente la fenétre de vulnérabilité au lieu de la faire diminuer {113]. lIs ont attribué

cette différence au modéle ionique utilisé.

2.3.1.3- EFFET DE LA TAILLE DE L’ANNEAU

Vinet et al. [121] ont analysé la dépendance de la dynamique sur la taille de
’anneau a I’aide du modéle de Beeler-Reuter modifié par Drouhard et Roberge [122]. Ils
ont observé une réentrée stable caractérisée par une longueur de cycle constante, une

durée de potentiel d’action, et un intervalle diastolique a chaque naeud de fibre lorsque la



40

longueur excéde une longueur critique (Xq). Ils ont identifié la taille minimale de
I’anneau qui peut supporter une réentrée continue (Xmis). Pour des longueurs supérieures

a Xmin et inférieures a X.n,, la propagation est identifiée comme irréguliére.

Papazoglou [123] a utilis¢ un modele unidimensionnel discret, avec des
résistances de jonctions assez élevées, pour démontrer la persistance de la réentrée dans
des anneaux de dimensions inférieurs @ 9 mm. Des oscillations spatio-temporelles
continues et lisses dans la durée du potentiel d’action (APD), la longueur du cycle (CL),

et ¥, sont observées suite & une perturbation externe dans 'anneau. Ces résultats sont

similaires a ceux qui sont obtenus par Vinet al. dans une fibre continue. Courtemanche et
al. [124] ont développé une théorie sur la circulation de I'impulsion dans un anneau
continu et excitable. La dynamique de la I'impulsion circulante a été¢ réduite par une
équation intégrale de retard (single integral-delay). s ont obtenu les conditions pour une
circulation stable et ont dérivés une estimation de la longueur d’onde et I'amplitude
asymptotique des solutions oscillantes pres de la transition d’une rotation stable a une

autre oscillante.

2.3.2- REENTREE FONCTIONNELLE (2D)

La réentrée unidimensionnelle est semblable a une réentrée autour d’un obstacle

anatomique. [l existe un autre type de réentrée appelé réentrée fonctionnelle. Elle est

décrite par Allessie et al. [125,126]. Ce type de réexcitation cardiaque n’exige pas
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I’existence d’un obstacle anatomique bien défini. L’initiation et la maintenance de cette
réentrée sont associées a [’hétérogénéité intrinséque dans les propriétés
électrophysiologiques du muscle cardiaque en incluant la dispersion de I’excitabilité et/ou
la période réfractaire [126] ainsi que la distribution des résistances intercellulaires
[127,128]. La réentrée fonctionnelle peut résulter de la réduction du couplage cellulaire et

de ses effets sur les propriétés électriques anisotropes [129].

2.3.2.1- CONCEPT DU LEADING CIRCLE

En 1924, Garrey [110] a proposé que la réentrée puisse exister dans le cceur
malgré 1'absence d'un obstacle anatomique. Les expériences d’Allessie et al. démontrent
que la réentrée fonctionnelle est une propriété intrinséque du muscle cardiaque [125.126
,22]. Ces études ménent au concept de "Leading circle” qui suggere que la réentrée
débute suite 3 une augmentation anormale de la période réfractaire. L'onde d’excitation
circule autour d’une région fonctionnelle de tissu inexcitable a la plus haute vitesse
possible. Sous ces conditions, le "Leading circle” est le plus petit chemin possible dans
lequel une impulsion peut continuer a circuler malgré [I’absence d’un obstacle
anatomique. Selon ce schéma, la circulation du front d’onde active les périphéries et
donne également naissance a des ondelettes qui entrent en collision au centre du cercle et
rendent la partie centrale du tissu complétement réfractaire. En conséquence, il n’existe
pas une zone complétement excitable et la longueur du circuit réentrant peut varier selon

les changements de la vitesse de conduction et/ou la période réfractaire du tissu. La
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démonstration de la réentrée fonctionnelle dans un muscle auriculaire isolé [125] forme la
base de nouveaux mécanismes telle que la réentrée anisotrope [127,128] et la réentrée en

forme de huit [130].

2.3.2.2- REENTREE ANISOTROPE

Les complexités structurales du muscle cardiaque teile que I’orientation des fibres
de myocarde, la nature et la fagon des connexions entre les fibres et les faisceaux, et les
résistivités électriques effectives [63.131] sont impliqués dans le mécanisme de la
réentrée dans les oreillettes et les ventricules. La propagation du potentiel d’action dans le
ceeur est déterminée par les propriétés associées a I'excitabilité, la pénode réfractaire, le
degré d’anisotropie entre les cellules provenant de I’arrangement spécifique parallele des
faisceaux de fibres, et le pourcentage des connections électriques transversales entre les
fibres [128]. En conséquence, la vitesse de conduction est de trois a cinq fois plus rapide
dans la direction des fibres (longitudinale) que dans la direction perpendiculaire au fibres
(transversale ou latérale). Des études ont suggéré que la structure anisotrope mene a la
rotation des ondes d’excitations [127,128]. L’utilisation des électrodes extracellulaires
multiples dans des études de cartographie démontrent que la réentrée circule autour d’une

zone allongee de bloc fonctionnel. Cette région est appelée "arc de bloc de conduction’

[130].
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2.3.2.3- REENTREE SOUS FORME DE HUIT

El-Sherif et al. [130] ont décrit une nouvelle forme de la réentrée dans les
expériences de cartographie a électrodes multiples. Cette réentrée se présente a la
demiére phase de I'infarctus du myocarde [132]. Sur les cartes d’isochrones, ils ont
démontré la coexistence de deux fronts tournant dans deux directions opposées. Ce type
d’activité est nommé réentrée en forme de huit. Chaque front de cette réentrée circule
autour d’une ‘ligne de bloc’. Les régions qui séparent les lignes de bloc sont appelées ‘les
chemins communs’. Dans cette région, le patron de propagation dépend de I'interaction

entre les fronts d’ondes de chaque spirale.

2.3.2.4- REENTREE DE L’ONDE SPIRALE

Les ondes spirales ou vortex ont été décrites dans plusieurs systémes non
linéaires. Elles ont été observées dans les réactions catalytiques (milieu chimique
excitable). Ces ondes sont considérées comme une propriété générique de tous les
milieux excitables. La réentrée spirale est un autre type de réentrée qui n’exige pas la
présence d’un obstacle. Elle peut étre générée dans un tissu cardiaque avec des propriétés
structurales et membranaires uniformes [133]. C’est un front d’onde avec une courbure et
une vitesse variable qui tourne autour d’une partie centrale (centre, core ou rotor) d’un
tissu excitable. En effet, le centre est un obstacle fonctionnel crée lorsque le front d’onde

rencontre la suite de recouvrement du front d’onde précédent. La courbure du front est
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trés grande a la pointe (tip) et elle est proche d’un point ot le front de dépolarisation et de
la repolarisation se joignent [134]. Le point de rencontre de ces deux fronts ou le point de
singularité est appelé point-q ou bout de spirale. La région activée du tissu occupe une
portion du domaine permettant une zone excitable assez large. Dépendamment de
I'anisotropie, la pointe de 1’onde spirale suit un chemin circulaire ou elliptique. Les ondes
spirales ont ¢té démontrées dans des morceaux isoles d’un muscle cardiaque du mouton
[134] et aussi dans d"autres systémes biologiques [135,136]. L onde spirale (point-q) peut
étre stationnaire, peut dériver, ou étre ancrée [134.137.138.139.140,141,142.143]. Une
description quantitative du centre en terme de taille, forme, position, et la structure du

voltage est essentielle afin de comprendre la dynamique des ondes spirales.

2.3.2.4.1- SPIRALE STATIONNAIRE

Les ondes spirales sont considérées comme stationnaires lorsque la forme. la
taille, et la position de la partie centrale ne change pas durant la réentrée [144,134]. Ce
comportement peut exister dans des ¢épisodes de tachycardie ventriculaire

monomorphique régulicre de longue duree.

2.3.2.4.2- DERIVE DE L’ONDE SPIRALE

La dérive de I'onde spirale a été décrite par les travaux de Frazier et al. [145]. Les

concepts ¢électrophysiologiques classiques de la réentrée, ne prévoit pas un déplacement
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du centre. Sous certaines conditions, la théorie des ondes non linéaires prédit une
migration du centre de I'onde spirale [137,139]. La direction de la dérive est en général
indépendante de I’orientation des cellules. Le mécanisme de dérive de I’onde spirale est
associé a la présence des gradients spatiaux du seuil d’excitabilité [140,142] ou de la
péniode réfractaire [146]. Dans des simulations numénques, les gradients de I'excitabilité
sont accompagnés par des dérives de I'onde spirale vers la région de faible excitabilité
[134] tandis que les gradients de la durée du potentiel d’action sont accompagnés par un
accroissement de la durée du potentiel d’action. La dérive implique un court circuit du
front d’onde a travers le centre de la spirale. Cela signifie que le centre est formé par un

tissu excitable non réfractaire [134].

2.3.2.4.3- ANCRAGE DE L’ONDE SPIRALE

Lorsque le centre d'une spirale rencontre les bordures du tissu, la spirale est
annihilée et la rotation s’arréte. La présence des petites hétérogénéités, a la surface de
I’épicarde, empéche le déplacement du centre vers la bordure du tissu. Suivant cette
situation, le centre de la spirale s’ancre @ des petits obstacles et la dérive s’arréte
[134,147]. Sous ces conditions, la période de rotation est un peu prolongée et I’activité se
comporte comme une spirale stationnaire. Dans la plupart des cas. la région d’ancrage
contient quelques types d’hétérogénéités tels qu’une petite branche de 1’artére coronaire
ou un faisceau de tissu connectif. L’étude de l'initiation spontanée de la tachycardie

ventriculaire chez les patients indique que 50% des cas de tachycardie monomorphique
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sont initiés suite a des périodes relativement courtes pendant laquelle ["activité était tres

irréguliére [148].

L’analyse des tachyarythmies selon le principe d’onde spirale a éte appliquée sur
plusieurs modéles de simulations et études expérimentales. Pertsov et al. {134] ont
développé un modéle monodomaine d’une tranche mince de |'épicarde pour analyser la
dynamique de la réentrée produite par une stimulation prématurée. La cinetique de la
membrane est décrite par un modele modifié de FHN [29]. Les résultats ont été comparés
a des données expérimentales dans lequel I"activité électrique est obtenue en utilisant la
technique de cartographie a haute résolution. IIs en ont déduit que |"anisotropie affecte la
distribution spatiale de I’excitabilité et de la zone excitable. Aucun effet n’est remarqué
sur la période de rotation. Au centre de la spirale, I'amplitude des potentiels subit une
réduction significative. Cet effet est observé dans les préparations expérimentales. [Is ont
aussi noté que la dérive de I'onde spirale est le résultat des non-uniformités du tissu. [l

arrive des cas ou la spirale devienne stationnaire apres un ancrage dans le tissu.

2.3.2.5- EFFET DE LA DYNAMIQUE SUR LA STABILITE DE LA REENTREE

Starmer et al. [149] ont étudié les effets des médicaments de classe Il (blocage du
Potassium) sur la stabilit¢ de la réentrée. Le tissu est représenté par un modele
monodomaine continue et isotrope. Ce blocage est réalisé en ajustant le coefficient de la

variable de recouvrement afin d’augmenter la durée du potentiel d’action. Cette étude
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montre que les médicaments de classe Il peuvent empécher le début d’une activité
réentrante en allongeant la période réfractaire. Cela peut aussi entrainer une
déstabilisation du centre. Le processus de déstabilisation est un mécanisme possible de la
dégradation de la tachycardie vers la fibrillation. Kogan et al. [150] ont modifi¢ le modele
de FHN pour incorporer des propriétés de restitution plus réalistes. En comparant les
simulations du modéle modifié avec le modéle normal, ils ont mis en évidence une
différence qualitative et quantitative dans la formation des ondes spirales. Le modéle
modifié méne a une dérive de I'onde spirale et un décalage de la fenétre de vulnérabilite.
Karma {27] a formulé un modéle mathématique plus général afin d’introduire les
propriétés de restitution dans le modéle de FHN. {l en a résulté que I’augmentation de la
pente de la courbe de restitution cause une rupture (breakup) de I'onde spirale. Cette

rupture est accompagnée par un mouvement du centre.

Courtemanache et al. [151] ont simulé la réentrée d'une onde spirale dans un
modéle monodomaine isotrope a deux dimensions en utilisant le modéele ionique de
Beeler-Reuter [30]. Les calculs étaient faits a partir d’une grille de 400x400 avec un
espacement de 250 um. L'utilisation d’'un modéle membranaire avec des cinétiques
complexes génére un comportement irrégulier. Cette irrégularité se manifeste par
réplication (méandre) de la pointe dans le tissu. Cette réplication méne a la formation et
I"annihilation des fronts multiples. L’augmentation de la cinétique du courant calcique et
la réduction de la durée du potentiel d’action donne une réentrée plus stable. Ce

comportement est différent de celui obtenu par Karma [27].
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Leon et al. [152] ont modélisé la réentrée dans un modele de cible couplé avec
des dimensions et des paramétres plus réalistes. Pour faciliter la réentrée, la durée du
potentiel d’action dans le modele de Beeler-Reuter, modifi¢ par Drouhard-Roberge [122],
a été réduit en divisant les constantes de temps de l'activation et de |'inactivation du
courant /; par une constante k. Les potentiels d’actions de courte, de moyenne et de
longue durée (k=8, k=4, et k=2) ménent a une réentrée stable, réentrée instable et une
dérive avec une repolarisation secondaire déclenchée, et une réentrée non persistante
similaire a celle décrite par Vinet et al. [121]. La repolarisation déclenchée apparait
comme une région de recouvrement. L’apparence et la conjonction des ondes
déclenchées et I’alternance de la durée du potentiel d’action et de la longueur de cycle
sont des conséquences de la variation des constantes de temps. Durant la réentrée
instable, le lieu géométrique des points q est mince et allongé. Ces résultats sont
semblables au patron vu expérimentalement par Pertsov et al [134]. Ce licu géométrique
est analogue a une ligne de bloc unidirectionnel déja décrit par des études de
cartographie. Les simulations de la réentrée démontrent ['interaction de la longueur
d’onde et la grandeur du tissu pour produire une réentrée stable, irréguliére ainsi que
I'incapacité du modéle membranaire simple de FHN a reproduire le comportement

qualitatif.
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2.3.3- REENTREE HELICOIDALE (3D)

Winfree [153] a noté que les rotors peuvent persister dans les ventricules sans
aboutir & un état de fibrillation. Ce fait est di a la discontinuité et I"hétérogenéiteé du tissu
cardiaque. Des expériences sur des préparations minces (2D) révelent des rotors comme
une activité réentrante stable (absence d’une multiplication des fronts). Les modéles
ioniques complexes suggérent que la rupture de I’onde spirale est facile a atteindre dans
des tissus uniformes a deux dimensions [151]. Il est bien connu que les cceurs de petites
dimensions sont difficiles a fibriller. Les nouvelles études montrent que cette hypothése

n’est pas valide.

En effet le tissu cardiaque est tridimensionnel. L’activité observée dans des
feuillets minces n'est qu’une approximation de la situation réelle. On a besoin donc d’une
représentation appropriée (tridimensionnelle) de 1'activité électrique pour étudier les
mécanismes de la tachycardie et de la fibrillation dans un cceur complet. Le cas le plus
simple d’une réentrée tridimensionnelle est I’hélicoide. Il peut étre construit en déplagant
une onde spirale bidimensionnelle perpendiculaire a son plan de rotation. Le centre de
I’hélicoide est appelé le filament. Dans une expérience hypothétique. on entasse plusieurs
feuilles minces de tissu cardiaque aligné une sur I’autre pour former une onde hélicoidale.

La superposition des centres des spirales donne un filament autour duquel 1’onde

hélicoidale tourne.
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Les ondes hélicoidales ont été observées par Winfree [154,155] dans des couches
épaisses dans un milieu chimique excitable (la réaction de Belousov-Zhabotinsky).
Panfilov et al. [156] ont démontré |’existence de ces ondes dans des ¢tudes de simulations
utilisant des modéles tridimensionnels en utilisant les équations de FitzHugh-Nagumo.
Les filaments peuvent prendre différentes formes : soit linéaires, en forme L, en forme
de U et aussi en forme de cloche [157]. Ce qui est trés important parce que la
manifestation de I’activité sur la surface du milieu tridimensionnelle dépend sur la

dynamique de I’activité de 1’'onde hélicoidale et sur la forme de son filament.

Panfilov et al. [157] ont trouvé que la rotation des fibres transmurales peut générer
un bloc unidirectionnel et induire d’une réentrée. [ls ont suggéré que la rotation des fibres
puisse faciliter la fibrillation. Winfree a mentionné que si la rotation des fibres est le seul
facteur qui détermine le début de la fibrillation. Le ventricule droit est plus susceptible a
cette condition que celui de gauche. Les expériences ont démontré que l'inverse est
correct. Il note aussi que le volume du cceur joue un role important dans le mécanisme
qui meéne a la fibrillation [153]. Gray et al. [158] ont analysé les dynamiques des ondes
hélicoidales non stationnaires dans un cceur complet en comparant les résultats de
mesures avec celles obtenus par les simulations. Une caméra vidéo et des teintures
sensibles au potentiel ont été utilisé pour enregistrer les variation du potentiel
transmembranaire dans un cceur de lapin. Ils ont utilisé un modele du cceur de lapin afin
de comprendre [’activité tridimensionnelle. Vigmond et al. [159,160] ont modeélisé la

réentrée dans un tissu tridimensionnel en incluant les effets de la rotation transmurale des



fibres. Le temps de calcul a été réduit en changeant I'incrément du temps durant
I"intégration. Le front d’onde identifie les régions qui sont besoin d’une intégration avec

un pas de temps plus petit.

2.4- DISCUSSION

Ce chapitre contient un résumé des modéles utilisés pour étudier la propagation de
I'excitation dans le tissu cardiaque. Le but de ces approches est de comprendre les
mécanismes associés aux troubles de rythme. Il est bien connu que les propriétés
électrophysiologiques passives et actives jouent un rdle important dans la génération des

arythmies cardiaques.

L automate cellulaire est un modéle abstrait dans lequel 1"état de la cellule prend
un ensemble discret de valeurs. Les modéles de ce type ont été utilisés pour étudier les
propriétés générales de la propagation d’onde dans un milieu excitable. [Is sont efficaces
du point de vue temps de calcul et la résolution du probléme de la courbure dans les
fibres. L'excitation n’est reliée directement au flux du courant électrotonique mais eile
est reliée aux régles de la conduction basées sur des donnés empiriques. Les résultats
obtenus avec cette approche sont difficiles a relier aux observations
électrophysiologiques. Les modéles de type Eikonal donnent un peu de détails concernant
le potentiel d’action. [Is sont utilisés pour modéliser I’activation sur une grande échelle.

L utilisation des modéles de type réaction-diffusion donne plus de détails au sujet de la
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propagation du potentiel d’action. Les modéles continues monodomaines et bidomaines
sont adéquats pour étudier I'activation et le recouvrement. Dans le cas d’un tissu isole
avec des frontiéres scellés, il n'existe pas une grande différence entre le modele
monodomaine et le modéle bidomaine (anisotropie nominale). Dans plusieurs situations,
il y a un besoin d’inclure les propriétés du milieu extracellulaire. Lorsqu’un tissu avec un
rapport d’anisotropie inégale se trouve dans un bain, les effets de charge (loading) ne sont

pas uniformes dans chaque direction [74]. L’effet du bain est important a considérer

durant ['interprétation des données expérimentales des tissus superfusés.

L activité réentrante se présente lorsque la propagation de I'impulsion ne se
termine pas aprés une activation compléte du cceur. Elle persiste pour réactiver les
oreillettes ou les ventricules apres la fin de la période réfractaire. La réentrée est divisée
en deux parties qui sont: |) Réentrée autour d'un obstacle anatomique et 2) réentrée
fonctionnelle. Dans le cas de la réentrée autour d’un obstacle anatomique. le front d’onde
rencontre un site de bloc de conduction unidirectionnel. Ce front se propage dans des
chemins circulaires avant qu’il réexcite le site qui se trouve a proximité du bloc. La
réentrée fonctionnelle peut se développer dans les oreillettes ou les ventricules. Elle est
due a une barriére fonctionnelle de bloc de conduction. Ce bloc peut étre cause par: 1)
des changements abrupts de la géométrie cardiaque, 2) une conduction décroissante
menant a un arrét de la propagation, 3) des différences régionales dans les périodes
réfractaires, et 4) des différences dans les propriétés de la conduction en fonction de

’orientation des fibres.
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Les modéles de la réentrée fonctionnelle qui ont été étudié sont le modéle de
leading circle, le modéle anisotrope, le modéle de figure de huit, le modéle spiral et le
modéele hélicoidale. Les travaux expérimentaux de Garrey et d’Allessie suggérent que la
réentrée est une caractéristique intrinséque du muscle cardiaque. Les complexités
structurales dans le cceur engendrent un type de réentrée appelée réentrée anisotrope.
L étude de la propagation des ondes spirales dans les milieux excitables contribue a la
compréhension du phénoméne de I'activité réentrante dans le cceur. Cette réentrée peut
étre stationnaire, se déplacer en formant un méandre ou étre ancrée. Dans des études de
simulations tridimenstonnelles, ce genre d’activité est nomme reentree helicoidale. Le
filament de I’onde hélicoidale peut avoir plusieurs formes. La courbure et la rotation des

fibres, et les propriétés du milieu interstitiel jouent un role important dans la

détermination de la conduction et sa rupture.



Cuaritre II1

METHODES

Ce chapitre décrit la méthodologie adoptée pour étudier la propagation du
potentiel d’action dans un modéle multidimensionnel d’un tissu cardiaque. Cette
méthodologie consiste a représenter le tissu par un ensemble de cibles paralléles et
identiques connectés entre eux par un réseau de résistances fixes. Chaque cable est divisé
en un nombre égal des segments égaux. Le flux des courants ioniques a travers la
membrane est introduit 3 chaque segment. On a utilisé 1"équation de type réaction
diffusion pour décrire la propagation dans les cibles. On vise, par cette méthode, a
simuler la propagation et la réentrée pour identifier les facteurs qui jouent un role

essentiel dans la génération et le maintien des arythmies cardiaques.

Ce chapitre est divisé en deux parties. La premiere décrit le modele membranaire
utilisé avec I’analogie électrique et la cinétique des portes. La deuxiéme introduit le
modéle utilisé pour étudier la propagation en incluant les hypothéses définies, les
conditions aux frontiéres, les ¢tapes de résolution, et !’algorithme de solution. Les

paragraphes suivants donnent tous les détails de ces deux parties.



3.1- MODELE MEMBRANAIRE

Le modéle membranaire décrit le flux des courants ioniques entre les milieux
intracellulaires et extracellulaires. La membrane est modélisée par un condensateur C,, en
paralléle avec une source de courant /,, (Figure 3.1). Le courant /, passant a travers la

membrane est égale a la somme du courant capacitif /. et du courant ionique /i

Tax Milieu intracellulare

B W A g V!

Re Re
Y AN NI ARAA

Milieu extracellulaire

Figure 3.1. Circuit électrique équivalent du cdble. Le milieu extracellulaire est un milieu
infini de trés faible résistivité R.. R; est la résistance axiale du milieu intracellulaire. V est
le potentiel transmembranaire. /,, est le courant axial, /. est le courant capacitif. /, est le
courant membranaire et /;,, le courant ionique.

Dans ce travail, nous avons utilisé le modele membranaire développé par Luo et
Rudy [33]. Il est basé sur la reconstruction numérique du potentiel d"action ventriculaire.

Le circuit équivalent au modéle membranaire est illustré par le graphique 3.2. La

dynamique du potentiel membranaire est décrite par I'équation suivante:
[, =C,—+I 31

ou : C. représente la capacité spécifique de la membrane en pF/em’,
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. . 2
[, le courant de stimulation en pA/cm”,

snm

V est le potentiel membranaire en mV.

Le premier terme de droite de I'équation 3.1 correspond au courant capacitif de la

membrane en pA/cm’, [, est le courant ionique total en pA/cm”. II est égal & la somme

des courants représentant chaque espece ioniques. La formulation de chacun de ces
courants se trouve dans |’annexe 1.

Lon =l + I+ L+ [y + Iy + 1y 32
Iy, est le courant Sodium rapide, /,; est le courant secondaire lent (slow inward current), /
est le courant Potassium dépendant du temps, /i, est le courant Potassium indépendant du

temps, /i, est le courant Potassique au plateau. et /; est le courant de background (fuite).

Les courants non linéaires dans le modéle membranaire sont décrits par le modele
de portes. Ces courants sont exprimés selon la formulation de Hodgkin-Huxley [28]. La
conductance de chaque canal est contrélée par un certain nombre de portes
indépendantes. Ces portes se trouvent dans un état ouvert ou dans un état ferme. Les ions
passent a travers les canaux lorsque toutes les portes sont a ’état ouvert. La proportion
moyenne de porte qui se trouve dans |’état ouvert s’écrit :

-“1}—: =(y.-y)ft.=a,(l-y)-B.v 33

avece

Y =a_v/(a_v +ﬂ‘)

34
ty = l/(av + ﬂ‘)



ou : y est la proportion de porte dans |'état ouvert,

v« est la valeur d’y a I'état stable qui dépend du potentiel.

T, est la constante de temps,

a et B, sont des fonctions qui dépendent du potentiel V.
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Figure 3.2. Circuit électrique équivalent du modele membranaire de Luo-Rudy I. Chaque
espece ionique est représentée par une batterie en série avec une conductance. La
membrane est représentée par un ensemble d’espeéces ioniques en parallele avec la
capacité de la membrane. Les concentrations intracellulaires et extracellulaires du
Potassium et du Sodium sont [Na]. [K]i, [Na)., {K]. respectivement. Les valeurs

nominales des paramétres de la membrane sont listées dans le tableau 3.1.

Le courant sodique /v, est contrélé par une porte d’activation m ainsi que par deux

portes d’inactivation A et j. Le courant lent rentrant /; est caractérisé par une porte

d’activation d et une porte d’inactivation f. Le courant potassique dépendant du temps /;

dépend de la variable X. La figure 3.3 illustre la vanation de v.(¥) et t.(¥) en fonction du

voltage pour toutes les variables dynamiques.
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Figure 3.3. Variations des variables dynamiques y.. et des constantes de temps T, a 1'état
‘ stable en fonction du potentiel pour le modéle membranaire de Luo-Rudy 1991.
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Tableau 3.1. Valeurs nominales des paramétres de la membrane avec les concentrations

intracellulaires et extracelluaires et leurs potentiels d’inversions respectifs.

Parameétre Définition Valeur nominale
Cn Capacité membranaire 1.0 pF/em®
v Conductance maximale pour /y, 23 mS/em’
g, Conductance maximale pour /; 0.09 mS/cm’
Zx Conductance maximale pour /x 0.282 mS/cm”
2 Conductance maximale pour /i, 0.6047 mS/cm’
gk Conductance maximale pour /x, 0.0183 mS/cm”
g Conductance maximale pour /, 0.03921 mS/cm’
Eya Potentiel d’inversion de /y, 54.00 mV
Ex Potentiel d’inversion de /x -77.00 mV
Ex; Potentiel d’inversion de [y, -87.25 mV
v, Potentiel de repos -84.00 mV
[Na]; Concentration de Sodium intracellulaire 18 mM
[Na]. Concentration de Sodium extracellulaire 140 mM
(K] Concentration de Potassium intracellulaire 145 mM
[K]e Concentration de Potassium extracellulaire 5.4 mM




3.2- MODELE DE PROPAGATION

Le modéle de cible multidimensionnel est destiné a représenter la propagation du
potentiel d’action dans un tissu musculaire cardiaque. Le modéle du tissu consiste en
plusieurs tranches paralléles et identiques (Figure 3.4a). Chaque tranche contient des
cables identiques, continus, paralléles, et excitables avec un espacement uniforme entre
les cibles (Figure 3.4b). Les cables sont connectés transversalement et latéralement par
un circuit régulier de résistances fixes Ra (Figure 3.4c). Chaque cible est constitué d’un

volume conducteur cylindrique, de rayon a et de résistivité interne r;.

3.2.1- HYPOTHESES

Le volume externe est considéré comme un volume conducteur homogéne infini
et de trés faible résistivité (r, = 0). Le champ de potentiel. a la surface externe de la
membrane, a donc une valeur trés faible par rapport au potentiel intracellulaire, de sorte
que le potentiel membranaire ¥, est approximativement égal au potentiel intracellulaire

(Figure 3.5).

La propagation dans chaque cable entre deux sites d’interconnexions est controlée
par I’équation de cdble standard qui relie le potentiel transmembranaire au courant
ionique, sauf aux des points de jonctions résistives. L'équation de cible standard est

donnée par ’expression:
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Figure 3.4. Representation schématique d’un bloc de tissu cardiaque. (a) Le modele
tridimensionnel. (b) Le modele 2D est illustré par une tranche avec les résistances de
. couplage. (c) Un cable isolé avec les résistances de couplage transversaies et latérales.
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‘ d'V(f") =C, dV(x,1) +1,,(.0=1,,(x1) 3.5
rS, de dt

Ou C, est fa capacité membranaire (1 yF/cm’), r; la résistivité intracellulaire, S, le rapport
surface de la membrane sur le volume du tissu (S, = 2/u) et u le rayon du cable. Les

paramétres physiques et électriques du cable sont donnés dans les tableaux 3.2 et 3.3.

Rn
Ra Ra Ra Ra
R
L L L L L g
R R R R R
1 I 1 l \

I T I T T

Figure 3.5. Représentation électrique d’un cdble dans le tissu. R, est la résistance de
connexion entre les cibles et tranches. R, est la résistance axiale du milieu intracellulaire.
LRI est le modéle membranaire de Luo-Rudy 1991.

Tableau 3.2. Parametres physiques du cable.

Parameétres physiques du cable et du tissu

Rayon a 5 um
Longueur d’un segment Ax 25 um
Longueur d’une cellule A 100 um
Distance entre les cibles 4y 25 um
Rapport surface sur volume S, 0.4 um™
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Tableau 3.3. Parametres électriques du cable.

Parametres électriques du cable et du tissu

Capacité Cp | uF/em?
Résistance membranaire au repos Ry 5.6 KQem®
Résistivité intracellulaire #; 0.2 KQecm
Résistance entre les cables R, 2000 KQ
Constante d’espace (Rn/ r2S.)'" 836 um

3.2.2- CONDITIONS AUX FRONTIERES

On suppose que les extrémités du cdble sont scellées. Pour respecter ces
conditions, le flux de courant passant du milieu intracellulaire au milieu extracellulaire
doit étre nul. Les mémes conditions s appliquent aux bouts des cibles. Ces conditions

sont données par les équations suivantes :

aV(x,.t) —O.et aV(x,,t) _

0 3.6
dn dn

Xo et x. sont les deux extrémités du cible. Aux points d’interconnexions, le potentiel et le

courant sont continu entre les cellules et les cibles adjacents.

3.3- APPROCHE DE SOLUTION

La méthodologie de solution consiste d’abord a discrétiser I’équation 3.5 en

fonction du temps ¢ selon ’approche semi-implicite [161] et en fonction de x suivant la
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méthode des différences finies [162]. La solution de cette équation donne la distribution

de potentiel dans le cible.
3.3.1- DISCRETISATION TEMPORELLE

La substitution de la dérivée par rapport au temps selon |’approximation de

différences finies (différence avant) dans I’équation 3.5 donne:

Vix.t

i+l

id:V(x:tM) =cC,
2, dx’

ou M =t

)ZVCEL) Ly (e 3.7

4

en réarrangeant 1'équation 3.7 on obtient :

adt d*V(x.t.,) At
——=V(x.t )==V(x.t)+—|[ . (x. 38
T (xt,., (x.t,) Cm[ (x.t,)]

la forme de I’équation 3.8 est :

1 dV(x,,)

=Vix.t_ )= F( 39
FEa—: (x.t,,)=F(x)
avec:
k! — 2';Cm
aie

3.10

wn

F(x)=-V(x.t,) +%[1r (x.0)]

m
Cette équation est résolue a chaque instant de temps #;. ;. F(x) est une fonction qui
dépend du courant ionique, du potentiel transmembranaire V" a I'instant précédant ¢;, et du

pas de temps At. La constante £ est une fonction de la résistivité r;, du rayon de cable a et
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du pas de temps. La solution de I’équation 3.9 peut étre séparée en une partie homogene

Vi et une partie particuliere ¥, tel que :

V=V +V, 311

3.3.1.1- SOLUTION PARTICULIERE

Le cible de longueur L est divisé en N ¢léments de longueur Ax (Figure 3.4b). Le
maillage est composé de N éléments. Chacun de ces éléments est noté par un indice i.
Pour chaque incrément temporel et @ chaque nceud. il faut calculer la valeur du potentiel.
Etant donnés N nceuds dans chaque cible, le nombre des inconnus pour le potentiel est de
N. La notation utilisée pour le potentiel a chaque nceud est, ;" . Elle désigne le potentiel
au neeud i pour le cable j dans la tranche k. Si V(x) est la solution de I'équation 3.9 pour
un cable uniforme, la solution particuliere est la suivante :

Vo(x)=V(x) 3.12
A partir de I"équation 3.12, la solution particuliére est obtenue en discrétisant

I’équation 3.9 en fonction de I’espace x selon la méthode des différences finies [162].

3.3.1.1.1- DISCRETISATION SPATIALE

La discrétisation spatiale de I’équation 3.9 par la méthode des différences finies

permet de calculer le potentiel membranaire a chaque élément Ax le long du cable. Cette

méthode consiste a:
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1- Discrétiser la région considérée en un ensemble des éléments ou nceuds.

2- Approximer I’équation différentielle par des différences finies équivalentes.
3- Ecrire I’équation de différence qui correspond a chaque point de maillage.
4- Résoudre les équations de différence pour avoir les valeurs du potentiel

approximés a chaque élément en tenant compte des conditions aux frontiéres.

L’approximation de 1'équation 3.8 par la méthode des différences finies donne :

L( V('rnl’ti-l) - 2V('r:”nl) + V('rhl’tnl) ]_ V(I' ! ) — F( 1’) 3 13
Sprba /T - .

k* Av’
en reéarrangeant cette équation on obtient :

V(X 00l, )=+ AT W (x 1, )+ V(x,_0t,,,) = kKA F(x) 3.14

3.3.1.2- SOLUTION HOMOGENE

La solution homogéne est obtenue en résolvant 1’équation 3.9 avec le terme de
droite F(x) = 0. La partie homogene s’écrit de la fagon suivante:

ém-wx):o 3.15

dx
La solution de I'équation 3.15 est:
V,=Ce" +Ce™ 3.16
Les coefficients C; et C; sont des constantes calculées a partir des conditions aux
frontieres. Chaque cable dans le circuit doit satisfaire I'équation 3.9 sauf aux points des
interconnections. A ces endroits, la conservation du courant exige a la fois que le

potentiel soit continu dans la direction x et que le saut de d¥/dx soit fini.
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3.4- SOLUTION GENERALE

Dans le cas d’un cible isolé, la solution homogene est nulle puisque le courant
axial aux extrémités du cable s’annule (C; et C, = 0). La solution générale est égale donc
a la solution particuliére. Ceci implique que I'équation utilisée pour calculer le potentiel

est la méme dans chaque cible ol un courant d’intensité s; est injecté 4 un ensemble
discret de points X = {3, ......x, / . Le potentiel sur un segment i est égal a la somme des

solutions homogenes et particulicres.

V=V +V 3.17

si V,(x) est la solution de l'équation 3.9 pour un cible uniforme isolé. la solution
particuliére entre les points d’injection de courant est la suivante:

Viptx) = Vp(x) x,7 < x<x. 7oy 3.18
avec la condition que le courant d’intensité s; passe a I'intérieur du cible en chaque point
X. A partir de I'équation 3.16, I'équation 3.17 peut s’écrire sous la forme :

— Alx-x,) ~kix-x, )

Vr = Crle +qle + p:p 3 l9
— kx -kt s '

V: - b.lie +br2e +Irp

Les coefficients b;; et b;; sont déterminés en utilisant un ensemble d’équations
linéaires incluant R, s; et le sautfdV/dx] a chaque x, 7, avec la contrainte que le potentiel
transmembranaire ¥ soit continu en X. On note ici que l'espace des fonctions continues

satisfait I'équation 3.13 au voisinage des points x,”;. On peut ainsi simplifier le probléme

par un ensemble de fonctions continues £, (x, X). Ces fonctions ne sont pas nulles entre
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deux connections consécutives x, -, et x, .. (Figure 3.6). La valeur maximale de £; est

égale a | et sa dérivée présente un saut de & au nceud x, . Dans le cas d'un maillage

uniforme ot A = (x = x,). chaque fonction E (x, X ) est définie de la fagon suivante :

e® GhEmE e ket 3 <x<x
et —e™ et —e™ R
E(xX)={ u B 20
e eku-i,b_ € e-k(t-i.) si x<x<x
et -t e et , "
0 uilleurs

. L .
-1 ki 2= 100um o vl

Figure 3.6. Représentation des fonctions de base E,(x.X' Yen fonction de x avec A=100
um entre deux connexions transversales successives. E; est égale d 1 au centre et décroit
jusqu'a zéro symétriquement de chaque coté le long du A. La pente tend vers zéro avant

que la distance A ne soit atteinte. E> et E; sont centrés aux points x. "= 0.0l cmet x, "=
0.02 cm respectivement.

Donc. n'importe quelle fonction ayant la forme de I'équation 3.19 peut étre

. construite comme une combinaison linéaire d'un ensemble de fonctions linéairement
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indépendantes | £, (x, .X') /. Ces fonctions continues forment une base pour un espace de

splines sur une séquence X [163]. Chaque élément E; est non nul sur une distance 2A.
La figure 3.6 illustre la représentation des fonctions "E splines” pour une séquence
uniforme avec un espace A. On note que la valeur de A est reliée a la résistivité
intracellulaire ;. La solution générale de I'équation 3.9, avec la condition que le courant

d’intensité s, est injecté dans un ensemble discret de points{ , ......x, / . est décrite par:

V=V, 0+ a E.(x.X) 321

1=
Le premier terme a droite représente la solution particuliére et la reste la solution
homogeéne. Les coefficients «. sont des constantes. On note ici que la construction d’un
ensemble de bases pour un espace de solutions permet d’éviter I'inclusion explicite de la
contrainte sur le potentiel transmembranaire V. Celle-ci stipule que le potentiel est
continu en X, et, puisque le potentiel s'exprime comme une combinaison linéaire de

fonctions continues, il est aussi continue.

Pour modéliser le circuit a trois dimensions, on considére m cables et & tranches.
Le potentiel dans un cable ; et dans une tranche k est noté par ¥''*(x). Le cable j est
connecté avec les autres cibles et les autres tranches par le couplage résistif au point

X (Figure 3.3c). A partir de I’équation 3.21 on a:

Vit =v i+ Y altE, (x X) 3.22

=1
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ou V) *(x)est la solution particuliére de I'équation 3.9, laquelle est déterminée par la

méthode des différences finies avec un facteur de discrétisation spatiale de Av =25 um. A

partir de la deuxiéme loi de kirchoff, on obtient trois équations pour chaque résistance a

chaque connexion. Ces équations forment un systeme d'équations linéaires permettant de

calculer les constantes «/* (voir annexe III). La résolution de ce systéme détermine la

solution homogene. Cette solution sera additionnée a la solution particuliére pour obtenir

la solution générale du potentiel transmembranaire a un instant donné.

3.5- ALGORITHME DE SOLUTION

L'algorithme de la méthode de solution pour chaque incrément de temps est donné

par les étapes suivantes:

Calcul du courant ionique dans chaque cable.

Utilisation du courant ionique et de la distribution du potentiel a I'instant précedant
de temps pour calculer le terme de droite de I'équation 3.9 pour chaque cable.
Résolution de 1’équation A.x = B ou A = L.U par la méthode de décomposition

L.U pour obtenir les nouvelles distributions de potentiel en supposant que les
cables sont isolés. On obtient un ensemble {V,:(.t),V:(.Y).V; (X),...... .V:(.t)}de
solutions particuliéres dans chaque cible.

Utilisation du nouveau potentiel V) * pour déterminer les coefficients «’* .

Addition de la solution particuliére et de la solution homogene pour arriver a la
nouvelle distribution du potentiel dans le circuit.

Calcul du courant ionique ( retour a I’étape 1).
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La résolution numérique de I'équation 3.9 présente trois volets :

- Discrétisation temporelle par la méthode de différence finies arriere avec un pas de
temps variable conditionné par des petites variations de potentiel { 164].

2- Discrétisation spatiale selon la méthode de différences finies.

3- Description du courant ionique par les équations de Luo-Rudy 1991. Ces équations
sont résolues en utilisant une méthode d’intégration hybride [165] (voir Annexe

II).

Pour réduire le temps du calcul (CPU time), on procéde de la fagon suivante :

- Toutes les fonctions exponentielles sont stockées dans des tableaux.

2- Les expressions mathématiques dépendant du voltage et incluant des
exponentielles sont calculées et stockées dans un tableau indexé par le voltage. La
résolution du tableau est 50 uV.

3- Un tableau a été utilisé pour déterminer £, & partir de ia concentration du calcium

intracellulaire.

3.6~ DISCUSSION

Dans ce chapitre on a introduit la méthodologie utilisée pour formuler et résoudre
le probleme de la propagation de I'impulsion électrique dans le tissu cardiaque en se
basant sur 1’équation de cible. L’ approche de solution consiste a discrétiser I'équation de
cible en temps et en espace par la méthode des différences finies. La discrétisation
temporelle est faite par un pas de temps variable conditionné par des petites variations de

' potentiel. La solution générale est divisée en une partie particuliére et une partie
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homogéne. La solution particuliére est calculée en considérant chaque cable est séparé
des autres. Cette considération réduit le nombre des inconnus a résoudre. Par exemple
supposons qu’on a M cables et chaque cible est divisé en N segments, donc on a besoin
de résoudre M systémes d’équations d’ordre N au lieu d’un systéme d’ordre M*N. Etant
donné que les solutions des équations matricielles sont généralement O(N?) et I’ordre de
systéme a traiter est dans les millions, cette séparation constitue une ameélioration

considérable du temps de calcul.

L’introduction des fonctions splines dans la solution de la partie homogéne réduit
le nombre des coefficients a définir par un facteur de deux dans le calcul de la
contribution des résistances de couplage entre les cables. Laccélération de calcul et la
réduction du temps de calcul sont réalisées en stockant dans des tableaux les expressions

mathématiques dépendant du voltage et incluant des exponentielles.

En conclusion, il s’agit d’'une méthode simple et rapide par rapport a la méthode
standard [166] et aussi moins exigeante au niveau du temps de calcul. A cause de
’indépendance des cibles dans la solution particuliére, I’algorithme de solution est facile
a programmer méme dans le cas d’un traitement paralléle. Les chapitres qui suivent
montrent les résultats de simulations obtenus selon cette approche en variant plusieurs

parametres de simulations.
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CuariTre IV

SIMULATION DE LA PROPAGATION

Ce chapitre présente les résultats des simulations de la propagation de I’excitation
électrique dans le tissu cardiaque. Comme premiére étape, une série de simulations ont
été faite sur le modéle bidimensionnel afin de valider I’approche de la solution utilisée.
Cette validation est achevée par les variations des parametres de la propagation tetle que
le dérivé maximal du potentiel et la vitesse de conduction en fonction du pas de
discrétisation. La variation du temps d’exécution avec le nombre de divisions par cible.
le nombre des cdbles, et le nombre des tranches est un complément a la premiére étape.
La deuxiéme étape consiste d analyser les caractéristiques de la propagation dans un
modéle de tissu bidimensionnel et tridimensionnel respectivement. A travers cette étape,
on a vérifié tout d’abord les variations de la dérivée maximale du potentiel et de la
vitesse de conduction en fonction de la résistance de couplage ensuite la stabilisation de

ces parameétres en fonction du temps d’activation de différents types de stimulations.

Les deux étapes déja mentionnées servent d’une part, a comparer les résultats
obtenus avec d’autres études de simulations et d’autre part, a connaitre les effets d’une

troisieme dimension sur les caractéristiques du potentiel d’action. Les sections suivantes
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présentent les résultats obtenus ainsi que la description du comportement des résultats.
Une comparaison avec d’autres résultats de simulation et des données expérimentales a
été effectuée. Les modéles de tissus considérés dans ce chapitre sont composés d’un
réseau de cibles paralléles identiques. Chaque cible est discrétisé en 400 segments, la
longueur de chaque segment étant 25 um. La constante d’espace A est égale 4 836 um, ce
qui donne un facteur de discrétisation de I'ordre de 0.03. La distance entre les cables
adjacents est de 25 um (centre au centre) et elle n’intervient pas dans la formulation de la
méthode Les valeurs de la résistance intracellulaire r. et du pas de temps A sont de 200

Qcm et 25 psec respectivement.

4.1- VALIDATION DE L’APPROCHE DE SOLUTION

Les simulations numériques sont basées sur la discrétisation de |'équation de
cable standard en fonction du temps At et d'espace Ax. Les dérivées dans cette €quation
sont remplacées par des différences différentielles. A chaque pas de temps, le potentiel
membranaire V 4 un point donné est exprimé en fonction du potentiel des points
avoisinants. L’intégration du temps est faite selon une approche semi-implicite.
L’approche de solution consiste a résoudre I'équation discrétisée pour chaque cable
séparément ensuite a ajouter la solution homogéne aux points de connexions. Cette
méthode offre la possibilité de réduire le nombre d’inconnues. De plus, la décomposition
du probléme permet de diminuer |’ordre du systéme d’un probléme O(n’) 4 un probléme

o(n?).
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4.1.1- TEMPS D’EXECUTION

Comme dans toutes les approches de résolution numérnique, les dimensions de la
matrice jouent un role important dans la détermination du temps de calcul (temps
d’exécution). Dans notre cas, c'est une matrice tridiagonale et sa taille est 3n. Pour
illustrer ce point, la figure 4.1 représente la variation du temps d’exécution avec le
nombre de divisions par cible et le nombre de cables dans un modele de tissu a deux
dimensions. Dans le panneau du haut, on a fait varier le nombre des divisions entre 100 et
700 en fixant le nombre des cibles a 60. Dans le panneau de bas on a fixé le nombre des
divisions par cible a 400 puis on a fait changer le nombre des cables entre 20 et 300. Les
résultats démontrent que le temps d’exécution croit de fagon linéaire avec le nombre de

divisions par cable et le nombre des cibles.

La figure 4.2 illustre la variation du temps d’exécution avec le nombre des cibles
et le nombre des tranches dans un modéle de tissu tridimensionnel. On fixe le nombre des
tranches a 6 dans le panneau du haut et on fait varier le nombre des cibles par tranche.
Dans le panneau du bas, on fixe le nombre des cables a 200 et on fait changer le nombre
des tranches. Le temps d’exécution varie linéairement avec le nombre des cibles et le
nombre des tranches. Cette relation devient non linéaire aprés un certain nombre des
tranches. Ce fait peut s’expliquer par le dépassement de la mémoire et I'utilisation de la

mémoire virtuelle de "ordinateur.
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Figure 4.1. Vanation du temps d’exécution en fonction du nombre de divisions par cable
et du nombre de cables dans un modele de tissu bidimensionnel avec une résistance de
couplage R, égale a 2 MQ. (a) le nombre des cibles est égale a 60 dans le panneau du
haut. (b) le nombre des divisions par cible est €gale a 400 dans le panneau du bas.
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Figure 4.2. Variation du temps d’exécution en fonction du nombre des cables et du
nombre des tranches dans un modéle de tissu tridimensionnel avec une résistance de
couplage R y égale a 2 MQ. (a) le nombre des tranches est égale a 6 dans le panneau du
haut. (b) le nombre des cables est égale a 200 dans le panneau du bas.
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4.1.2- STABILITE DE L’APPROCHE DE SOLUTION

L approche de solution utilisée consiste respectivement une discrétisation
temporelle Ar et une autre spatiale Ax. Pour étudier I'effet de ces paramétres, plusieurs
simulations ont été effectuées afin d’analyser la stabilité de |’approche de solution. Une
onde plane a été généré dans le tissu. Le modéle bidimensionnel est composé de soixante
cibles tandis que le modele tridimensionnel est de dix tranches. Chaque tranche contient
soixante cibles. A travers ces simulations on a calculé les variations de la dérivée
maximale du potentiel et de la vitesse de conduction en fonction de Ax et Ar pour deux

valeurs de A et R..

Pour une valeur de r; =200 Qcm, on n’a pas noté des changements importants
pour des valeurs de Ax comprises entre 20 et 50 um. Les figure 4.3 et 4.4 illustrent les
variations de ¥ . et @ en fonction du pas de temps dans un cable ainsi que dans un
modéle de cable bidimensionnel (panneaux a et b). Le panneau (c) illustre le carré de
I"erreur sur V entre une simulation avec un pas de temps de | us et une autre a 25 us
(cable isolé Fig 4.3). Les variations de V' max €t de 6 sont de "ordre de 0.4 % et 0.8%
Dans le cas de modéle bidimensionnel, I'erreur est calculé pour deux simulations avec
des pas de temps de 3 et 35 us (Fig. 4.4c). Les vanations de V . et de 8,5 sont de

I'ordre de 4.4 %. Ces résultats montrent que I’approche utilisé est un approche stable.
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Figure 4.3. Stabilité de I’approche de solution dans le cas d’un cdble isolé. Les panneaux
(a) (b) et (c) montrent respectivement les variation de V ... et @ en fonction de pas de
temps ainsi que le carré de ['erreur sur V a différent instant de temps pour un pas de

temps de | et 25 us
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Figure 4.4. Stabilité de I'approche de solution dans un modele de cible bidimensionnel
Les panneaux (a) (b) et (c) montrent respectivement les variation de V e €t Gpuns €n
fonction de pas de temps ainsi que le carré de I’erreur sur V a différent instant de temps

pour un pas de temps de 5 et 35 s
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4.2- EFFETS DE LA RESISTANCE DE COUPLAGE R, ET DE LA
DISTANCE ENTRE LES RESISTANCES A

La dérivée maximale du potentiel et la vitesse de conduction sont des parametres
clés qui servent a caractériser le potentiel d’action. Les figures suivantes illustrent les
variations de ces parametres en fonction de la résistance R. pour deux valeurs A. A est
définie comme étant la distance qui sépare deux connexions consécutives. Le modéle
bidimensionnel est de soixante cibles tandis que le modéle tridimensionnel est de dix

tranches. Chaque tranche contient soixante cables.

L’effet de la résistance de couplage sur la dérivée maximate du potentiel et la
vitesse de conduction peut également étre observé en regardant la forme du potentiel
d’action en fonction de temps (Figure 4.5). Tout d’abord. la résistance retarde la
dépolarisation du tissu et affecte ensuite la forme du potentiel d’action en créant un
prépotentiel dans le pied du potentiel d"action et la présence d’une rainure dans la partie

descendante du potentiel d’action.
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Figure 4.5. Variation de la forme du potentiel d’action en fonction de temps pour
differentes valeurs de la résistance de couplage. L’accroissement de la résistance
transversale affecte la forme du potentiel d’action par la présence d’une rainure dans la
repolarisation et aussi par le prepotentiel dans le pied du PA.

4.2.1- STIMULATION PLANE

Le tissu est stimulé par une onde plane de 200 pA/cm” avec une durée de 2 msec.
C’est dire le premier cable dans le modéle bidimensionnel et la face du haut pour le
modéle tridimensionnel. Les points de mesures se trouvent entre deux connexions

transversales et latérales (i=273, j=39)
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4.2.1.1- DERIVEE MAXIMALE DU POTENTIEL D’ACTION

La variation de la dérivée maximale du potentiel ¥ .. est locale dans un cible
donné. L’accroissement de la résistance de couplage R, fait augmenter le courant qui
passe dans le cible et diminuer le passage de courant entre les cibles. Cette augmentation
du courant engendre une dépolarisation rapide des cellules dans un cible donné. Ce qui
entraine une augmentation de la valeur de V.. (partic montante des figures 4.6 et 4.7).
Aprés avoir atteinte le maximum, V mae décroit avec "augmentation de R,. Cette
diminution est due a un faible courant de dépolarisation qui passe d'un cable a I'autre. Ce
fait est attribué au facteur de chargement qui est proportionnel au courant entrant pour
charger la capacité membranaire d un point donné. Le courant sodique responsable de la
dépolarisation des cables adjacents joue un role important par ['intermédiaire des
variables de portes m, h et j. L ouverture et la fermeture de ces portes sont controlées par
des constantes de temps pour chacune d’elles. L augmentation de R, diminue la fenétre
de dépolarisation parce que h et j entrent dans la phase de fermeture. Pour des valeurs
supérieures a 100 MQ, I'onde plane n’est pas capable de se propager dans le tissu. Dans
un modele de cable discret, Rudy et al. [58] ont remarqué un comportement similaire en

changeant la résistance de couplage entre les cellules.

Pour une valeur de R. et de A donnée, ¥ .. atteint une valeur maximale. Dans le
panneau du haut de la figure 4.6, ce maximum est égal a 402 V/s pour A=100 pum et pour

une résistance de 16 MQ. L accroissemert de la distance entre les cibles (A=200 um)
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entraine une décroissance des nombres des résistances et une augmentation de la
résistance totale . Le changement de A fait décaler le maximum de V - A une valeur de R,
égale 4 8 MQ. V., subit une légére augmentation de I'ordre de 8 V/s (410.475 V/s
comparativement a 402.17 V/s). Ce décalage et cette augmentation sont probablement

dus aux nombres de connexions transversales qui existent entre les cables.

L'effet de la résistance de couplage sur V.. dans un modéle tridimensionnel est
illustré par le panneau du bas de la figure 4.6. Pour A=100 um, la valeur maximale V -
est atteinte pour une valeur de R, égale & 16 MQ (388.45 V/s). Dans le cas ou A=200 um,
cette valeur est égale a 392.725 V/s pour une valeur de la résistance R. égale a 8 MQ,
(4V/s de différence entre les deux cas). Le décalage et I'augmentation de la valeur de V .,
en fonction de A sont probablement dues aux nombres des connexions transversales qui
existent entre les cibles. La présence des connexions latérales dans la simulation de la
propagation dans un modéle de tissu tridimensionnel fait diminuer 1’amplitude de V o de
I'ordre de 14 V/s par rapport a la présence des connexions transversales seulement. Les
panneaux de droite de la figure 4.6 ont été illustrés en fonction de R..A dans le but de
vérifier s’il existe un facteur d’échelonnage entre les variations de la résistance de
couplage et la distance entre les résistances. Plus précisément, le fait de doubler la
résistance de couplage en fixant A est équivalent 4 doubler A en gardant R, fixe. A travers

ces résultats on ne peut pas déduire une relation d’équivalence entre ces deux parametres.
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Figure 4.6. Variation de la dérivée maximale du potentiel en fonction de la résistance de
couplage R, et de R, A pour deux valeurs de la distance entre les résistances. Les
panneaux du haut représentent les résultats du modéle de tissu bidimensionnel tandis que

les panneaux du bas représentent les résultats du modele de tissu tridimensionnel.
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4.2.1.2- VITESSE DE CONDUCTION

La théorie des cibles démontre que la vitesse de conduction longitudinale est
proportionnelle & la racine carrée de la résistivité axiale r; [S]. Cette relation n’est pas
valide dans les directions transversale et latérale du fait de la topologie du réseau de
connexions entre les cibles et les tranches. [l est donc important d’examiner les
changements de la vitesse de conduction moyenne en fonction de A et R, dans ces deux
directions. Les figure 4.7 et 4.8 iilustrent la vanation de la vitesse de conduction
transversale en fonction de la résistance de couplage, de R.A. et de (R..A)'* dans un

modele de tissu bidimensionnel et tridimensionnel pour deux valeurs de A.

L effet de changer A est significatif sur la vitesse de conduction pour des faibles
valeurs de R.. Pour une valeur de 1 MQ, 6., est égale a 0.087 m/s pour A=100 um et a
0.062 m/s pour A=200 um dans le panneau du haut et de 0.075 mvs a 0.0545 mv/s dans le
panneau de bas. Ces changements sont trés limités lorsque la valeur de R. devient élevée.
Par exemple, pour R. égale a 64 MQQ, la vitesse de conduction varie entre 0.00455 m/s et
0.001355 m/s dans le modele de tissu bidimensionnel, et entre 0.00452 m/s a 0.00177 mv/s
dans le modele de tissu tridimensionnel. Nos résultats démontrent que la vitesse de
conduction transversale dans le modele de tissu tridimensionnel suit la méme allure que
celui du modéle bidimensionnel. La vitesse décroit de maniére asymptotique avec la
résistance de couplage jusqu’a la valeur ou la propagation de I’onde d’excitation devient

impossible.
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les panneaux du bas représentent les résultats du modele de tissu tridimensionnel.
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Figure 4.8. Variation de la vitesse de conduction transversale en fonction de la résistance
de couplage R, et de (R, A)"’2 pour deux valeurs de la distance entre les résistances. Les
panneaux du haut représentent les résultats du modele de tissu bidimensionnel tandis que
les panneaux du bas représentent les résultats du modéle de tissu tridimensionnel.

Les panneaux de droite des figures 4.7 et 4.8 illustrent les variations de 6. en

fonction de R,.A et de (R,,../_\)'"2 afin de vérifier le comportement du modéle de mur de

briques. Ces résultats montrent que la topologie utilisée ne se comporte pas comme un
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modeéle continu (les courbes ne se sont pas lin€éaires au dela d’une certaine valeur de

(1/R,.8)'").

La résistance de couplage R. et/ou la distance entre les résistances A déterminent
ce que I'on appelle la valeur de la résistivité effective transversale ou latérale R, Cette
résistivité est calculée en supposant que la relation reliant la vitesse de conduction a la
résistivité est applicable dans le cas multidimensionnel. Le rapport de la vitesse de
conduction est égal au rapport d’anisotropie. Ce rapport exprime la résistivité effective
transversale. La vitesse de conduction longitudinale générée par une onde plane est de
I'ordre de 0.74 m/s. Par exemple pour R, = | MQ dans le panneau du haut de la figure
4.7, la vitesse de conduction transversale est égale a 0.087 m/s et a 0.062 m/s pour une
valeur A=100 um et 200 um. Pour ces deux valeurs de A, Ry est égale 3 14.67 KQcm et
28.49 KQcm. Dans le cas du modele de tissu tridimensionnel et pour la méme valeur de
R.. cette résistivité varie entre 19.47 KQcm et 36.8 KQcm. On remarque donc que le
doublement de la distance A, sans changer la résistance de couplage. est presque
équivalent aux changements de résistivité effective transversale. La résistivité etfective
transversale et le rapport d’anisotropie sont multipliées par un facteur de 2 lorsque la

distance A est doublée (tableau 4.1).

L accroissement de la résistance de couplage R, est accompagné d’une diminution
de vitesse de conduction transversale pour les deux valeurs de A. Ce fait s’explique par

I'augmentation de la résistivité effective transversale qui empéche le courant de passer
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librement a travers les résistances de connexions. Ceci implique une diminution de la
vitesse de conduction dans la direction transversale 6... Le décalage entre les courbes
dans les deux panneaux est probablement du au manque des connexions dans le cas ou la
distance entre deux connexions consécutives A est égale @ 200 um par rapport a 100 um.
La présence des résistances reliant les cibles et les tranches dans la direction latérale
ajoutent des charges additionnelles aux points de jonctions. Ce qui explique la différence

des valeurs de la vitesse existante entre les deux panneaux.

Tableau 4.1. Variation de la vitesse de conduction transversale 6,.., la résistivité effective
transversale R,y et le rapport danisotropie RA en fonction de la résistance de couplage et
la distance entre les jonctions pour le modeéle de tissu bidimensionnel et tridimensionnel

respectivement.

Modéle 2D Modéle 3D

A=100 pm A=200 pum A=100 pym A=200 pm

R,=IMQ | R,=2MQ | R,=IMQ | R,=2MQ | R,=IMQ | R,=2MQ | R,=IMQ | R,=2MQ

... (m/s) 0.087 | 0.0725 | 0.0618 | 0.0526 | 0.075 | 0.0638 | 0.0545 | 0.047

R,r(KQcm)| 14.47 | 20.836 | 28.49 | 39.58 | 1947 | 269 36.8 50

RA 8.5 10.2 11.975 14 9.86 11.6 13.57 | 15.75

Les simulations des modéles du tissu bidimensionnel et tridimensionnel
démontrent que le modéle tridimensionnel se comporte de fagon identique a celui du
modele bidimensionnel. Ce comportement est similaire a celui qui existe dans le modéle
de cable discontinu [38]. Nos résultats concordent avec les résultats de simulation

obtenus par Leon et al. [68,69] et Spach et al. [167].
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4.3- STABILISATION EN FONCTION DU TEMPS D’ACTIVATION

Cette section présente la stabilisation des caractéristiques du potentiel d’action (la
dérivé maximale du potentiel et la vitesse de conduction) avec le temps d’activation pour
une stimulation ponctuelle appliquée au centre du tissu. Pour les mémes simulations, on a
également vérifié I'effet de la résistance de couplage R, et de la distance A sur le temps
d’activation. Les simulations sont faites sur un modéle de tissu bidimensionnel de quatre-
vingt cdbles et sur un modele tridimensionnel de soixante tranches. Chaque tranche
contient quatre-vingt cables. La distance entre les cibles et les tranches adjacentes est
¢gale a 25 um. Ce qu; est équivalent a un tissu de 10x2 mm pour le modéle i deux
dimensions et 4 10x2x1.5 mm pour le modéle tridimensionnel. On a stimulé le centre du
tissu (40°™ cdble) sur une distance de 2A. L’amplitude de la stimulation est de 1.38.1;
HA/cm” et dure 2 msec. Ce type de stimulation génére dans le tissu un front d'onde de
forme elliptique. La forme du front est due a I"anisotropie qui existe dans le tissu. Cette
anisotropie se manifeste par une vitesse de conduction plus rapide dans la direction
longitudinale que celle dans la direction transversale [168,169]. La propagation du front
d’onde est illustrée sous forme des isochrones d’activations enregistrées toutes les 2 msec
(Figure 4.9). Les paragraphes suivants illustrent, sous formes de graphiques, les résultats
obtenus pour différent cas et situations. On ajoute a ces graphiques une description

détaillée portant sur le comportement et I"allure des résultats.
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14 ms ' R - 16 ms

24 ms

Figure 4.9. Distribution du potentiel sous forme d’isochrones d’actlvanon dans un tissu
stimulé par une source ponctuelle au centre. Cette source initie un front d’onde elliptique.
La propagation du front est plus rapide dans la direction longitudinale comparativement a
la propagation du front dans la direction transversale.
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L effet de la résistance de couplage sur la dérivé maximale du potentiel V' « dans
la direction longitudinale a été étudié par une série de simulations pour un modé¢le de
tissu bidimensionnel et tridimensionnel. Les figures 4.10 et 4.11 illustrent les variations
de la dérivée maximale du potentiel ¥ .. dans la direction longitudinale en fonction du
temps d’activation des cellules. Les mesures sont effectuées du point situé au centre et a

travers tous les cdbles et les tranches.

Dans le cas du modéle bidimensionnel oi A = 100 pm, V... varie entre 172 et 235
V/sec. Pour une résistance R, de | MQ, I’activation débute a 3.7 msec pour une valeur de
V... égale 3 192 V/sec et se stabilise a 8 msec. Si on double la valeur de R,, ["activation
commence 4 2.3 msec pour une valeur de V.. 173 V/sec et se stabilise 4 6 msec. Ces
valeurs sont presque identiques pour R, =4 M€ mise a part le début de |"activation qui se
a 2 msec. Cette marge de variabilité est environ la méme lorsque 1'on double la valeur de
A. Pour R, = 2 et 4 MQ respectivement, V . varie entre 179 et 235 V/sec. le début de

I"activation est | et 1.25 msec.

L'effet de la résistance de couplage est évident sur la dérivée maximale de
potentiel. Cet effet est attribué au passage du courant dans la direction transversale. Ce
courant est fonction de la résistance R, et de la distance A. L accroissement de 1a distance
A entre les connexions ne présente pas de changements importants dans le calcul de
temps de stabilisation. Le role de R, est donc primordial. La présence des faibles

résistances de couplages aisément laisse circuler facilement le courant dans la direction
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transversale. Par contre cela empéche le courant stimulant longitudinal de se propager. En
conséquence. ¥ .. débute plus tard comparativement a des valeurs R, supérieure a | MQ.

L’allure des courbes de stabilisation est le méme pour les deux valeurs de A.

Pour le modéle de tissu tridimensionnel, la marge de variabilité de V .. se situe
entre 105 et 225 V/sec et la marge de son activation est entre 1.6 et 2 msec pour A = 100
um. Elle se stabilise a 7.5 msec pour les trois valeurs de la résistance R,. Si on double la
distance A, V.., varie entre 125 et 225 V/s, le début de I'activation est un peu différent (de
1 a 2 msec). La montée vers une valeur stable est plus raide pour A = 100
comparativement & A = 200 um. .. atteint une valeur stable aux alentours de 6 msec

dans le modele bidimensionnel tandis que cette valeur est de 'ordre de 7.5 msec pour le

modele tridimensionnel.

Le comportement général de V... pour le modéle de tissu tridimensionnel, est
différent a celui du modéle bidimensionnel. L'ajout d’une troisitme dimension joue un
role de charge additionnelle. Cette charge élimine I'effet déja rencontré dans les
simulations de tissu a deux dimensions et facilite la propagation dans la direction
longitudinale. Elle affecte aussi le temps requis pour que ¥ .. atteigne une valeur stable

(7.5 msec au lieu de 6msec).
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Figure 4.10. Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel suivant la direction
longitudinale avec le temps d’activation dans un modele de tissu bidimensionnel pour

. trois valeurs de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a
100 um dans le panneau du haut et a 200 um dans le panneau du bas.
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Figure 4.11. Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel suivant la direction
longitudinale avec le temps d’activation dans un modele de tissu tndimensionnel pour

. trois valeurs de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a
100 um dans le panneau du haut et 3 200 pm dans le panneau du bas.
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Contrairement aux résultats obtenus par les figures 4.10 et 4.11, la résistance de
couplage a des effets significatifs sur la stabilité de la dérivée maximale du potentiel ¥ .,
dans la direction transversale. Les figures 4.12 et 4.13 illustrent les variations de V.. en
fonction du temps d’activation dans un modéle de tissu bidimensionnel et

tridimensionnel. Les simulations sont effectuées pour trois valeurs de R,.

Dans le cas du modéle bidimensionnel oi A = 100 um et selon la valeur de la
résistance de couplage, ¥ ... varie entre 205 et 337 V/sec. Pour la valeur de la résistance
R, =1 MQ, lactivation débute a 3.75 msec pour une valeur de V., égale 3 205 Vi/sec et
elle se stabilise a4 9.7 msec. Si on double R,. I’activation débute a 2.6 msec pour une
valeur de V., égale a 245 V/sec et elle se stabilise 2 10.9 msec pour une valeur de 295
V/s. Dans le cas ou R, = 4 MQ, le début de I'activation est marqué a 2.4 msec pour une
valeur de 297 V/s et elle se stabilise a 12.4 msec pour une valeur 337 V/s. Si on double
la valeur de A (Figure 4.12 panneau de bas) ¥ ... varie entre 215 et 325 V/sec, le début de
I’activation se situe entre 1.5 et 2.25 msec pour R, = 1, 2 et 4 MQ respectivement

comparativement a une marge entre 2.4 et 3.75 msec pour A = 100 um.

Pour le modéle de tissu tridimensionnel avec A = 100 um, la marge de variabilité
de V.. est entre 175 et 335 V/sec et le début de I'activation a lieu aux alentours de 2.5
msec pour des valeurs qui varient entre 175 et 260 V/s. V., se stabilise 2 12.5, 14 et 17.5
msec pour R, égale a 1, 2 et 4 MQ. Si on double la distance A, ¥ .. varie entre 220 et 333

V/s, le début de I’activation est un peu différent (de 2.3 a 3.3 msec) pour des valeurs entre
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220 et 279 V/s. La valeur stable de V .. est atteinte a 15.75, 18.75 et 22.5 msec pour les

trois valeurs respectives de la résistance R,.

Les résultats des simulations montrent que I’augmentation de la valeur de A n’est
pas significative sur la stabilisation de ¥ ... dans les simulations 2D. Cet effet est présent
et remarquable dans les simulations 3D. Un point important 3 mentionner est que V.,
prend plus de temps a se stabiliser dans le modele de tissu tridimensionnel (12.5 a 22.5
msec) comparativement 3 un modele de tissu bidimensionnel (9.7 @ 17.5 msec). La
montée vers une valeur stable est plus raide pour A = 100 comparativement a A = 200
um, ce qui implique un temps de stabilisation plus long. L accroissement de ., avec la
résistance de couplage est prévu dans ces simulations. Les resultats sont en accord avec

ceux déja obtenus (voir Figure 4.6).

La figure 4.14 démontre la stabilisation de V.. dans la direction latérale. Les
graphiques ont la méme allure que celle dans la direction transversale. V.. varie entre
195 et 355 V/s et se stabilise dans une plage de 9.35 jusqu’a 1375 msec pour A = {00 um.
Dans le cas ou A = 200 um, ¥ .., varie entre 202 et 370 V/s et la plage de stabilisation est
entre 12.8 a 18 msec. Le temps de stabilisation de la dérivée maximale du potentiel

augmente en doublant la distance A.
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Figure 4.12. Stabilisation de la dérivé maximale du potentie! suivant la direction
transversale avec le temps d’activation dans un modele de tissu bidimensionnel pour trois
valeurs de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100
um dans le panneau du haut et 2 200 um dans le panneau du bas.
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Figure 4.13. Stabilisation de la dérivé maximale du potentiel suivant la direction
transversale avec le temps d’activation dans un modéle de tissu tridimensionnel pour trois
valeurs de résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100
um dans le panneau du haut et 3 200 um dans le panneau du bas.
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Figure 4.14. Stabilisation de la dérivé maximale du potentiel suivant la direction latérale
avec le temps d’activation dans un modele de tissu tridimensionnel pour trois valeurs de
résistance de couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100 pum dans le
panneau du haut et 2 200 pm dans le panneau du bas.
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La vitesse de conduction est la deuxiéme caractéristique du potentiel d’action qui
va étre étudiée. Les figures 4.15 et 4.16 illustrent les variations de la vitesse de
conduction longitudinale (8..) en fonction du temps d’activation des cellules dans le cible
ou la stimulation a été appliquée. Les simulations sont faites sur un modele de tissu

bidimensionnel et tridimensionnel respectivement avec trois valeurs de résistances pour

chaque cas.

Pour une valeur de A=100 et 200 um dans le modéle 2D, I'effet de la résistance de
couplage est évident sur la stabilisation de la vitesse de conduction. Dans le cas ou R, = 1
MQ, la propagation du potentiel d’action est retardée. Elle débute a 3.5 msec et elle
atteint sa valeur finale 4 8.4 msec pour une valeur de 0.727 nvs. L accroissement de la
résistance de couplage active les cellules a des instants de temps plus petits que pour R, =
1 MQ. En augmentant la valeur de A, la vitesse de conduction se stabilise a des instants

de temps inférieurs a ceux de A=100 um (6 msec au lieu de 8.4 msec).

Dans le cas du modéle de tissu tridimensionnel et pour les deux valeurs de A, la
vitesse de conduction se stabilise aux alentours de 0.68 m/s a un temps d’activation de 7
msec. L'effet de la propagation retardée n’existe pas dans ce cas. Le modéle
tridimensionnel ajoute une charge a la propagation. Cette charge élimine le retard de
propagation di aux différentes valeurs de la résistance de couplage transversale par le fait

d’avoir plus de courant dans la direction longitudinale que dans les autres directions.
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Figure 4.15. Stabilisation de la vitesse de conduction longitudinale avec le temps
d’activation dans un modéle de tissu bidimensionnel pour trois valeurs de résistance de
couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau du
haut et 4 200 um dans le panneau du bas.
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Modele 3D, A=100 um
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Figure 4.16. Stabilisation de la vitesse de conduction longitudinale avec le temps
d’activation dans un mod¢le de tissu tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de
couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100 pm dans le panneau du
haut et a 200 pum dans le panneau du bas.
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Les figures 4.17 et 4.18 illustrent les variations de la vitesse de conduction
transversale 6... en fonction du temps d’activation a un segment donné dans les cibles
successifs. Pour une valeur de A=100 um et une résistance de couplage égale a | MQ, la
vitesse de conduction débute a 0.075 m/s a un instant égale a 3.75 msec et elle atteint une
valeur finale de 0.085 m/s aprés 10.4 msec. Maintenant si on double la résistance R.,
I"activation débute a 2.5 msec pour une valeur de 0.062 msec et la valeur finale de vitesse
est atteinte a 11.25 msec (0.0705 nv/s). Pour une valeur de R, = 4 MQ, 6... varie entre
0.048 (comme valeur initiale a t= 2.4 msec) et 0.054 m/s (comme valeur finale atteinte a
13.85 msec). Dans le cas ou la valeur de A est égale a 200 pm dans le panneau de bas, 0.
se stabilise, & 13.5 msec pour atteindre une valeur finale de 0.061 m/s pour R, = | M, 4
15.5 msec pour atteindre une valeur finale de 0.052 m/s pour R. = 2 MQ, et & 16.25 pour

atteindre une valeur finale de 0.0395 m/s pour R, =4 MQ.

Pour le modéle de tissu tridimensionnel avec A = 100 um, la marge de vanabilité
de 6... est entre 0.0735 et 0.049 m/s et le début de ["activation est au alentour de 2.5 msec
pour des valeurs qui varient entre 0.052 et 0.037 mys. 0... se stabilise respectivement a
12.5, 14 et 15.8 msec pour les trois valeurs de la résistance de couplage R,. Si on double
la distance A, 6,. varie entre 0.053 et 0.035 m/s, le début de I'activation est un peu
différent (de 2.27 a 3.4 msec) pour des valeurs entre 0.04 et 0.028 m/s. La valeur stabie
de 0. est atteinte a 15, 17.5 et 22.5 msec pour les trois valeurs respectives de la

résistance transversale R,,.
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Les résultats montrent que la stabilisation de la vitesse de conduction dans le
modéle de tissu tridimensionnel prend plus de temps comparativement au modéle de tissu
bidimensionnel pour les valeurs de A déja utilisées. On note ici que la forme des courbes

de vitesses est plus lisse pour des valeurs de A assez élevees.

La figure 4.19 montre la stabilisation de la vitesse de conduction 6. dans la
direction latérale avec le temps d’activation d’un point donné dans des tranches
successives. Dans le cas ou A=100 um dans le panneau du haut, la vitesse initiale varie
entre 0.0515 et 0.035 nv/s et la valeur finale de la vitesse de conduction varie entre 0.073
et 0.048 m/s pour des résistances de couplage latéral vanent entre | MQ et 4 MQ. La
marge de temps pour avoir des valeurs stables est de 10 a 12.6 msec. Maintenant si on
regarde le panneau de bas ou A=200 um et pour les mémes valeurs de résistances, la
vitesse de conduction initiale a une valeur maximale de 0.04 m/s et une valeur minimale
de 0.028 mvs. La valeur finale de cette vitesse change. entre 0.0527 et 0.035 mvs. a des
instants de temps égal 4 12.16, 13.18 et 14.78. Les courbes de vitesse de conduction
latérale se comportent de maniére similaire aux résultats obtenus dans le cas de vitesse de
conduction transversale. La différence qui existe entre les résultats obtenus dans ces
directions est due probablement a la topologie de connexions. Les tableaux 4.2 et 4.3
illustrent d’une maniére plus précise les différences en termes de temps de la stabilisation
de la dérivée maximale du potentiel et de la vitesse de conduction. Ce temps est calculé

en fonction de la résistance de couplage pour deux valeurs de la distance A.
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Figure 4.17. Stabilisation de la vitesse de conduction transversale avec le temps
d’activation dans un modele de tissu bidimensionnel pour trois valeurs de résistance de
couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau du
haut et a 200 um dans le panneau du bas.
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Modele 3D, A=100 um
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Figure 4.18. Stabilisation de la vitesse de conduction transversale avec le temps
d’activation dans un modele de tissu tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de
couplage R,. La distance A entre deux résistances est égale a 100 pm dans le panneau du
haut et 2 200 um dans le panneau du bas.
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Modele 3D, A=100 pm
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Figure 4.19. Stabilisation de la vitesse de conduction latérale avec le temps d’activation
dans un modéle de tissu tridimensionnel pour trois valeurs de résistance de couplage R,.
La distance A entre deux résistances est égale a 100 um dans le panneau du haut et a 200
pum dans le panneau du bas.
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Tableau 4.2. Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel et de la vitesse de

conduction en fonction du temps d’activation.

Temps de stabilisation en msec dans le Modéle 2D
A=100 pm A=200 pum
R,=IMQ | R=2MQ | R,=4MQ | R,=IMQ | R,=2MQ | R,=4MQ
V watlons 8 6 6 8 5 5
V wattran 9.7 10.9 12.4 125 15 17.5
Blon 8.4 6 6 8.5 5.5 3.5
BOrran 10.4 11.25 13.85 13.5 15.5 16.25

Tableau 4.3. Stabilisation de la dérivée maximale du potentiel et de la vitesse de

conduction en fonction du temps d’activation.

Temps de stabilisation en msec dans le Modéle 3D
A=100 pm A=200 um
R,=IMQ | R=2MQ | R,=4MQ | R,=IMQ | R,=2MQ | R,=4MQ

V watlons 7.5 1.5 7.5 7.5 1.5 7.5

V <attran) 12.5 14 17.5 15.75 18.75 225

V ettan 9.35 B 13.75 12.8 15 18
Oton 7 7 7 7 7 7
Brran 12.5 14 15.8 15 17.5 225
OLur 10 1.5 12.6 12.16 13.18 14.78
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4.4- DISCUSSION

Ce chapitre montre les résultats de simulation de la propagation de I'excitation
électrique dans un modéle de tissu cardiaque bidimensionnel et tridimensionnel.
L approche utilisée offre la possibilité de reproduire, de fagon adéquate. les traits de
I'organisation structurelle du tissu cardiaque en introduisent une variabilité réaliste dans
les caractéristiques de la montée du potentiel d’action. Ce potentiel dii a la propagation

électrotonique du potentiel membranaire.

Le modele tridimensionnel est une extension du modele bidimensionnel. Cette
extension est accomplie par un réseau de connexions entre les tranches adjacentes pour
former une autre direction de propagation. Le modéele anisotrope d’un tissu épais exige un
temps de calcul plus grand que celui du modele bidimensionnel. Ces exigences
augmentent de fagon linéaire avec le nombre des divisions par cible, le nombre des
cables et de maniere non linéaire avec le nombre des tranches. Les figures 4.1 et 4.2
confirment ce fait. Avec I'approche standard [166], la grandeur du réseau mene a une
augmentation linéaire du temps requis pour calculer le courant ionique et 4 un systéme

matricielle rendant le calcul extrémement complexe.

La stabilité de I’approche de solution a été testée en fonction de Ax et At sur un
modeéle de tissu bidimensionnel et tridimensionnel. Les simulations ne montrent pas des

changements importants pour des valeurs de Ax entre 20 et 40 um. Des variations
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raisonnables ont été enregistrées dans les valeurs de la dérivée maximale du potentiel et
la vitesse de conduction en fonction du pas temporel. Ces résultats confirment une bonne

stabilité de I'approche choisie (figures 4.3 et 4.4).

La dérivée maximale du potentiel d’action ainsi que la vitesse de conduction
transversale ont été analysée en fonction de la résistance de couplage (Figures 4.6, 4.7 et
4.8) pour trouver une équivalence entre les variations de R, et A et pour voir la fagon dont
le mur de briques se comporte. Les résultats obtenus ne montrent pas une relation entre

ces deux parametres et la topologie de connexions ne se manifeste pas comme étant un

modele continu.

Une série de simulations ont été réalisée sur un modeéle de tissu bidimensionnel et
tridimensionnel respectivement en fonction du temps d’activation afin d’étudier les
différences de la stabilisation entre les deux modéles. Une stimulation ponctuelle a été
appliquée au coin et au centre du tissu. Les résultats démontrent que la dérivée maximale
du potentiel ainsi que la vitesse de conduction exigent un temps plus long pour se
stabiliser dans un modeéle de tissu tridimensionnel par rapport @ un modele de tissu
bidimensionnel (Figures 4.10 jusqu’a Figure 4.19). Les tableaux 4.2 et 4.3 résument les
valeurs obtenues. On mentionne ici que la stabilisation est tres rapide dans le cas d’une
stimulation linéaire (front d’onde plan). Ce fait est attribu¢ a |'absence des flux de

courants (puits) dans la direction perpendiculaire a la direction de propagation. Le
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phénomeéne des puits elliptiques a été observé expérimentalement durant la conduction

longitudinale dans un myocarde anisotrope [200].

Une autre différence entre les deux modéles de tissus est 'amplitude du courant
de stimulation. Dans le cas d’une stimulation au centre du tissu et afin d’établir un front
d’onde propageant, I'amplitude du courant de stimulation dans un modéle de tissu
tridimensionnel est trois fois plus élevée que celle d'un modele de tissu bidimensionnel.
Ce fait s’explique par le passage d'un courant longitudinal les cellules. transversale entre
les cables. et latérale entre les tranches a un point donné dans le tissu. L ensemble de ces
courants se manifeste par un grand nombre de puits. Ces puits essayent dattirer le
maximum de courants d’ou la nécessité d’un courant de stimulation plus fort pour que le

front d’onde se propage.

Les données de Sommer et Scherer [170] ont été approximés en simulant un
patron régulier de connexions. La méthode est applicable quel que soit I'arrangement de
connexions transversales et latérales. Dans les simulations, la distance entre les cibles
est fixée a 25 um (centre au centre). Différentes valeurs de la résistance de couplage R, et
de la distance de connexion A ont été utilisées. Les valeurs de R, sont choisies de facon a
tenir compte des valeurs de la résistance intercellulaire [171,172]. Ceci permet de simuler
le comportement d’'un tissu anisotrope uniforme tel que le muscle ventriculaire ou un

tissu de myocarde anisotrope non uniforme.
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La propagation de l'onde plane transversale ou latérale est déterminée par les
valeurs de R, et A. En effet, A spécifie la contribution de la résistance du cable i la
résistance effective transversale ou latérale pour le flux de courant. Selon la topologie du
réseau adopté, la moitié des jonctions dans un cible sont des connexions d’entrée qui
recoivent un courant excitant du cable adjacent. L autre moitié des jonctions sont des
connexions de sortie qui transmettent le courant excitant au prochain cable pour soutenir
la propagation. Les résultats obtenus (figures 4.6, 4.7, et 4.8) confirment I'effet de R, et A
sur la dérivée maximale du potentiel et la vitesse de conduction dans la direction

transversale.

La génération d'onde plane dans toutes les directions implique une activation
simultanée de tous les cibles du réseau a une position donnée dans le feuillet. Donc, la
propagation du potentiei d’action dans les cibles adjacents est parfaitement synchronisée.
Le gradient du potentiel est égal a zéro. Chaque cible se comporte comme s’il était isole
de son voisinage. Le front d’onde plan est indépendant de R, et A suivant la direction
longitudinale. Ce fait se manifeste dans les résultats de simulation obtenus pour la vitesse
de conduction longitudinale quel que soit le type de stimulation appliqué. Ces résultats
ont été utilisés pour vérifier les valeurs atteintes par la dérivée maximale du potentiel et

de la vitesse de propagation.

Le modéle développé prédit une variation de potentiel le long de la fibre. Ce qui

est en accord avec les résultats expérimentaux [64]. Il prédit aussi une grande valeur de



113

V max dans la direction transversale ainsi que la présence d’une rainure dans la forme du
potentiel d’action pour une valeur élevée de la résistivité transversale [64,68]. Ces
résultats concordent avec ceux qui obtenus par Clerc [53] et contredisent le

comportement trouvé par Spach et al. [167], Tsuboi et al. [64].

Comme nos simulations sont faites sur des tissus de | 3 2 mm d’épaisseur, [’effet
de la rotation des fibres n’est pas significatif. L'inclusion du milieu extracellulaire
augmente la taille du probléme a résoudre et rend le temps d’exécution plus long. Cela
n’est pas nécessaire dans notre cas ou on a analyse la propagation du point de vue
macroscopique. Les dimensions du tissu font augmenter le nombre des inconnus a

determiner. Cela implique un grand espace mémoire pour stocker la matrice et un temps

de calcul trés lent.
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CHAPITRE V

SIMULATION DE LA REENTREE DANS UN MODELE DE
TISSU BIDIMENSIONNEL

Ce chapitre présente les simulations de la réentrée dans un modele de tissu
cardiaque a deux dimensions. Son principal but est d’étudier les facteurs qui affectent la
stabilité de ’activité réentrante. Ces derniers ont été effectués en analysant la dynamique
de cette activité et ainsi la relation qui existe entre la durée du potentiel d’action et
I'intervalle diastolique. Cette relation est appelée la restitution électrique [173.25.174.26
.175]. Les travaux expérimentaux et les études de simulations démontrent que les fronts
d’ondes de la réentrée (ondes spirales) peuvent étre stationnaires, se déplacent en
effectuant des méandres, ou une déstabilisation qui ressemble a la fibrillation [176.27].
Ces études suggérent que la dynamique de la restitution électrique a des implications
particuliéres sur le développement des arythmies ventriculaires. En particulier, la pente
de la courbe de restitution pourrait déterminer si une onde spirale se divise a des spirales
multiples en créant une transition de la tachycardie ventriculaire (VT) vers la fibrillation

ventriculaire (VF)[27,177,178].

Un grand nombre d’études a été réalisé pour étudier le déplacement en meandre et

la multiplication (dissociation ou breakup) des spirales dans des préparations
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expérimentales [179,158,134] et dans des modeles de simulations multidimensionnelles
[180,181]. Karma [27] et Courtemanche [176] s’adressent, d’une mani¢re explicite, au
rdle de la courbe de restitution dans des simulations de la réentrée dans un modéle de
tissu & deux dimensions. Karma a trouvé que I’accroissement rapide de la pente de la
courbe de restitution engendre une activité réentrante instable menant a la déstabilisation.
Cette étude a été faite sur un modéle de potentiel d’action cardiaque a deux variables.
Courtemanche a remarqué que I'accélération de la dynamique du courant entrant lent /;;,
dans un modéle de potentiel d’action de Beeler-Reuter [30], diminue la durée du potentiel
d’action et la période réfractaire absolue. De plus cette accélération réduit la pente
maximale de la courbe de restitution et la possibilité d’avoir une dissociation du front

d’onde.

L’importance de la pente maximale des courbes de restitutions et la plage de
I’intervalle diastolique dans lequel la pente est raide sur la stabilité de la réentrée n’est
pas évidente. [l n’est pas aisé de montrer comment les propriétés de restitutions d’une
cellule isolée peuvent prédire la stabilité de la réentrée dans des modéles de tissus
multidimensionnels. Les études démontrent que les courants membranaires et le courant
axial altérent les propriétés des courbes de restitutions [182]. Garfinkel et al. [183] ont
examiné |’'importance de la restitution de la durée du potentiel d’action et de la vitesse de
conduction sur la réentrée de I’onde spirale dans un modéle de tissu a deux dimensions.
Le modéle membranaire de Luo-Rudy I [33] a été modifié afin d’éliminer les propriétés

de restitutions causées par le recouvrement de {"inactivation des courants potassiques,
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calciques et sodiques. Ils ont trouvé que la restitution de courants calciques et sodiques
sont les principaux déterminants de la pente de la courbe de restitution. Awada et al.
[184] ont étudié I'effet du courant calcique sur la stabilité de I’activité réentrante dans un

modéle de tissu 4 deux dimensions. Ils ont changé la conductance maximale g, sur une
large plage dans la formulation ionique de Luo-Rudy [ [33]. La diminution de g, réduit

la durée du potentiel d’action. Ceci engendre un décroissement de la pente de la courbe
de restitution et par conséquent une activité réentrante stable. Leurs résultats suggéerent

['existence d’une valeur critique de g, entre un régime stable et un régime instable.

Récemment. Vigmond et al. [160] ont analysé la stabilité de la réentrée dans un modele
de cable tridimensionnel en incluant I'effet de rotation des fibres. Trois protocoles de
stimulation ont été utilisés afin de construire les courbes de restitutions correspondantes.
[Is ont changé les conductances maximales des courants potassiques. sodiques et
calciques, et aussi les constantes de temps respectives. Leurs résultats suggerent que
I"accélération de la dynamique du courant entrant lent augmente la prévention de la

dissociation.

Afin d’analyser la dépendance de la courbe de restitution en fonction de la
dynamique des courants ioniques, plusieurs simulations ont été effectuées sur une cetlule
unique et sur un modéle de tissu a deux dimensions pour construire les courbes de
restitutions correspondantes. A travers ces simulations, on a vérifié la dépendance de la

pente des courbes de restitutions en fonction des valeurs maximales des conductances des

canaux ioniques g, etg, . Le paragraphe suivant illustre la méthodologie utilisée afin de
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relier la durée du potentiel d’action avec |'intervalle diastolique précédente. Cette relation

est illustrée par la figure 5.1.
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Figure 5.1. Représentation schématique de la relation qui existe entre la durée du
potentiel d’action et I'intervalle diastolique. La longueur du cycle (CL,) est ¢gale i la
somme du DPA, + ID;.,. DPA et ID sont calculés lorsque le potentiel d’action atteint une

valeur égale a -50 mV durant la montée du potentiel d’action (dépolarisation) et la
repolansation.

§5.1- CONSTRUCTION DES COURBES DE RESTITUTIONS POUR
UNE CELLULE ISOLEE

La dépendance de la durée du potentiel d’action (DPA) sur I’intervalle diastolique

précédent (ID) est déterminée en utilisant le protocole de stimulation S1-S2. Au début, on
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stimule la cellule par un train d’impulsions. L’amplitude et la durée de chaque impulsion
sont respectivement fixés a 40 pA/cm” et | msec. Les stimulations sont appliquées
lorsque le potentiel d’action atteint une valeur égale a - 82 mV. S2 est appliquée apres le
20°™ potentiel d’action a I'instant ot V correspond —50 mV (phase de repolarisation).
Les valeurs initiales des variables de portes ont été enregistrées lorsque le potentiel de la
20°™ stimulation est égal 3 -82 mV [185]. L’intervalle S1-S2 est varié par un pas de 5
msec. La dérivé maximale du potentiel d’action par rapport au temps V'yu est utilisée
pour discriminer entre les dépolarisations actives et passives. La durée du potentiel
d'action (DPA) est définie par l'intervalle de temps entre la valeur maximale de la
dérivée du potentiel et le potentiel 3 —50 mV repolarisation (¥ s). L'intervalle diastolique
(1ID) est 'intervalle de temps entre la fin de la DPA et la prochaine valeur de V'p,.. Pour

chaque valeur de g, et g, . le courant de stimulation est de 40 LA pour une période de

Imsec. L effet de la présence de la latence dans I'intervalle diastolique est négligeable.

L effet des conductances sur les courbes de restitutions a été étudié en changeant
les valeurs maximales deg,6 et g, des courants calciques /; et potassiques /x. La
diminution de g, réduit le courant entrant lent ce qui entraine une réduction de la durée
du potentiel d’action. De plus I’accroissement du courant potassique, par |'intermédiaire
de sa conductance g, , réduit la durée du potentiel d’action. Par la suite, on a calcuié¢ la
durée du potentiel d’action (DPA) et I'intervalle diastolique (ID) pour chaque valeur de

g, cetg, . Laréponse au protocole de stimulation est 1:1.
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Les figures 5.2 et 5.3 illustrent respectivement la variation de la DPA en fonction

de I'[D pour chacun des valeurs de g, etg, . On a remarqué des changements importants

dans partie ascendante des courbes de restitutions en fonction de ses valeurs.

L accroissement du g, fait augmenter /; qui 4 son tour augmente les portes potassiques et
entraine une DPA assez courte. La diminution de g, diminue le courant /;. Ce qui

implique une diminution des portes susceptible a ce courant et une courte DPA.

300
]
l Lo '.,r'.
' "t
; 'l" «®® oot s
' ot L o—e g =0.09 mS/cm’
5 | e * ¢ g =008 mS/cm’
2 1 v o e+ ¢ =0.06 mS/cm”
— i ‘/ I} - :
= ! L . s—e g =0.04 mS/cm
200 - b ce®” . . 5 ol
= 2 , . g _=0.02 mS/em
3 ‘o L
3 | K o
S ! r .o
- : . .
= ; L
v ¢ .
g | .
3 1 l . -4’""“
! &
< 100 - T
k] | . &
) ! el
5 | o
= X
Q ; L
e / ‘...4<4<¢<44‘
! -
0 : : :
0 100 200 300

[ntervalle diastolique (msec)

Figure 5.2. Courbes de restitutions pour diverses valeurs de conductance maximale g
pour une cellule isolée. Les variations de g, entrainent des changements significatifs dans

la partie ascendante des courbes de restitutions. Cette partie de la courbe décroit avec la
. diminution de la valeurde g, .
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La variabilit¢ de la durée du potentiel d’action en fonction de I’intervalle
diastolique est évidente en regardant les graphiques décrivant le changement de la pente
de ces courbes d(DPA)/d(ID) en fonction de I'intervalle diastolique pour plusieurs
valeurs des conductances comme I’indique les figures 5.4 et 5.5. On n’a pas vérifier la

dépendance des courbes de la DPA sur le protocole de stimulation utilisé (S1-S1).
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Figure 5.3. Courbes de restitutions en fonction de la conductance maximale g, pour une
cellule isolée. Les variations de la valeur de g, engendrent des changements significatifs
dans la partie ascendante de la relation qui relie la durée du potentiel d’action avec
I'intervalle diastolique. La partie ascendante de la courbe de restitution diminue avec

I’accroissement de la valeur de g, .
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Figure 5.4. Variation de la pente de la courbe de restitution en fonction de I'intervalle

diastolique pour des valeurs de g, variant entre 0.09 et 0.02 mS/cm”.
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Figure 3.5. Variation de la pente de la courbe de restitution en fonction de ['intervalle

diastolique pour des valeurs de g, variant entre 0.282 et 2.82 mS/cm”.
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5.2- MODELE DE SIMULATION DE LA REENTREE

Le modele utilisé pour simuler la réentrée est le méme que celui qui est déja
utilisé pour étudier la propagation. Quelques paramétres ont été modifiés afin d’avoir les
conditions qui favorisent [’initiation et la persistance d’une activité réentrante (voir
tableau 5.1). La méthodologie adoptée telle que I’approche de solution, les conditions aux
frontieres, et la résolution mathématique suit le méme cheminement que celle du modéle
de la propagation (voire Chapitre IV). Le modéle considéré est composé d’un réseau de
cibles paralléles et identiques de 7 cm de longueur et 3 cm de largeur. Chaque cable est
discrétisé en 700 segments. La longueur de chaque segment est de 100 um. La distance
entre les cdbles adjacents est de 100 um (centre au centre). Chaque cdble est équivalent a

70 cellules (voir Figure 5.6.a).

Tableau 3.1. Paramétres physiques et électriques du cable.

Parameétres physiques et électriques du cable
Rayon a 5 um
Capacite Cpy | uF/em’
Longueur d’un segment Ax 100 um
Longueur d’une cellule / 100 um
Résistivité intraceilulaire r; 0.4 KQcm
Résistance entre les cibles R, 4000 KQ
Distance entre les cables Ay 100 um




5.3- INITIATION DE LA REENTREE

La réentrée a été initiée par le protocole standard de stimulation S1-S2. Une onde
transversale plane est générée par une stimulation S1 appliquée le long de la partie
supérieure du tissu correspondant au premier cdble. S| est suivie par une stimulation
prématurée S2 appliquée sur un quart du tissu (voir Figure 5.6.b). L'amplitude et la durée
de S! et S2 sont respectivement 100 pA/cm® et 2 msec. Le temps d’application de S2
(Ts2) été choisi de sorte qu’il existe un recouvrement de |'excitabilité prés de la zone
longitudinale supéricure du tissu. [l est déduit de la durée du potentiel d’action (DPA)
pour une cellule isolée plus une période de temps P. Une étude que nous avons effectuée
sur le Ts~, montre que la réentrée ne peux étre initier que dans période variant de 35 a 45

msec.

n

Ts2=DPA+P .1

La figure 5.7 représente l'initiation de la réentrée dans un tissu bidimensionnel
sous forme d’une distribution instantanée du potentiel a différents instants de temps. Tout
d’abord, S1 fait propager une onde plane a travers le tissu comme I'indique les panneaux
de gauche de la figure 5.7.a. Au fur et a mesure que I'onde se propage, la partie
supérieure du tissu commence a regagner son excitabilité (a =60 et 100 msec de la
Figure 5.7.a). A 106 msec on applique une deuxiéme stimulation S2 a un quart de tissu.
S2 ne peut se propager dans la direction transversale car les cellules dans cette région se

trouvent dans un état excitable. Le seul chemin ou le front d’'onde peut se propager est

dans la partie longitudinale supérieure. Donc, le front d’onde se propage d’abord dans la
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direction longitudinale puis se développe selon une onde spirale. On a étudié la capacité

d’induire et de maintenir une réentrée selon I’intervalle S1-S2.
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Figure 5.6. Représentation électrique du modéle de tissu bidimensionnel. (a)
représentation schématique du modéle de tissu a deux dimensions avec le réseau de
résistances transversales sous forme de mur de briques. Chaque cable est divisé en 700
segments. La longueur de chaque segment est de 100 um. La valeur de la résistance de
connexion est de 4 MQ. (b) Protocole de stimulation standard S1-S2 pour initier la
réentrée. S| est appliquée le long de la partie supérieure du tissu tandis que la stimulation
S2 est appliquée sur un quart du tissu. S| génere une onde plane dans le tissu (panneaux
de gauche de la figure 5.7). S2 est responsable d’initier [I'activité réentrante (panneaux de

‘ droite de la figure 5.7)
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(b)

Figure 5.7. Initiation de la réentrée dans un modéele de tissu a deux dimensions. (a) Patron
d’activation du potentiel a différents instants de temps. Les panneaux de gauche montrent
la propagation de I’onde piane suite a I'application de la stimulation S1. L’application de
la deuxiéme stimulation S2 sur un quart du tissu a I’instant ou la partie supérieure du tissu
commence a regagner son excitabilité initie une activité réentrante. Le front d’onde
commence a tourner autour d’une zone centrale excitable (panneaux du droite). (b)
Echelle de couleur ou le noir correspond 4 -84 mV (repos) et le rouge correspond a 36
mV (activation).



5.4- RESULTATS DE SIMULATIONS

Les résultats de la variabilité des courbes de restitutions en fonction des

conductances du courant calcique g, et potassique g, pour une cellule isolée suggérent

d’étudier I'effet de ces parameétres sur ’activité réentrante. Une série de simulation a été
effectuée afin d’examiner la fagon dans laquelle les paramétres g, et g, affectent la
stabilité de la réentrée et le changement des courbes de restitutions dans des milieux
multicellulaires. Les résultats obtenus sont illustrés par une distribution du potentiel a
différents instants de temps. Les numéros indiqués au-dessous de chaque panneau
correspond au temps écoulé suite a 'application de la stimulation S2. Dans le cas
nominal, le modéle ionique n’a subi aucun changement. Le front d’onde se dissocie
rapidement en plusieurs fronts. Witkowski et al. [186] ont cartographi¢ la fibrillation

ventriculaire dans un ceeur de chien afin de la comparer avec une étude de simulation.

5.4.1- VARIATION DE LA CONDUCTANCE CALCIQUE

La conductance caicique g, a été changée de sa valeur nominale de 0.09 jusqu’a
0.02 mS/cm”. Les figures 5.8 jusqu’a 5.11 illustrent I'effet de ce changement sur la
stabilité de la réentrée pour chacune des valeurs deg, . Aprés ['application de la

stimulation S2. le front d’onde se propage d’abord dans la direction longitudinale.

Ensuite cette activité devient circulaire en faisant plusieurs tours autour d’une zone
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centrale (core) de tissu non excité. La durée de cette premiére phase d’activité varie de

200 a 400 msec en fonction de la valeurde g, .

N — . . . I, . .
Dans les cas ou la valeur de g, est supérieure a 0.02 mS/cm~, I'onde se dissocie et

donne naissance a deux autres ondes. A leur tour, ces ondes se dissocient en générant
d’autres ondes et ainsi de suite. La présence d’une multitude de fronts d'ondes est
équivalente @ une désorganisation compléte de I’activité réentrante. On note ici la
présence des fronts d’ondes qui entrent en collisions et d’autres qui se dérivent a
I"extérieur du tissu. Dans ces deux cas I'activité de ces fronts d’ondes est interrompue. Ce

comportement persiste jusqu'a la fin du temps de simulation.

Dans le cas ou la valeur de g, est inférieure a 0.03 mS/cm” (voir Figure 5.11), un

seul front d'onde se propage dans le tissu des le début jusqu'a la fin du temps de
simulation. La distribution du potentiel montre une activité stable. Une activité stable est
définie par la présence d’un seul front d’onde qui se propage dans le tissu sans subir

aucune rupture pendant une seconde.
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= 0.05 1||S/<.".m2

gsi

1000 ms 1100 ms
Figure 5.8. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur de

g, =0.05mS/cm’ . La dissociation commence environ 300 msec aprés [’application de la

stimulation S2. A des instants de temps plus tard et ce. jusqu’a la fin du temps de la
simulation on note une désorganisation compléte de ['activité réentrante. La dissociation
du front d’onde a des fronts multiples ressemble a un état de fibrillation.
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2
9gi= 0.04 mS/cm

1000 ms 1100 ms
Figure 5.9. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur de
g, =0.04mS/cm” . A 500 msec aprés I’application de la stimulation S2, la dissociation

est présente et & des instants de temps plus tard on remarque une désorganisation
compléte de l'activité réentrante. La rupture d’un front d’onde a des fronts multiples
ressemble a un état de fibrillation.
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2
ggy= 0.03 mS/cm

1000 ms © 1100 ms
Figure 5.10. Distribution instantanée du potentiel & des instants de temps différents pour
une valeur de g, =0.03mS/cm”. Un front d’onde est né presque au milieu du tissu 500

msec aprés "application de la stimulation S2. La dissociation du front d’onde est toujours
présente dans les quatre derniers panneaux. L’activité ne se détériore pas vers une
désorganisation compléte.
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=0.02 mS/cm?
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1000 ms 1100 ms

Figure 5.11. Distribution instantanée du potentiel a des instants de temps différents pour
une valeur de g, = 0.02mS/cm’ . L'activité réentrante se manifeste d’une maniére stable
deés le début et ce, jusqu’a la fin du temps de simulation.
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Figure 5.12. Représentation schématique de {a distribution du potentiel enregistré a un

point fixe dans le tissu dans le cas de g, = 0.02 mS/cm" et 0.05 mS/cm". Les panneaux

du haut illustrent le potentiel a un point prés de la bordure du tissu tandis que les
panneaux de bas marquent I’activité a un point prés du centre de rotation (core). La forme
du potentiei d’action enregistrée reflete une activiteé stable (g, =0.02mS/cm’)

comparativement 4 une activité instable (g, = 0.05 mS/cm”).

Dong, le fait de diminuer la conductance calcique g, a un effet marqué sur le

comportement de 1’activité réentrante. La durée du potentiel d’action est proportionnelle
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a la diminution de la conductance. La réentrée se stabilise lorsque la conductance est
réduite a une valeur inférieure a 30% de sa valeur nominale. Dans ce cas, la forme et la
fréquence des potentiels d’actions sont presque constantes mais leurs amplitudes varient
considérablement. Par exemple, les cellules qui se trouvent pres de la bordure et au centre
du tissu subissent des variations mineures dans [a forme et la durée des potentiels

d’actions (panneaux de gauche de la Figure 5.12).

Dans le cas instable ou g,=0.05 mS/cm’, la forme et la fréquence des potentiels

d’actions subissent des changements massifs. Ces changements sont illustrés dans les
panneaux de droite de la Figure 5.12 pour des points qui se trouvent respectivement au
centre et proche de la frontiére du tissu. Le potentiel d’action diminue en amplitude,

moins dépolarisé. et sa fréquence augmente.

D’aprés les résultats de simulations, la diminution de la conductance du canal

calcique tend a stabiliser I’activité dans le modéele de tissu considéré. On peut également

conclure qu’il existe une valeur critique de la conductance calcique g, qui met en ceuvre

une limite entre un régime de réentrée stable et un régime de réentrée instable.

5.4.2- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE

Les figures 5.13 a 3.16 illustrent le comportement de I’activité réentrante en

fonction de la conductance potassique g, . Le changement de g, peut atteindre dix fois
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sa valeur nominale. L’effet de ce changement sur la stabilité de la réentrée est représenté
par une série de photos indiquant la distribution du potentiel a des temps différents pour
chaque valeur de la conductance. La présence d'une région de tissu excitable prés de la
bordure supérieure du tissu permet une propagation d’un front d’onde dans la direction
longitudinale suite a I'application de la stimulation prématurée. Plus tard, cette activité

fait plusieurs tours grice a la présence d’une zone de tissu excitable. Etant donnée la

valeur de g « » 1a durée de ce mouvement (temps de révolution) peut atteindre 100 msec.

- - - ’ - . h - . .
Dans le cas ou g, est inférieure 4 1.974 mS/cm”, ce front d’onde se dissocie et donne

naissance a d’autres fronts d’ondes. A leur tour. chacun de ces fronts se subdivise en
d’autres fronts. La présence d’une multitude de fronts d'ondes aboutit finalement a une

désorganisation compléte de 1 activité réentrante. Ce comportement est toujours présent
jusqu’a la fin du temps de simulation. Dans le cas ol g, est supérieure ou égale a 1.974

mS/em” (voir Figure 5.15), la distribution du potentiel montre une activité réentrante
stable. Un seul front d’onde se propage dans le tissu dés le début jusqu'a la fin de la
simulation. L"augmentation de la conductance potassique g, provoque une diminution

de la durée du potentiel d’action.
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900 ms 1100 ms
Figure 5.13. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur
de g, = 1.41 mS/cm’. La dissociation commence prés de 100 msec aprés |'application de

la stimulation S2. La rupture du front en des fronts multiples est présente jusqu’a la fin de
temps de la simulation. Elle se manifeste par une désorganisation complete de I'activité
réentrante. Cette désorganisation ressemble a un état de fibrillation.
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gy = 1.682 mS/cm?

900 ms 1100 ms
Figure 5.14. Distribution du potentiel & des instants de temps différents pour une valeur
de g, = 1.682 mS/cm’. La dissociation commence pres de 200 msec apres [’application

de la stimulation S2. L’activité réentrante est toujours présente jusqu’a la fin du temps de
simulation. Elle se manifeste par une multitude des fronts d’ondes mais aucune la
détérioration ressemblant a un état semblable a celui de la fibrillation.
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gg = 1.974 mS/cm?

1000 ms 1100 ms
Figure 5.15. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur
de Z,=1.974 mS/cm’. L'activité réentrante se comporte d’une maniére stable avec des

petites irrégularités a 200 msec aprés l'application de la stimulation S2. Elle reste
présente jusqu’a la fin du temps de simulation.
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1000 ms 1100 ms
Figure 5.16. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur
de g,.=282 mS/cm”. L activité réentrante se comporte d'une maniére complétement
stable (sans aucune irréguiarité) jusqu'a la fin du temps de simulation.
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La figure 5.17 représente une série de potentiels d’actions enregistrés dans une

cellule prés de la bordure et de la partie centrale de rotation (core) du tissu dans le cadre

d’une activite stable et instable.
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Figure 5.17. Représentation schématique de la distribution du potentiel enregistré en un
point de tissu prés de la bordure (schémas du haut) et de la partie centrale de rotation

(panneaux de bas). Dans le cas ou g, = 2.82 mS/cm’, la forme du potentiel d’action
montrerait une activité stable dans les deux positions contrairement i une activité instable
dans lecasou g, =141 mS/cm’ (activité prés du centre)
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La réentrée se stabilise lorsque la conductance est neuf fois plus grande a sa
valeur nominale. Dans ce cas, la forme et la fréquence des potentiels d’actions sont
presque constantes mais leurs amplitudes varient. Par exemple, les cellules qui se
trouvent preés de la bordure et au centre du tissu subissent des variations mineures dans la
forme et la durée des potentiels d’actions (panneaux de gauche de la Figure 5.17). Dans

le cas instable oii Z, = 1.41 mS/cm?, la forme et la fréquence des potentiels d’actions
8k q p

subissent des changements massifs. Le potentiel d’action diminue en amplitude, moins

dépolarisé, et sa fréquence augmente.

Drapres les résultats de simulations, 1’augmentation de la conductance du canal
potassique dépendant du temps tend a stabiliser I’activité dans le modéle de tissu a deux

dimensions. On peut également conclure qu’il existe une valeur limite de la conductance

g  qui sépare une activité stable d’une activité instable.

5.4.3- COURBES DE RESTITUTIONS

La relation qui existe entre la durée du potentiel d’action (DPA) et I'intervalle
diastolique (ID) est déterminée en tragant le DPAs en fonction de I'ID. Les courbes de
restitutions naturelles sont définies comme étant les courbes qui relient la DPA et le ID.
Elles sont obtenues en analysant le potentiel transmembranaire enregistré a chaque 2
msec pendant un épisode de réentrée a différents endroits dans le tissu. Un potentiei de

seuil de -50 mV a été utilisé pendant la montée du PA et un autre seuil de —50 mV
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pendant la repolarisation pour déterminer la fin du PA. Les DPA et les [D ont été calcule
dans différents endroits dans le tissu. On a stoker ces valeurs dans un tableau a deux
dimensions et ensuite on fait un moyennage. Les valeurs moyennes de la durée du
potentiel d’action ont été ajustées par une fonction sigmoidale de la forme suivante
[183]:

a

{1 +exp(—(ID~a,)/a;]}

DPA =ua,+

W
(1S

ag, 4y, 4> et a; sont les paramétres d’ajustements. Les figures 5.18 et 5.19 montrent

respectivement |'effet de changer les conductances maximales du courant lent entrant
g, €t du courant potassique dépendant de temps g, sur la relation qui existe entre la

durée du potentiel d’action (DPA) et I'intervalle diastolique (ID). Le décroissement de la

conductance g, du courant entrant lent ou l’accroissement de la conductance g, du

courant potassique réduit la plage de [’intervalle diastolique dans laquelle les courbes de

restitutions ont une pente supérieure a |.
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Figure 5.18. Variation de la durée du potentiel d’action en fonction de I’intervaile
diastolique pour différentes valeurs de la conductance maximale du courant lent entrant.
Les points sur les courbes représentent les valeurs moyennes de la DPA. Les lignes
continues représentent I’ajustement des ces valeurs.

Le méme effet peut étre étudié en regardant la pente de la courbe de restitution en

fonction de I’intervalle diastolique pour chaque valeur de la conductance. Les variations
deg, et g, sont suivies par une réduction de la pente des courbes comme I'indique les

figures 5.20 et 5.21.
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Figure 5.19. Variation de la durée du potentiel d’action en fonction de l'intervalle
diastolique pour différentes valeurs de la conductance du courant potassique dépendant

de temps g, . Les points sur les courbes représentent les valeurs moyennes de la DPA.
Les lignes continues représentent I’ajustement des ces valeurs.

Pour répondre a la question concernant la prédiction de la stabilit¢ de I'activité
réentrante déja posée, on a regardé l'évolution temporelle de la réentrée (figures 5.8

jusqu’au 5.15) et la pente des courbes de restituions pour différentes valeurs de g et/ou
g, (Figures 5.20 et 5.21). L analyse de la pente des courbes de restitution démontre

I’existence de cas ou la pente est inférieure & 1 pour plusieurs valeurs de g, etoug, .
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D’aprés ces résultats, on constate qu’une pente plus petite que | ne signifie pas
nécessairement une activité réentrante stable. D’aprés ce qui préceéde, on peut conclure
que la pente de la courbe de restitution ne peut pas étre utilisée comme un outil absolu de
prédiction de la stabilité de la réentrée.

7 r
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Figure 5.20. Pente de la courbe de restitution en fonction de |’intervalle diastolique pour
différentes valeurs de la conductance maximale du courant lent entrant. La diminution de
g, est suivie par un décroissement de la pente. Un niveau plus petit que | a été observe

pour une valeur de g, égale a 0.02 mS/cm’.
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Figure 5.21. Pente de la courbe de restitution en fonction de !'intervalle diastolique pour
différentes valeurs de la conductance maximale du courant potassique dépendant de

temps g, . L’augmentation de la conductance g, est suivie par une diminution de la

pente a un niveau plus petit que | pour les valeurs de g, plus grande ou égale a 1.128
mS/cm’.

5.5- DISCUSSION

Dans ce chapitre, nous avons analysé les effets des courants calciques et
potassiques sur les courbes de restitution de la durée du potentiel d’action DPA, d’une
cellule isolée et dans un modéle de tissu 2 deux dimensions. Nous avons utilisé le modele

membranaire de Luo-Rudy [ [33] du potentiel d’action ventriculaire. La reentrée est
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initiée dans un modéle de tissu a deux dimensions par le protocole de stimulation
standard S1-S2. Aprés !'initiation de la réentrée, I’'onde spirale fait plusieurs tours avant
de se dissocier en fronts d’ondes multiples. Au début, la dissociation de 1’onde donne
naissance a deux spirales. Ces spirales se subdivisent en une série de spirales par le méme
processus [187]. On note ici que le nombre des fronts d’ondes changent continuellement
avec le temps (des spirales qui entrent en collision, d autres dérivent a I'extérieur du
tissu). Nous n’avons pas étudié I'effet du protocole de stimulation sur les résultats
obtenus et en particulier sur la stabilité dans le cas ou la dispersion est plus petite

puisqu’on applique S2 a un instant Ts; = DPA + P.

Nous avons également examiné d’une fagon individuelle les effets de la réduction
du courant calcique et |"accroissement du courant potassique par |'intermédiaire de leurs
conductances maximales respectives. Les résultats effectués sur une cellule isolée
montrent |'influence des conductances des courants calciques et potassiques (dépendant
du temps) sur la pente de la courbe de restitution. Le changement des conductances
sodiques et potassiques (indépendant du temps) a un effet presque négligeable sur les
courbes de restitutions et leurs pentes respectives. Le mécanisme dans lequel une courbe
de restitution raide cause des instabilités de I’activité réentrante a été étudié en regardant
tout d’abord la réponse du myocarde a des stimulations répétitives [188.189,190] et aussi

dans le cas de la réentrée autour d’un obstacle anatomique [191,192.20 ,193].
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La construction des courbes de restitutions et de ses dérivés par rapport a
I"intervalle diastolique tendent d’établir un moyen pour prédire le comportement de la
réentrée dans un modéle de tissu a deux dimensions (voir Figures 5.18-3.21). La forme
du potentiel d’action a un point fixe dans le tissu montre ['irrégularité du patron
dactivation du potentiel transmembranaire dans une cellule proche de la frontiére et du
core (voir Figures 5.12, 5.17). Il y a des cas ou il y a une dissociation de I'activité
réentrante méme avec des pentes de courbes de restitutions inférieures 3 1. On mentionne
ici qu’une pente plus petite que 1 est une condition nécessaire mais pas suffisante pour
avoir une réentrée stable. Contrairement a ce qui est mentionné par Garfinkel et al. [183],
les résultats obtenus démontrent que les propriétés des courbes de restitutions pour une
cellule unique ne peut pas toujours prédire le comportement de la réentrée dans des
modéles de simulations multidimensionnelles. Une comparaison des ces courbes dans le
cas d’une cellule isolée et dans un modéle de tissu a deux dimensions montre I'effet de
diffusion dans des préparations multicellulaires. Cet effet se manifeste par une diminution

de la durée du potentiel d’action et de la pente de la courbe de restitution.

La diminution des conductances calciques et ’accroissement des conductances
potassiques engendre un raccourcissement de la durée du potentiel d’action. La réduction
de cette durée tend a stabiliser I’activité réentrante mais elle ne peut pas étre considérée
comme le facteur unique contrdlant la stabilité. La figure 5.22 montre la variation des

courbes de restitutions et de ses dérivées en fonction des valeurs de conductances

g.etg, pour le cas d’une cellule isolée et d’un modéle de tissu bidimensionnel. Ces



150
valeurs entrainant des réentrées stables et instables. La durée du potentiel d’action est

égale 4 59 msec et a 28 msec pour des valeurs de g, et g, égale 2 0.02 et 1.974 mS/cm’.

Dans le cas o g, est égale a 1.41 mS/cm’, la distribution du potentiel montre une

activité instable méme si la durée du potentiel d’action est inférieure a 50 msec. La méme

figure montre qu’une pente inférieure a 1 ne refléte pas une activité stable. Le critére de
stabilité¢ d(DPA)/d(ID) < | semble bon pour g, mais pas pour g, . La pente maximale

de la courbe de restitution et la portion de la courbe ou la pente est plus grande que | sont
considérés comme deux indicateurs pour déterminer si la réentrée dans un bloc de tissu se

dissocie.

Finalement on peut déduire que la durée du potentiel d action est un des facteurs
qui contribueront a la stabilisation de la réentrée dans un modele de tissu bidimensionnel.
La courbure du front d’onde de repolarisation [194]. I'effet de mémoire et |'historique
des cellules [195], peuvent étre considérées des facteurs affectant la stabilite et
empéchent de prédire le comportement de la réentrée a partir des données obtenues d’une
cellule isolée. Etant donnée la présence de trois protocoles de stimulation. le choix du
protocole joue un role essentiel dans la construction des courbes de restitutions et ses
dérivées par rapport a l'intervalle diastolique. Ces protocoies impliquent plusieurs

échelles de prédiction pour une cellule isolée et un modele de tissu bidimensionnel.
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Figure 5.22. Durée et pente du potentiel d’action en fonction des conductances calciques
et potassiques g, et g, dans le cas d’une cellule isolée, un modele de tissu a deux

dimensions. Les panneaux de gauche et de drotte représentent respectivement les courbes
de restitutions et ses dérivées par rapport a I'intervalle diastolique.



Cuaritre VI

SIMULATION DE LA REENTREE DANS UN MODELE DE
TISSU TRIDIMENSIONNEL

Ce chapitre sert a étudier la propagation de I"activité réentrante dans un modele de
tissu cardiaque a trois dimensions et a vérifier les facteurs affectant la stabilite de cette

activité. Les étapes de la démarche pour atteindre ces objectives ont été les suivantes :

I- Simuler I'activité réentrante dans le tissu en fonction des valeurs maximales
des conductances des canaux ioniques g, etg, .

2- Analyser le comportement de la réentrée en fonction de la dynamique des
courants ioniques.

3- Construire les courbes de restitutions correspondantes a chaque simulation.

4- Vérifier la variation de la pente de la courbe de restitution avec les valeurs

maximales des conductances des canaux ioniques g, ¢t g, .

La figure 6.1 montre un bloc de tissu tridimensionnel et le protocole standard de

stimulation S1-S2 pour initier la réentrée.



r (a)
Y

Figure 6.1. Mod¢le tridimensionnel du tissu cardiaque. (a) Représentation schématique
du bloc avec les nombres des cables et des tranches. (b) Protocole de stimulation standard
S1-S2 pour initier la réentrée.

6.1- MODELE DE SIMULATION DE LA REENTREE

Les dimensions du modéle considéré sont de 4x2x0.2 cm. Il est composé d’un
réseau de 200 cables parailéles et identiques dans chaque tranche. Chaque cible est

discrétisé en 400 segments. La longueur de chaque segment est de 100 um. La distance
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entre les cibles et les tranches adjacentes est de 100 um (centre au centre). Ce qui donne
un tissu de 20 wranches. La figure 6.2 illustre une représentation électrique d’une tranche
dans un modéle de tissu en considération. Le modéle utilisé est le méme que celui qui a
été utilisé pour simuler la propagation dans un milieu de tissu tridimensionnel. Afin
d’avoir les conditions favorisant l’initiation et la persistance d’une activité réentrante on a
fixé la valeur de la résistance de couplage R, a 4 MQ, la résistance intracellulaire r; a 400
Qcm, et la distance entre deux connexions consécutives A 3 200 um. La méthodologie
adoptée telle que I'approche de solution, les conditions aux frontiéres, et la résolution

mathématique suivent le méme cheminement que celle du modele de ia propagation.

6.2- INITIATION DE LA REENTREE

La réentrée a été initiée par le protocole standard de stimulation S1-S2 (Figure
6.1.b). Une onde plane transversale est générée par une stimulation S| appliquée le long
de la face supérieure du tissu. S1 est suivie par une deuxiéme stimulation prématurée S2
appliquée sur un huitieme du tissu. L’amplitude et la durée de ces deux stimulations sont
respectivement de 100 pAjcm’ et de 2 msec. Afin d’avoir une activité persistante, le
temps d’application de S2 est choisi de maniére qu’il existe un recouvrement de
I’excitabilité prés de la zone longitudinale supérieure du tissu (le méme principe que celui
utilisé dans la simulation de la réentrée dans un modéele de tissu bidimensionnel, voir
chapitre V). La figure 6.3 illustre les isochrones d’activation a différents instants de

temps avant et apres I’application de la stimulation prématurée S2.
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Figure 6.2. Modele électrique d’une tranche de tissu dans un modele tnidimensionnel. (a)
Représentation schématique du modele de tissu avec le réseau de résistances
transversales sous forme de mur de brick. (b) Connexions transversales et latérales dans
un cible donné dans le tissu.

6.3- RESULTATS

Plusieurs simulations ont été effectuées afin d’examiner la fagon dans laquelle les

parametres des courants ioniques affectent la stabilité de I’activité réentrante et perturbent

la dynamique des courbes de restitution. Comme premiére étape, on a simulé [a réentrée
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dans le cas nominal, puis on a changé les conductances du courant rentrant lent g et du
courant potassique dépendant du tempsg, . g, a été diminuée jusqu’a 0.02 mS/cm” (4.5
fois plus petite que g, nominaie) et g, augmenté jusqu’a 2.82 mS/cm® (10 fois plus

grande que g, nominale.)

15 msec avant S2 S2
Y Y

5 msec avant S2 10 msec apres S2

Figure 6.3. Représentation schématique de la zone excitable dans un modéle de tissu
tridimensionnel. Cette zone identifie le temps pour appliquer la stimulation prématurée
S2. Les panneaux de gauche montrent la propagation de I'onde plane et la zone de
recouvrement (couleur noire) dans le tissu. Les panneaux de droite illustrent tout d’abord
la stimulation S2 et ensuite le début de I’activité réentrante a 5 et 10 msec aprés S2.
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6.3.1- VARIATION DE LA CONDUCTANCE CALCIQUE

La conductance calcique g, a été diminuée de sa valeur nominale jusqu’'a 0.02

mS/cm”. Aprés I'application de la stimulation prématurée, la distribution du potentiel
montre que le front d’onde se propage tout d’abord dans la région ou le tissu a regagné
son excitabilité (zone de couleur noir dans les panneaux de droite de la figure 6.3). Aprés
un intervalle de temps, le front d’activation commence a tourner autour d’une zone
appelée le centre du mouvement ou le filament. Le temps total de chaque simulation est
de 1.25 secondes. La taille de la zone excitable et le moment d’application de S2
contrdlent le comportement de | activité réentrante. Cette demicre risque de mourir et la
réentrée s’arréte si la zone excitable est assez petite ou trés grande. On stocke, chaque 5
msec. les valeurs du potentiel enregistré a plusieurs points situés dans le tissu. Ces
données servaient a tracer les isochrones d’activation et a calculer {a durée du potentiel

d’action et 'intervalle diastolique.

Les figures 6.4 jusqu'a 6.7 illustrent respectivement I’évolution temporelle de
I’activité réentrante en fonction des changements de la conductanceg,,. Les résultats
obtenus sont présentés par un ensemble de photos (snapshot) pour chaque valeur deg,, .
Ces photos indiquent également la distribution du potentiel dans le tissu 2 des instants de
temps différents. La figure 6.4 montre une activité stable pour une valeur de g, égale a

0.02 mS/cm”. A cette valeur de la conductance, la durée du potentiel d’action (DPA_5¢)

est égale a 32 msec pour une cellule isolée et a 34 msec dans le cas d’une activité
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réentrante dans un tissu. La réentrée stable est définie par la présence d’un seul centre de
rotation (filament) pour une période de | sec de temps de simulation. Dans le cas ou on

augmenterait g, a 0.03 mS/cm’, le front d’onde commence a tourner de maniére stable

(figure 6.5). A 600 msec aprés l'application de S2, I'activité se dissocie et donne
naissance a deux autres fronts. Cette rupture persiste jusqu'a la fin du temps de

simulation. Maintenant pour une valeur de g, égale a 0.04, on remarque la présence d’un

deuxiéme front d’onde a 200 msec aprés |'application de S2 (figure 6.6). Progressivement
avec le temps, ces deux fronts continuent a propager dans le tissu ou ils se désintégrerent
en donnant naissance a d’autres fronts. Ces fronts se dissocient en générant d’autres
fronts d’ondes et ainsi de suite. La présence de fronts d'ondes aboutit finalement a une
désorganisation compléte de I’activité réentrante. Ce comportement est toujours présent

jusqu'a la fin du temps de simulation pour la valeur de g, en question. Par contre la

figure 6.7 montre une interruption de la dissociation a 600 msec apres I'application de S2.
Cette interruption est due probablement a |'effet de dérive du filament a 'extérieur du

tissu.

D’une fagon générale, la réduction de la conductance du courant lent entrant
raccourcit la durée du potentiel d’action. Ce raccourcissement affecte considérablement
la probabilité de la dissociation d’onde et tente de stabiliser I’activité réentrante. A partir
des résultats de simulations, on peut conclure que le comportement de la réentrée peut

étre prédit par I'intermédiaire d’une valeur limite de la conductance calcique g, . Cette

valeur sépare une réentrée stable d’une autre instable.
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ggiy = 0.02 msS/cm?
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500 1100

Figure 6.4. Distribution instantanée du potentiel a des instants de temps différents pour
une valeur deg, =0.02mS/cm*. A cette valeur deg,. |'évolution temporelle de la

spirale se comporte d’une maniére stable. Le temps indiqué au-dessous de chaque
panneau correspond au temps écoulé apres I'application de la stimulation prématurée S2.
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ggy = 0.03 mS/cm2

200 msec 600 msec

300 msec

1000 msec

500 msec 1100 msec

Figure 6.5. Distribution instantanée du potentiel 3 des instants de temps différents pour
une valeur deg, =0.03mS/cm’. Un deuxiéme front d’onde est né 4 600 msec aprés

I’application de la stimulation prématurée S2. La dissociation du front d’onde est toujours
présente dans les quatre demiers panneaux. L’activité de la réentrée a cette valeur de

g, Se comporte comme un mouvement désorganisé.
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ggj = 0.04 mS/cm2

200 msec 600 msec

300 msec 800 msec

400 msec 1000 msec

500 msec 1100 msec

Figure 6.6. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur de
g, =0.04mS/cm* . A 200 msec aprés I'application de la stimulation prématurée S2. la

rupture de I’onde spirale est présente. Plus tard. la rupture augmente et les fronts d’ondes
se multiplient. Cette désorganisation se ressemble a un état de fibrillation.



ggi = 0.05 mS/cm2
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500 msec 1100 msec

Figure 6.7. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur de
g, =0.05mS/cm’*. A 200 msec aprés I'application de la stimulation prématurée S2, la

rupture de I'onde spirale est présente et les fronts d’ondes se multiplient. A 600 msec
apres S2, Cette activité est absente.
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6.3.2- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE g,

La conductance potassique dépendant du temps g, est modulée par la variable
de porte X. On a augmenté g, jusqu’a dix fois sa valeur nominale (2.82 mS/cm’). Les

figures 6.8 jusqu'a 6.11 illustrent respectivement I'effet de varier la conductance g, sur
la stabilité de Pactivité réentrante. Les résultats de la distribution du potentiel dans le
tissu servent a voir le comportement de cette activité et a distinguer les valeurs de g,

pour laquelle on peut définir une activité stable d’une autre instable.

Une activité stable a été observée pour une valeur de g, égale a 2.82 mS/cm”

(voir figure 6.8). A cette valeur de g « » |a durée du potentiel. calculée a -50 mV, est égaie
4 19.5 msec pour une cellule isolée comparativement a 44.5 msec dans un tissu dont il
existe une réentrée stable. Dans le cas ol g, est inférieure ou égale a 1.974 mS/cm”, les

isochrones d’activation montrent une dissociation de I’onde et donne naissance a d’autres
fronts d’ondes. A leur tour, chacun de ces fronts se désintégre a d’autres fronts. La
présence d’une multitude de fronts d'ondes aboutit a une désorganisation compléte de
I’activité réentrante. Ce comportement est toujours présent jusqu'a la fin du temps de

simulation. L’augmentation de la conductance potassique g, est suivie par une

diminution de la durée du potentiel d’action.
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En général, I'accroissement de la conductance du courant potassique dépendant
du temps raccourci la durée du potentiel d’action et aussi stabilise la réentrée. Ce fait
consiste a diminuer les possibilités de la dissociation d’onde et tente a stabiliser ['activite

réentrante. Les résultats de simulations montrent I'existence d’une valeur critique de la

conductance g, . Le comportement de la réentrée peut étre prédit par cette valeur. Cette

valeur de g, définie la plage d’activité stable et instable respectivement.

6.3.3- VARIATION DE LA CONDUCTANCE POTASSIQUE g, ETg,,

Les variations de la conductance potassique indépendante du temps g, et de la

conductance sodique g, ne présentent pas un effet important sur les courbes de

restitutions au niveau cellulaire. Les simulations du modéle tridimensionnel montrent des

effets mineurs sur la stabilité de 'activité réentrante. Les courbes de restitutions de la

durée du potentiel d’action subissent un décalage en diminuant la conductance g . .



gy = 2.82 mS/cm2

200 msec 600 msec

400 msec 1000 msec

500 msec 1100 msec

Figure 6.8. Distribution du potentiel & des instants de temps différents pour une valeur de
g,=282 mS/cm’. A cette valeur de g, , I"évolution temporelle de la spirale se comporte

d’une manicre stable. Le temps indiqué au-dessous de chaque panneau correspond au
temps écoulé apres |’application de la stimulation prématurée S2.
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gx = 1.974 mS/cm2
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Figure 6.9. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur de
g,= 1974 mS/cm’. Un deuxiéme front d'onde est présent a 200 msec aprés

I’application de la stimulation prématurée S2. Ces fronts d’ondes se multiplient jusqu’a
la fin du temps réel de simulation.
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gx = 1.684 mS/cm2
. |
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Figure 6.10. Distribution du potentiel a des instants de temps différents pour une valeur
de g, =1.684 mS/cm”. Un deuxiéme front d'onde est présent a 200 msec aprés

|'application de la stimulation prématurée S2. Ces fronts d’ondes se multiplient jusqu’a
la fin du temps réel de simulation.
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g = 1.41 mS/cm2

200 msec 600 msec

300 msec 800 msec

400 msec 1000 msec

500 msec 1100 msec

Figure 6.1 1. Distribution du potentiel & des instants de temps différents pour une valeur
de g.=141 mS/cm>. Un deuxiéme front d’onde est présent a 200 msec aprés

I’application de la stimulation prématurée S2. Ces fronts d’ondes se multiplient jusqu’a
la fin du temps réel de simulation.
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6.3.4- COURBES DE RESTITUTIONS

Les figures 6.12 et 6.13 montrent respectivement les courbes de restitution pour
différentes des conductances maximales du courant lent entrant g, et du courant
potassique dépendant de tempsg,. La réduction de g, et Paccroissement de g,

réduisent la durée du potentiel d’action. Cette réduction engendre une diminution de la

pente des courbes de restitutions sur une large plage d’intervalle diastolique.
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Figure 6.12. Courbes de restitution en fonction de I'intervalle diastolique pour plusieurs
valeurs de la conductance calcique g, . La réduction de g, implique une diminution de la
. durée du potentiel d’action.
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Figure 6.13. Courbes de restitution en fonction de I'intervalle diastolique pour plusieurs
valeurs de la conductance potassique g, . L'accroissement de g . est caractérisé par une
réduction de la durée du potentiel d’action.

La pente maximale de la courbe de restitution et la portion de la courbe ou la
pente est plus grande que | sont considérées comme des indicateurs pour déterminer si la
réentrée dans le bloc de tissu se dissocie. Les variations de ces paramétres sont calculées
en utilisant les courbes de restitutions naturelles. Ces courbes sont obtenues a partir de
I"analyse du potentiel membranaire durant une simulation de la réentrée dans le tissu. A
partir des courbes de restitutions naturelles, on remarque que la pente décroit avec la

diminution de la conductance calcique et I’augmentation de la conductance potassique.
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La variation de la pente de la courbe de restitution en fonction de I'intervalle
diastolique pour chacun des valeurs des conductances maximales g, et g, constitue un
autre moyen de présenter les effets des conductances sur la stabilit¢ de l'activité
réentrante. Le décroissement et l'accroissement de g, et g, sont suivie par une

réduction de la pente des courbes comme I'indique les figures 6.14 et 6.15.
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Figure 6.14. Variation de la dérivé de la durée du potentiel d’action en fonction de
I’intervalle diastolique pour plusieurs valeurs de la conductance calcique g, .
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Figure 6.15. Variation de la dérivé de la durée du potentiel d’action en fonction de
Iintervalle diastolique pour plusieurs valeurs de la conductance potassique g, .

6.4- DISCUSSION

Ce chapitre illustre les effets des paramétres de courants ioniques sur les courbes
de restitution du DPA et sur le comportement de I’activité réentrante dans un modele de
tissu a trois dimensions. Cette illustration est accomplie par deux ensembles de
simulations dans chacun d’eux on a changé les conductances maximales des canaux

sodiques et potassiques. On a utilisé le modéle membranaire de Luo-Rudy | du potentiel
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d’action ventriculaire. La réentrée est initiée dans le modeéle de tissu par le protocole de
stimulation SI-S2. Aprés l'initiation, la réentrée fait plusieurs tours avant que le front
d’activation se dissocie vers des fronts d’ondes multiples. Cette dissociation donne
naissance a deux autres fronts. Ces derniers créent une série de fronts méandres par le

méme processus. Le nombre des fronts d’ondes change continuellement avec le temps.

6.4.1- DUREE DU POTENTIEL D’ACTION

La stabilisation de I’activité réentrante est basée sur des manceuvres qui réduisent
la durée du potentiel d’action. La longueur d’onde décroit avec cette réduction. Les
études démontrent que le décroisement de cette derniére peut transformer les tachycardies
polymorphiques en tachycardie monomorphiques [196]. La reduction de la durée du
potentiel d’action est un facteur insuffisant pour expliquer le comportement de la
réentrée. Une réentrée stable a été observée a une durée de potentiel d’action de 123 msec

lorsque les constantes de temps 7, et 7, sont réduites a un tiers [160] et une autre instable
lorsque DPA est au alentour de 50 msec lorsqu’on augmente la valeur de g, cinq fois sa

valeur nominale (résultats de simulations). Les critéres de mesure de la DPA sont les

mémes que ceux qui sont utilisés dans le modele bidimensionnel.

Plusieurs modifications dans les paramétres des canaux ioniques ont été réalisées
afin d’obtenir une réentrée stable. On a examiné en particulier les effets du décroissement

de courant calcique et ’accroissement du courant potassique par |’intermédiaire de leurs
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conductances maximales respectives. La modulation des conductances du canal sodique
et potassique (indépendant du temps) ainsi que la réduction de la conductance sodique

g, ne montrent pas des effets significatifs sur le comportement de "activité réentrante

dans le bloc de tissu [160].

6.4.2- COURBES DE RESTITUTIONS

Afin de déterminer et de prédire si la réentrée se dissocie dans le bloc de tissu, on

a construit les courbes de restitutions naturelles et ses dérivés en fonction des
conductances g etg, . Les résultats de simuiations. les courbes de restitutions et ses

dérivées par rapport d |'intervalle diastolique montrent qu’il n’existe pas de corrélation
entre le comportement |’activité réentrante dans le bloc de tissu et la dérivée des courbes
de restitution correspondantes. L accélération de la dynamique du courant calcique est un
exemple précis a ce fait [176]. La région de la courbe ou la pente est plus grande que |
est un bon indicateur de la stabilité dans le tissu. Une diminution de cette mesure est
corrélée a un accroissement du temps de transition pour que la réentrée se transforme a

une fibrillation.

En réalité, il est impossible de définir une courbe de restitution pour une cellule.
Les courbes de restitutions dépendent de la fréquence, I"amplitude et I’histoire du tissu
[197]. Ces trois facteurs ne sont pas constants dans le tissu cardiaque. Ces derniers

impliquent une situation difficile dans laquelle on ne peut pas décider quel protocole est
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capable de s’adapter a la situation réelle dans plusieurs conditions. Les courbes de
restitutions dépendent de la méthode utilisée pour obtenir ces courbes. Le protocole
standard semble convenable pour décrire les propriétés du cceur lorsqu'il est stimulé
réguliérement en fonction de I’amplitude et de la fréquence de stimulation. La courbure
du front d’onde varie durant la fibrillation ventriculaire. Les courbes de restitutions
durant la tachycardie sont différentes de celles obtenues durant la fibrillation
ventriculaire. Les cellules s’adaptent 3 la fréquence de stimulation. La stimulation rapide
peut engendrer des changements de concentrations ioniques. Le comportement de la

cellule change avec I'accroissement de la concentration du potassium extracellulaire.

Les courbes de restitutions naturelles ne peuvent pas considérer comme une vraie
mesure prédictive méme si elle analyse l'activité réelle dans le tissu. Ces courbes
révélent la vraie relation existant entre la durée du potentiel d’action et I'intervalle
diastolique dans le cas d’une fibrillation ventriculaire. Cela est du a la présence d’une
pente plus grande que l'unité méme dans le cas d’une réentrée stable. L analyse
temporelle des points d’enregistrements montre que les cellules ou la courbe de
restitution a une pente supérieure a l’unité se trouvent preés de 1'axe de rotation de I'onde

hélicoidale.

Les courbes de restitutions obtenues par le protocole dynamique ne sont pas
consistantes avec |’activité réentrante observée. La pente de la courbe est plus petite que

celle obtenue par les autres méthodes et indique une stabilité lorsque la réentrée n’est pas
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stable. Ces résultats ne concordent pas avec |’étude effectuée par Koller et al. [197] ou il
a trouvé que la restitution dynamique donne une pente supérieure a celle obtenue par le
protocole standard. Les protocoles de stimulations standard et dynamique semblent

mesurer le comportement extréme du tissu.

La figure 6.16 montre les courbes de restitutions naturelles et ses dérivees par

rapport a I'intervalle diastolique dans le cas d’une cellule isolée, d’un modele de tissu
bidimensionnel et tridimensionnel pour deux valeurs de conductances g, etg, . Dans

chacun des cas, les valeurs choisies produisent une réentrée stable et une autre instable.
L effet de la dimension sur les courbes de restitutions est le méme dans les trois cas. ainsi

que sur I"allure de ces courbes.

Le passage d'un systéme bidimensionnel a un systéme tridimensionnel affecte les
courbes de restitutions naturelles méme sans effectuer des changements de parameétres.
Le comportement de la réentrée dépend de I'épaisseur du tissu [198], la rotation des
fibres [199,160], I'effet résistif ainsi que la courbure du front d’onde [194]. Le
comportement de la réentrée ainsi que les courbes de restitutions est presque le méme
dans les deux cas. En 2D et au début, la pente des courbes est supérieure a celles de 3D
ensuite elle décroit pour atteindre la pente des courbes 3D. Cette conclusion est déduite
des résultats obtenus. Jusqu'a date, il n’existe pas des données qui appuient ce

commentaire.
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Figure 6.16. Durée et pente du potentiel d’action en fonction des conductances calciques
et potassiques dans le cas d’une cellule isolée, un modele de tissu d deux et a trois
dimensions. Les panneaux de gauche et de droite représentent respectivement les courbes
de restitutions et ses dérivées par rapport a ’intervalle diastolique.
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La pente maximale des courbes de restitutions dans les cas d’une cellule est
supérieure a celle obtenues dans les modéles de tissus 2D et 3D. Dans un état de
fibrillation, La propagation de courant de diffusion est completement différente dans les
modéles de tissu a 2D et a 3D. Cette différence n’est pas importante en présence d'une
réentrée stable. L'onde hélicoidale stable développe une symétrie rotationnelle dans le

tissu.

Ce chapitre montre qu'il est possible de stabiliser la réentrée dans un bloc de tissu
cardiaque en diminuant la conductance du canal calcique ou en augmentant la
conductance du canal potassique dépendant du temps. Ces deux parametres génerent des
potentiels d’actions de trés courtes durées. Dans le cas stable, la forme et la fréequence du
potentiel d’action sont presque constantes mais ['amplitude varie de maniere
significative. Les cellules qui se trouvent proche de la bordure du bloc montrent des
variations minimales dans la forme et la durée du potentiel d’action. Lorsque 1'axe de
rotation passe a proximité de la partie centrale du tissu, ['activité réguliere est
interrompue. Le potentiel d’action diminue en amplitude, devient moins dépolarise, et
croit en fréquence lorsque la partie centrale (core) de |'onde hélicoidale se trouvent pres
des cellules. L’activité retourne a la normale lorsque le core s’éloigne. En conclusion, les
courbes de restitutions mesurées pour une cellule isolée ne peuvent pas prédire le
comportement de I’onde hélicoidale dans le tissu. Le milieu joue un réle important dans

la détermination de cet aspect.



179

Cuaritre VII

PERSPECTIVES ET TRAVAIL FUTUR

Le but de cette thése est de développer un modéle tridimensionnel capable de
simuler la propagation dans un tissu cardiaque en se basant sur le modele de cable
standard. Ce modéle sert a étudier les facteurs qui affectent la propagation de |’excitation
électrique en regardant la variation de la vitesse de conduction, la dérivée maximale du
potentiel, et le temps de stabilisation de ces derniers en fonction de la résistance de
couplage, la distance entre les résistances. La méthodologie consiste a représenter le tissu
par un ensemble des tranches paralléles et identiques. Chaque tranche contient une série
de cibles paralléles. identiques et excitables avec un espacement uniforme entre les
cibles. Les cibles sont connectés entre eux par un réseau de résistances qui fait le lien
entre les cibles et les tranches adjacentes. La propagation dans chaque cible est contrdlée
par |’équation de cable standard qui relie le potentiel membranaire au courant ionique a
I’exception des points d’interconnexions. En plus, on a simulé la réentrée dans le modele
et on a vérifié la stabilité de I'activité réentrante en fonctions des parametres des courants
ioniques tels que les conductances calciques et potassiques. Des comparaisons avec

d autres études de simulations montrent une concordance avec nos résultats. Les volets
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de la propagation et de la réentrée ont ¢té abordés a travers cette thése. Les traits

essentielles de ce travail sont résumés dans les paragraphes qui suivent.

7.1- PROPAGATION

L approche utilisée offre la possibilité de reproduire d’une fagon adéquate les
traits de I’organisation structurelle du tissu cardiaque en introduisant une variabilité
réaliste dans les caractéristiques de la montée du potentiel d’action du a la propagation
électrotonique du potentiel membranaire. On ajoute a ce point la diminution du temps de

calcul qui permet d’effectuer des études détaillees de tissus de larges dimensions.

7.1.1- PROPRIETES STRUCTURALES

La topologie des cibles continus et paralleles semble raisonnable en regardant le
couplage électrique serré des cellules cardiaques dans la direction longitudinale. Chaque
cible est assimilé a une fibre qui contient des cellules connectées bout a bout. Ces
cellules sont couplées par des jonctions de faible résistance. Les liaisons transversales et
latérales via les résistances de couplage apparaissent d'une fagon appropriée en regardant
les observations expérimentales des propriétés fonctionnelles du muscle cardiaque. Le
modéle utilisé permet de spécifier la densité des interconnexions, leurs résistances
individuelles et la distance entre les cables adjacents. Les valeurs de la résistance de

couplage R, ont été choisies de maniére a tenir compte des valeurs de la résistance
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intercellulaire dans la direction transversales et latérales. Ce qut permet de réaliser
différents patrons de propagation et de simuler le comportement d’un tissu anisotrope
uniforme tel que le muscle ventriculaire ou un tissu de myocarde anisotrope non

uniforme.

7.1.2- PROPRIETES DYNAMIQUES

Les événements dynamiques qui se présentent durant la propagation sont
complexes méme avec une situation simplifiée tels que les propriétes de la membrane, la
distance entre les connexions et 'uniformité des résistances transversales et latérales dans
le réseau. On a choisi de décrire la propagation d’un front d’onde plan et courbé. Le front
d’onde transversal plan permet de voir le rdle joué par la propagation du potentiel
électrotonique le long du cable. La situation est plus complexe lorsqu’un front d’onde
courbé est produit par une stimulation ponctuelle au coin et au centre du tissu. La
résistance de couplage R. et/ou la distance entre les résistances A déterminent ce que l'on
appelle la valeur de la résistivité effective transversale ou latérale R, Cette résistivité est
calculée en supposant que la relation reliant la vitesse de conduction 4 la résistivité est
applicable dans le cas multidimensionnel. Le rapport de la vitesse de conduction est égal
au rapport d’anisotropie. Lorsque R, augmente. la résistivite effective croit et la vitesse de
conduction diminue. Cela méne a un rapport d’anisotropie assez élevé. Donc, chaque
cible dans le réseau est relativement bien isolé de voisinage immédiat et son

comportement se ressemblent a celui d’un cdble uniforme. Sous ces conditions, la
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variation de la résistivité du cable a deux conséquences. Le changement de la résistance
intracellulaire r; joue le role de facteur d’échelle dans la direction longitudinale. La forme
du potentiel d’action ne change pas et la vitesse de conduction est inversement

proportionnelle a la racine carrée de r;.

[l est bien connu que la géométrie et la microstructure du tissu cardiaque sont trés
compliquées. La topologie des connexions entre les cellules est tellement vanable.
Plusieurs modéles ont été élaborés afin d’inclure toutes les particulantés structurelles du
tissu cardiaque. Les modéles construits sont simples et représentent approximativement la
structure et la morphologie du tissu cardiaque. Une représentation plus précise exigerait
un grand nombre d’équations a résoudre. La formulation mathématique et le traitement
numérique du probléme deviendrait de plus en plus complexes. Cela implique

I'utilisation d’un grand espace mémoire.

7.2- REENTREE

Plusieurs hypothéses ont été postulées pour expliquer I'activité réentrante dans
différentes conditions cliniques et expérimentales. Parmi ces hypothéses on trouve : la
réentrée du mouvement circulaire (circus), la réentrée du cercle dominant (leading circle),
la réentrée anisotrope, et la réentrée spirale. Plusieurs chercheurs ont discuté ’analogie
entre les ondes spirales et I’excitation réentrante dans des modeles expérimentaux et dans

le cceur de 1'étre humain. Le type de rotation et la position initiale du centre de rotation
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sont déterminés par les paramétres de stimulation. L’activit¢é membranaire enregistrée
dans la région du centre démontrent des similarités avec les enregistrements obtenus
durant la réaction de B-Z. Les ondes spirales se manifestent dans le cceur selon trois
dynamiques : 1) stationnaire ou le centre demeure dans sa position on donnant un patron
d’activation rythmogeéne, 2) non stationnaire ou le centre dérive de sa position d’ongine
en donnant un patron d’activation irrégulier, 3) ancrée ou le centre dérivant devient
stationnaire en s'ancrant a des petites surfaces discontinues dans le muscle cardiaque.
L'ancrage et la dérive de l'onde spirale peuvent expliquer la transition entre la
tachycardie monomorphique a la tachycardie polymorphique. Winfree a discuté aussi le

méandre et le hyper-méandre des ondes spirales.

La réentrée est initiée suite & un bloc unidirectionne! dans une zone de période
réfractaire prolongée. Il n'est claire combien de temps cette région demeure réfractaire et
par la suite devient le centre de rotation. Allessie a proposé que la rotation du front

d’onde génére des ondelletes qui pénétrent dans la surface centrale et la rend inexcitable.

7.2.1- NATURE DE LA PARTIE CENTRALE (CORE)

Une explication aiternative concernant la nature du centre est obtenue par des
concepts dérivés de la théorie des ondes non linéaires. L’onde spirale peut étre initiée a
I'intersection d’un front d’'onde avec une queue réfractaire d'une autre onde. Ce

phénomeéne produit un front d’onde dissoci¢ ou la courbure augmente progressivement



184

vers le point de dissociation. Le front d’onde est suivi par une bande de recouvrement de
dimensions finies durant la propagation dans un milieu homogéne initiée par une source
ponctuelle ou linéaire. Les ondes spirales montrent un phénomene unique dans lequel les
fronts de dépolarisation et de repolarisation se touchent virtuellement a un point appelé
point de discontinuité ou point de dissociation. La vitesse de conduction le long du front
d’onde décroit vers un point de discontinuité ou elle devient nulle. En conséquence, une
courbure se développe vers la dissociation du front d’onde. La courbure raide implique
une vitesse de conduction lente et un bas facteur de sécunté de la propagation. Les
cellules dans la zone du centre peuvent étre excitables durant une période de rotation. Ces
cellules restent inexcitées a cause de la courbure de la téte (tip) du front d'onde. L'onde
dissociée se comporte comme un point pivotant qui force I'onde a tourner autour du

centre.

7.2.2- CONCEPT DE COURBURE

Les expériences montrent que la réentrée prend la forme d’une spirale allongee
dans laquelle les fronts d’ondes admettent une courbure vanable. La vitesse de
conduction du front dépend de sa courbure; les ondes dont les fronts sont concaves
(courbure négative) propagent plus vite que les ondes planes. La vitesse de ces ondes est
aussi plus rapide que les ondes a courbures positives. Parce que différents segments de
I'onde spirale ont des courbures différentes, les vitesses de conductions sont différentes.

Les études théoriques dans des milieux excitables homogenes démontrent qu’une des
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conditions favorisant le développement de I’activité d’une spirale est I’existence d’une
courbure positive critique au dela de laquelle la propagation n’est pas possible. Une fois
I’onde spirale stationnaire a été établie, un accroissement progressif de la courbure vers le
centre est accompagné par une décroissance de la vitesse de conduction ainsi que la

marge de sécurité de la propagation.

7.3- COURBES DE RESTITUTIONS

La relation qui existe entre la durée du potentiel d’action et I'intervalle diastolique
est appelé la restitution électrique. Les études suggeérent que la dynamique de la
restitution électrique a une influence sur le développement des arythmies ventriculaires.
En particulier, la pente de la courbe de restitution pourrait déterminer si | activité
électrique d'une onde spirale se divise a des spirales multiples en créant une transition
entre la tachycardie ventriculaire (VT) et la fibrillation ventriculaire (VF). Plusieurs
études ont démontré que la fibrillation est causée par une dissociation d'un front d’onde
réentrant a des fronts d’ondes multiples. La compréhension des facteurs qui controlent la
stabilité de I'activité réentrante dans le tissu cardiaque est critique. Nos résultats de
simulations sur la conductance du courant entrant lent montrent une corrélation entre
I'évolution de la réentrée et la pente de la courbe de restitution. C’est a dire que une pente
inférieure 4 | signifie une activité réentrante stable. Maintenant si on regarde les résultats
en fonction de la conductance potassique, une pente inférieure a | ne signifie pas une
réentrée stable. En général, on ne peut dire que le modeéle prédit qu’il n’existe pas un lien

entre la restitution et l'activité réentrante. Ces résuitats obtenus suggerent que les
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médicaments qui altérent la durée du potentiel d’action en modulant les propriétés des

courants ioniques ont une influence sur la tendance des ondes spirales a se dissocier en

causant un état de fibrillation.

7.4- TRAVAUX FUTURS

A la fin de ce travail, plusieurs idées restent a explorer dans cette thése. Parmi ces

idées on note :

Le role de la résistance intercellulaire dans la direction longitudinale dans le modele

de propagation et son effet (s’il existe) sur la stabilisation de I’activité réentrante.

L’effet de la résistance de couplage sur la repolarisation des cellules durant la

propagation.
L’effet du moyennage de la courbe de restitution et I'influence du seuil utilisé pour
marquer le début et la fin du potentiel d’action sur la pente des courbes de

restitutions.

L’introduction d’un modéle ionique plus complexe est-il capable d’expliquer

plusieurs faits qui sont présents dans des études expérimentales.

L’effet de la rotation des fibres sur la propagation et l’activité réentrante.

Le traitement en paralléle de "algorithme de solution.
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ANNEXE |

MODELE MEMBRANAIRE

Le modéle membranaire est une représentation physique et mathématique de
["activité électrique des ions qui transverse la membrane de la cellule cardiaque. La
membrane de la cellule est représentée par un condensateur, Cp, en paralléle avec une
source de courants ioniques non linéaires /,,. Le courant membranaire, /,, est égal a la
somme du courant qui passe 4 travers la capacité /. plus I’ensemble de courants /;,, :

I, =Cm.%/-+lm,l All

Le potentiel membranaire d’une surface donnée est maintenu a une valeur fixe par
la technique du voltage imposé. Afin de mesurer le courant ionique. les variations
spatiales du courant ont été ¢liminées. Les composantes du courant ionique sont
indépendantes les uns des autres et elles sont contrdlées par le potentiel membranaire et
les concentrations ioniques de part et d’autre de la membrane. Dans cette étude, on a
utilisé le modele membranaire de Luo-Rudy phase 1. Il est constitu¢ d’un courant sodique
rapide /y,, d’un courant secondaire entrant lent /;;, d’un courant potassique /i, et une série
de courants potassiques indépendants du temps /x;, lx, courant de plateau, et /, le courant

de fuite. Le courant ionique total est égal a la somme de six courants :

I, = LoV b, )+ IV d fICal)+ [V XD+ L,V KD+ [ (V) + 1, (V) AL2



Ce modele comprend le potentiel membranaire V', 6 variables de portes (v; = m, h,
J. d. f. X) avec une représentation du changement de la concentration du calcium
intracellulaire /Ca/;. Donc, c’est un modele a 8 dimensions. Les variables des portes sont
exprimées selon la formulation de type Hodgkin-Huxeley. Les équations sont écrites sous

la forme suivante.

V

C‘fl_[ = I‘"In(!)—,mn(V’[Cal’-vl’i = 1’6) Al.3
dy |
—_t = - V Al4
dt r,(V)('v' Gl

l -
r V)= AlS
;( ) ar +ﬁ‘.

.
'V"-(V)=____‘___ Al.6

a, +B,

{.um est le courant de stimulation. Son amplitude est de I'ordre de 1.25 a 1.5 [y, et sa forme
est rectangulaire. v; représente la variable de la porte, t,(V) est sa constante de temps,

Vi«(V) est la valeur de v a I'état stable.

Al.1- COURANTS ENTRANTS

Le courant sodique est responsable de la dépolarisation de la membrane lors de la
montée du potentiel d’action. Il est exprimé par {’équation suivante :
[, =gy,mhjWV-E,) Al7
ou g, estlaconductance maximale du canal sodique et ¥ est le potentiel membranaire.
m est la variable d’activation. & et j sont les variables d’inactivation. Ey, est le potentiel

. d’inversion du sodium qui est calculé par I’équation suivante :
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E —E[ ([N"l') ALS

Na — F.n[N(L

ou R est la constante de Boltzman, T est la température absolue, et F est la constante du
Faraday. [Na]; et [Na]. sont les concentrations des ions du sodium intracellulaires et

extracellulaires respectivement.

Le courant /,; est un courant entrant lent qui est associé aux ions Na” et Ca’' .Ce
courant est responsable a la formation du piateau du potentiel d’action. Il est donné par
I’expression suivante :

[,=g,df(V-E) Al9
g, est la conductance maximale du canal calcique. d et f sont les variables dynamiques
d’activation et d'inactivation et £, est le potentiel d’inversion qui est donné par

I'expression suivante :

E, =7.7-13.0287.In{{Cal) Al.10
%{“Lz-lo“./" +0.07(10™ - [Cal) ALl
Al.2- COURANTS SORTANTS

Le courant potassique dépendant du temps est contrélé par une porte d’activation
X dépendant du temps et une porte d’inactivation .X; indépendant du temps. Il est donné

par I’expression suivante :

I,=G, XX .(V-E) ALI2
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X; introduit la propriété de rectification du courant /x. (_7K et Ex sont donnés par :

-82.‘/[1(/[5 s ALI3

AN

E, =-—.In KL + PRy [Nal Al14
F K]+ PRy [N

PRy.x est le rapport de perméabilité de Nu/K. Le courant potassique indépendant du

temps /x; dépend du potentiel membranaire Ex; et /K]/.. Il est donné par :

Iey =G .KI.(V-E,) ALIS

G,, est la conductance du courant /x;, K. est le porte d'inactivation et Ex; est le

potentiel d"inversion pour ce canal. Ces expressions sont données par :

E, _—l ([[ill AlL16
a,
Kl =—2H8 ALL7
B aKl+ﬁA’l

= K
G,, =0.6047.,/[ [/5'4 ALIS

Le courant potassique du plateau /, et le courant de fuite /, sont donnés par :

I, =8, K,(V-E) ALI9
I, =8.K,(V -E,) AL.20

A1.3- FORMULATION DES COURANTS IONIQUES

La formulation des courants ioniques est basée sur les données expérimentales
ajustées a 37° C par un facteur d’ajustement Q. Ces courants sont calculés sur une

membrane de | cm® de surface et une capacité de | pF/cm”. Le tableau Al montre

I’ensemble des équations pour tous les courants ioniques.



217

Tableau A.1. Formulation des courants ioniques.

Inward cusrrerss
Fast sodium cyrrent
he=B3-m-h-j-(V-Ey)
For V2-40 mV
a=a=0.0, f,=1/(0.13{1 +exp[(V+10.66)- 11.1]})
B=03 - exp(~2.535- 1077 V)/{1 +exp{~0.1(V+32)]}
For V<-40 mV
a4 =0.135 - exp{(80+ V)/-6.8), By=3.56 exp(0.079V)+13.1 - 10 - exp(0.35V)
a=[~1.2714- 10° - exp(0.2444V)~3.474 - 107° - exp(-0.04391V)] - (V+37.78)/{1 +exp{0.311 - (V+79.23)}}
A=0.1212 - exp(—0.01052V)/{1 +exp{~0.1378(V+40.14)[}
For all range of V
G =032(V+4T.13)/{1 —exp{ —0.1(V+47.13)]}, Ba=0.08 - exp(—V/11)
Slow inward current
1.=009-d-(-(V-E,), E.=7.7-13.0287 - In([Ca})
ay=0.095 - exp{~0.01(V-5)J{1 +exp{-0.07TV~-5]}
Bu=0.07 - exp{-0.017(V +44) /{1 +exp{0.05(V +44)]}
ay=0.012 - exp{~0.008(V +28) {1 +exp{0.15(V +28)}
£,=0.0065 - expf—0.02(V+30)/{1 +exp{—0.2(V+30)|}
Calcium uptake: d([Ca),ydt=~10"*- {,+0.07(10~*~(Ca);)
Outward currents
Time-dependent potassium current
k=Cx-X-X,- (V-Ex), Tx=0.282- VK54
X,=2.837 - {exp{0.04(V + TT)| - W}/ {(V + 77) - exp{0.04(V +35)]} for V> —100 mV and X,=} for Vs -100 mV
ax=0.0005 - exp{0.083(V +50)[/{1 +exp{0.057(V+50)}}
Bx=0.0013 - exp{—0.06(V +20)J{1 +exp{—0.04(V +20) ]}
Time-independent potassium current
Iu=Gx * Kl. - (V-Eq)), G =0.6047 - VK54
ons = 1.02/(1 +exp{0.2385 - (V-Ey, ~59.215)|}
Bx; ={0.49124 - exp[0.08032 - (V—Ep; +5.476)]+ €xp[0.06175 « (V—Exy - 594.31)])/
{1+exp{-05143 - (V-Eq, +4.753)]}
. Plateau potassium current
Ixs=0.0183 - Kp - (V-Eq,), Exp=Ex:
Kp=1/{1+exp{(7.488~ V)/5.98]}
Background current
1,=0.03921 - (V+59:87)
Total time-independent potassium current
l;m’ln'#l“*l.



ANNEXE [I

METHODE DE CALCUL

L’ensemble des équations différentielles non linéaires ordinaires ont été résolus
numériquement. La valeur maximale de 7.(V) est autour de 0.2ms tandis que (V) est
plus grand que 600 ms. T,(¥) augmente d'une fagon monotone avec pour atteindre la
valeur de 2000 ms a 100 mV. Dans un systéme rigide d’équations différentielles. la
méthode d'intégration numérique standard exige un pas de temps trés petit pour la

convergence. Cela méne a un temps de calcul extrémement long [166].

On a utilisé une méthode d'intégration hybride décrite par Moore ¢t Ramon
(1974) et Drouhard et al. (1982a). La convergence a été vérifiée par Victorn (1982). La
méthode est basée sur |’approximation que v;«(¥) et 1,(V) sont considérés constantes
durant un incrément de temps At si la variation de V demeure petite. Avec cette

approximation, I’équation A 1.4 est résolue analytiquement de la fagon suivante :

v+ A) = v (V)= (v V(1) -(y,(:))el o ] A2l

Dong, I'équation Al.1 est résolue de la fagon suivante :
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;< Lw@Cal, 0.y o) + 1, @) [Cal, ). vV + A1) A22
wn 2 °

[Cale+an = Al(-lO—4.ISi +00710~* - [ca]) +[Ca) A23

Pour avoir une solution convergente, la méthode exige que le potentiel V et
concentration de calcium intraceliulaire [Ca/; restent petites a chaque incrément de

temps.
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ANNEXE II1

EQUATIONS DE CONSERVATION DE COURANT

L’application de la loi de conservation du courant aux points de contact entre les
résistances de couplage et les cables donne un systéme d’équations a deux inconnus. Les

équations du systeme sont les suivantes :
d1=0 A3l

M a; jump dE () -a’, dE,.\(x) +a’, dE,. (x,) .
dx de dx

Al3.2

(l'; _atj-[ VPI’I(_\’,)—V;(I‘)

R’ - R’
’—r‘i a”'jump M —a! dE'"(I')+a"' dE,  (x,) +

o dx ST N

a]/*l _a;} _ VPI(I')_Vp/vI(xt)

R R’
A3l

dE, (. dE*(x, dE (;
jum l(t() - ' (Y,) _ i (1") - ZdE'(I') A34
dx dx dx dx

Les inconnus dans ces équations sont les coefficients «;, la solution de ce systéme nous

donne les coefficients :
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V:"'(e)=V)(x)

a/ = : JE ) A3
m- . 1] xt
2+—R; jump| ————
, d:

a‘/ — _a’/*' A3.6

Kx ~Kx

¢ —e
E,(.I',) =m Al7

K.!_ -Kr
dE(x) _ e —¢ A3.8

(L\' eA.\ - e-A.\

Dans le cas ou on aurait des connexions résistives dans la direction latérale, deux

cas s¢ pl’éSCl’ltCﬂI .

I- A un point donné, une seule résistance fait le lien entre les autres cables
dans une direction donnee.

2- A un point donné, plusieurs résistances constituent le lien entre les autres

cibles dans une direction donnée.

Dans le premier cas, le systéme d’équations pour calculer les coefficients est le
méme que celui du modéle 3 deux dimensions. L’indice j est remplacé par I'indice k
tandis que dans le deuxiéme cas on doit résoudre un systéme de trois équations a trois

inconnus pour obtenir le coefficient a’**a chaque point ou se trouve une connexion

transversale et latérale en méme temps. Le systéme d’équations est déduit en supposant
que il n’y a pas une accumulation de charge au point de connexion C (voire figure A.3.1).
AupointC,ona:

L+l +1=0 A3.9
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Ces trois courants sont donnés par les équations suivantes :

: dE (.
[ =£a-—jump ;,'( = a" A3.10
r X
L. _ .. 1.k _ bk
AT RV(I,J *Lb) 4 Ra' A3l
oo _ R 1.4 _ 1A+l
[ = V(i j,k) RV(le,k +1) g, R“r A3.12

. . ., . . .. . & .
C’est un systéme de trois équations a trois inconnus. Le coefficient @/~ au point C est

. . o .. & . .
obtenu en fonction du potentiel sur les cibles avoisinants. @/ est égale a :

V/-I.k _2V;.k + V/,Iu «l
a,"" = . - : A3.13
R, — ju [—‘[E'(I')]i—f»
r, dx
1jk+1
Ik ELXY Ra
t 2 lj.k
5
Lj+1k

Figure A3.1. Représentation schématique d’une situation ou a un point donné du cable, il
existe une connexion transversale et latérale.





