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RESUME 

Idealement, la solution pour les patients en insuffisance cardiaque systolique (c'est-a-

dire une reduction de l'elasticite du ventricule) est la transplantation de coeur. 

Malheureusement, la demande actuelle n'est pas comblee due a la limitation du nombre 

de donneurs. Une alternative pour ces patients est 1'implantation d'un dispositif 

d'assistance ventriculaire (DAV). Ce type de dispositifs a ete concu pour remplacer la 

fonction du ventricule defaillant. Son but est de fournir le debit cardiaque (DC) 

necessaire pour couvrir les besoins de l'organisme selon le niveau d'activite physique 

du patient (au repos ou en exercice). Pour atteindre les differents niveaux de DC, le 

DAV doit ajuster sa vitesse de rotation. Pour cela 1'implementation d'un controleur 

capable d'ajuster automatiquement cette vitesse est necessaire. 

Dans ce memoire, on developpe un controleur proportionnel integratif (PI) qui 

manipule la vitesse de rotation de la pompe. Ce controleur utilise les variables 

hemodynamiques (pression aortique et pression dans le ventricule gauche) et le debit 

cardiaque fourni par le DAV pour calculer la vitesse necessaire. En utilisant des 

modeles mathematiques on peut simuler le systeme cardiovasculaire assiste. Depuis 

qu'Otto Frank a propose le premier modele du systeme cardiovasculaire en 1899, il est 

possible de trouver plusieurs modeles dans la litterature. Parmi eux, le modele 4-

Windkessel a huit chambres introduit en 1988 par Avanzolini et al. Pour que ce modele 

soit encore plus fidele et realiste on a introduit les effets produits par le systeme 

d'autoregulation baroreflexe. Pour ces effets nous considerons le modele presente par 

Ursino en 1994. Enfin, les resultats du dispositif d'assistance ventriculaire 

CARDIANOVE VII sont etudies. 

Les principales contributions de ce memoire sont 1'implementation d'un modele 

du systeme cardiovasculaire plus precis et exact et le developpement d'un algorithme de 

controle robuste pour un DAV. En introduisant au modele du systeme cardiovasculaire 

le modele du systeme d'autoregulation (systeme baroreflexe), les reponses 
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physiologiques obtenues sont plus reelles. Pour demontrer 1'importance du systeme 

baroreflexe, nous presentons les resultats du systeme cardiovasculaire assiste avec et 

sans regulation carotidienne. Finalement, les simulations demontrent que l'algorithme 

de controle physiologique propose est capable de s'ajuster aux besoins du patient au 

repos et pendant exercice. 
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ABSTRACT 

Ideally, the solution for patients under systolic heart failure (i.e. a reduction of the 

elasticity of the left ventricle) is heart transplant surgery. Unfortunately, the actual 

demand of hearts for transplantation cannot be fulfilled due to the lack of donors. A 

temporal solution for these patients is the implanting of a left ventricular assist device 

(LVAD). The LVAD is a pump that replaces the function of the left ventricle by 

generating the blood flow (i.e. cardiac output (CO)) required by the systemic 

circulation. Depending on the level of activity of the patient (e.g. resting, exercising, 

etc.) the human body requires different levels of CO. In order to achieve these different 

CO levels, the LVAD must adjust its rotational speed in a controlled manner. Therefore 

the design and implementation of controllers capable of automatically adjusting the 

rotational speed of an LVAD is desirable. 

In this thesis, we develop a proportional and integrative (PI) rotational speed 

controller. Our PI controller uses hemodynamic variables (i.e. left ventricular and aortic 

pressures) and the blood flow provided by the LVAD for calculating the required 

rotational speed. By means of mathematical models, the cardiovascular and the LVAD 

systems can be simulated. Since Otto Frank proposed the first mathematical model of 

the cardiovascular system in 1899, many other models have been proposed. Due to its 

fidelity, we model the cardiovascular system by utilizing the 4-Winkessel model 

presented in 1988 by Avanzolini et al. Despite its advantages, the above model does not 

include the effects of the baroreflex autoregulation system. Due to this reason, in this 

work we also consider the baroreflex model proposed by Ursino in 1994. Finally, the 

effects of the CARDIANOVE VII LVAD are investigated. 

The main contributions of this thesis are the implementation of a more accurate 

cardiovascular model and the development of a reliable PI controller for the LVAD. By 

adding the baroreflex model we improved the modeling capabilities of the 4-Winkessel 

cardiovascular model previously developed. In order to demonstrate the importance of 
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the baroreflex system, we present the simulation results for the cardiovascular system 

with and without autoregulation. The capabilities of our proposed PI controller are 

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

exercise. 
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INTRODUCTION 

Les maladies coronariennes sont la premiere cause de mortalite dans les pays 

developpes. On estime a 4,7 millions le nombre d'Americains (300,000 Canadiens) qui 

souffrent de ce syndrome. Particulierement au Canada 36% de la mortalite est due a ce 

type de maladie [1]. Le seul traitement defmitif pour l'insuffisance cardiaque (IC) aigtie 

est la transplantation de coeur. Le manque de donneurs est eleve, aux Etats-Unis la 

demande de coeurs se trouve entre 50,000 et 70,000 par ans, mais seulement 3,000 

d'entre eux sont transplanted chaque annee. 

Les dispositifs d'assistance ventriculaire ont ete concus pour maintenir une 

oxygenation adequate des tissus des patients en attente d'une transplantation, mais ils 

deviennent une alternative a long terme due a l'absence de donneurs. Ces dispositifs 

sont des dispositifs mecaniques qui habituellement sont implantes a l'interieur de la 

cage thoracique. Une canule relie l'apex du ventricule a l'entree de la pompe et sa sortie 

est anastomosee a l'aorte (ascendante ou descendante). Le developpement des 

dispositifs d'assistance ventriculaires evolue rapidement, mais plusieurs faiblesses 

persistent encore, entre autres, avec leur systeme de controle qui doit etre capable de 

modifier la vitesse de rotation de la pompe afin de repondre aux besoins physiologiques 

de debit et de pression. 

Pour trouver la strategie de controle qui permettra a l'assistance ventriculaire de 

fournir les 2 a 6 [L/min] de debit sanguin, il faut etudier le comportement du systeme 

cardiovasculaire et trouver un modele qui represente le plus fidelement son 

comportement. Deux modeles sont etudies, le modele presente par Charles Peskin [2] en 

2002 et celui presente par Avanzolini et al. [3-5] en 1988. Des modifications sont 

introduites dans les modeles pour ameliorer les reponses physiologiques de certaines 

variables. 

Comme l'assistance ventriculaire s'implante quand le coeur est en insuffisance 

cardiaque, il faut etudier le modele du systeme cardiovasculaire dans cette condition. 

Quand l'autoregulation du systeme cardiovasculaire, systeme baroreflexe, n'est plus 
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capable de fourair les conditions physiologiques necessaires, l'organisme commence a 

se deteriorer et l'insuffisance cardiaque s'aggrave. C'est a ce moment la que le controle 

de l'assistance devient extremement important. 

Ce memoire est organise de la facon suivante. Premierement, dans le chapitre 1, 

les notions de base de physiologie cardiovasculaire sont decrites de facon precise et les 

objectifs de cette recherche seront presentes. 

Dans le chapitre 2 nous presentons les deux modeles du systeme 

cardiovasculaire a etudier. Les equations mathematiques et les parametres qui 

definissent le modele a six chambres [2] et le modele a huit chambres [3-5] sont decrits. 

Le chapitre 3 enonce les concepts de base pour comprendre le fonctionnement 

du systeme de regulation carotidienne. Le modele mathematique qui represente le 

systeme baroreflexe [7-14] est introduit, les simulations et les resultats sont aussi 

presentes. 

Le chapitre 4 presente les effets quantitatifs et qualitatifs des insuffisances 

cardiaques sur le systeme cardiovasculaire sans regulation et avec regulation 

carotidienne. Les insuffisances cardiaque systolique, diastolique et la combinaison des 

deux sont simulees. 

Dans le chapitre 5 nous discutons le comportement du modele mathematique de 

l'assistance ventriculaire CARDIANOVE VII [15]. Une fois introduit, le modele sera 

couple au modele du systeme cardiovasculaire en insuffisance cardiaque, pour etudier 

1'interaction qui se produit entre les deux. 

Finalement dans le chapitre 6 nous allons presenter la strategie de controle a 

suivre et la variable a controler sera decrite. Un controleur est propose pour atteindre 

l'objectif de controle voulu. 
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CHAPITRE1 CONTEXTE 

1.1. PHYSIOLOGIE CARDIAQUE 

Le coeur, l'un des organes le plus important du corps humain, est responsable de la 

circulation du sang dans tout rorganisme. C'est un muscle creux, de la grosseur d'un 

poing, qui pese entre 250 et 300 grammes. II est constitue de deux pompes, dont la 

capacite est de 4 a 5 litres de sang par minute [16,17], et de quatre valves cardiaque 

(voir la figure 1.2). 

Veine cave 

Valve pulmonale 

Oreillette droite 

Valve tricuspide 

Veatricule droit 

Figure 1.1: Coeur humain. 

Chaque pompe est formee par une chambre a basse pression, les oreillettes, et 

une a haute pression, les ventricules. Elles sont hermetiquement separees par le septum 

de sorte que le sang pompe vers la circulation systemique (en rouge) ne se melange pas 

avec le sang de la circulation pulmonaire (en bleu). Le coeur gauche est responsable de 

la distribution du sang riche en oxygene et nutriments dans le systeme circulatoire, alors 

que le coeur droit est responsable de 1'oxygenation. 

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

les cavites du coeur. Puisque le coeur droit et le coeur gauche travaillent en meme temps, 

Aorte 

Artere pulmonaiie 

Oreillette gauche 

;— Valve mill ale 

Valve aortique 

| _ Ventaicule gauche 
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c'est-a-dire les ventricules se remplissent simultanement, les valves s'ouvrent et se 

ferment en paires. 

Un cycle cardiaque est la periode de temps qui s'ecoule entre le debut et la fin 

d'un battement. II comprend une phase de remplissage appelee diastole et une phase de 

contraction et d'ejection appelee systole. Le nombre des battements par minute est 

nomme frequence cardiaque. 

La figure 1.2, montre schematiquement revolution de la pression aortique et de 

la pression ventriculaire gauche pendant un cycle cardiaque. Lors de la phase de 

remplissage (4), la valve mitrale est ouverte et la valve aortique est fermee. Lorsque le 

ventricule est plein (1), la valve mitrale se ferme et le ventricule se contracte jusqu'a ce 

que sa pression depasse la pression aortique (2). A ce moment la, seul la valve aortique 

s'ouvre et le sang est ejecte dans l'aorte. Pendant quelques instants, sous la contraction 

du muscle, la pression dans le ventricule continue de croitre pour diminuer 

graduellement jusqu'a ce que la pression aortique soit superieure a la pression du 

ventricule. La valve aortique se referme (3), le muscle se detend, la pression 

ventriculaire baisse jusqu'a ce qu'elle soit inferieure a celle de l'oreillette et le cycle 

recommence alors par l'ouverture de la valve mitrale. 

Temps 

200 

-a 

100 

Diagramme P-V 

LESV LEDV 
Vol VG (mL) 

200 

Figure 1.2: Cycle cardiaque et diagramme pression volume. 
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1.1.1. CONCEPTS HEMODYNAMIQUES 

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

sont utilises pour decrire l'etat cardiaque d'un patient. 

Volume d'ejection systolique (stroke volume): Volume de sang ejecte par 

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

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

SV = LEDV-LESV (1.1) 

Tableau 1.1: Valeurs hemodynamiques nominales 

Variable 

PAo 

PVG 

POG 

POD 

PVD 

LEDV 

LESV 

SV 

FE 

DC 

RC 

Description 

Pression aortique 

Pression ventricule gauche 

Pression oreillette gauche 

Pression oreillette droite 

Pression ventricule droit 

Volume ventricule gauche a 

(left end-diastolic volume) 

Volume ventricule gauche a 

(left end systolic volume) 

la fin de la diastole 

la fin de la systole 

Volume d'ejection systolique 

Fraction d'ejection 

Debit cardiaque 

Rythme cardiaque au repos 

Valeur 

Systole: 9 0 - 1 4 0 [mmHg] 

Diastole : 60 - 90 [mmHg] 

Moyenne : 70 - 105 [mmHg] 

Systole : 90 - 140 [mmHg] 

Diastole : 60 - 90 [mmHg] 

6 - 1 2 [mmHg] 

2 - 6 [mmHg] 

Systole: 1 5 - 2 5 [mmHg] 

Diastole : 0 - 8 [mmHg] 

100-160 [mL] 

50 -100 [mL] 

60-100[mL/b] 

40 - 60 % 

4.0 - 8.0 [L/min] 

60 - 90 [bpm] 
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Debit cardiaque (cardiac output) : Quantite moyenne de sang ejectee par le 

coeur par unite de temps. Cela correspond au produit de la frequence cardiaque et du 

volume d'ejection systolique. 

Fraction d'ejection (ejection fraction): Ratio du volume de sang ejecte et du 

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

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

Le tableau 1.1 presente les valeurs nominales des variables hemodynamiques les 

plus importantes [18-20]. 

1.2. ETAT ACTUEL DES REALISATIONS 

En general, le systeme cardiovasculaire complet peut etre considere comme deux 

sous systemes en parallele : le systeme cardiovasculaire hemodynamique et le systeme 

nerveux autonome [21]. 

La litterature abonde de modeles du systeme cardiovasculaire hemodynamique 

et nous ne presentons que ceux qui nous apparaissent les plus significatifs. En 1975, 

Reul et al. [3] ont presente un modele du systeme hemodynamique a dix chambres, ce 

modele a ete legerement modifie par Avanzolini et al. [4] en 1988. Les resultats 

montrent que la circulation systemique presente un comportement qui peut etre 

considere comme normal, par contre les resultats de la circulation pulmonaire ne sont 

pas presentes. On a simule ce systeme pour verifier le comportement de la circulation 

systemique et observer celui de la circulation pulmonaire. On a pu conclure 

qu'effectivement les resultats presentes pour la circulation systemique sont normaux, 

mais le comportement de la circulation pulmonaire ne Test pas car la pression arterielle 

pulmonaire systolique est d'environ 40 [mmHg] ce qui represente une hypertension 

pulmonaire. Le modele propose par Avanzolini et al. a aussi ete utilise par Choi [22], ici 

le modele du ventricule est modifie pour rectifier le signal de l'elastance. Les resultats 
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sont similaires, c'est-a-dire que le systeme cardiovasculaire a un comportement normal 

pour la circulation systemique, mais se trouve en hypertension pulmonaire. 

En 2002 Charles Peskin [2] propose un modele 2-Windkessel a six chambres qui 

represente le systeme cardiovasculaire hemodynamique. Ce modele se comporte 

correctement tant pour la circulation systemique que pour la circulation pulmonaire par 

rapport aux pressions hemodynamiques en diastole et en systole. Mais comme ce 

modele est un 2-Windkessel l'inertance n'est pas considered et done le phenomene de 

l'onde dicrote n'est pas present. 

Plusieurs auteurs ont propose des modeles mathematiques du systeme nerveux 

autonome pour l'adaptation de la pression arterielle par l'autoregulation du rythme 

cardiaque et de la resistance peripherique [23-30]. Entre autres, le modele de 

baroregulation carotidienne presente par Mauro Ursino en 1999 [7-14]. Ces resultats 

proposent la regulation de la pression arterielle a travers cinq mecanismes de controle : 

l'elastance maximale du ventricule gauche, l'elastance maximale du ventricule droit, la 

resistance systemique peripherique et le rythme cardiaque. Ici on demontre que le 

systeme baroreflexe modifie significativement le debit cardiaque genere par le cceur. 

En ce qui concerne la strategie de controle elle est limitee par la disponibilite des 

variables hemodynamiques car on sait que les capteurs ne sont pas fiables a long terme. 

Dues a ces limitations, des methodes « sensor-less » ont ete developpes pour le controle 

des dispositifs d'assistance ventriculaire. Ces techniques utilisent les variables de 

l'assistance, courant, voltage et vitesse pour inferer la pression et le debit qui traverse la 

pompe. Giridharan et al. [31-36] proposent un controleur PI optimal qui modifie la 

vitesse de rotation de la pompe de facon a maintenir une difference de pression 

moyenne entre la pression du ventricule gauche et l'aorte. Wu et al. [37-43] ont 

developpe un controleur PI optimal avec un estimateur qui calcule la pression dans 

l'aorte ascendante et qui suit une reference de pression moyenne. En 2001, Choi et al. 

[22, 44-49] presentent un controleur a logique diffuse base sur un indice de pulsatilite. 

L'objectif de ce controleur est de fournir le debit cardiaque necessaire sans provoquer 

succion dans le ventricule. 
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1.3. BUT DE R E C H E R C H E 

L'objectif principal de cette recherche est de trouver un systeme de controle qui puisse 

s'adapter aux besoins de l'organisme. II doit done etre capable de fournir la vitesse de 

rotation de l'assistance ventriculaire, rapidement, de facon a procurer un debit cardiaque 

normal pour un patient en insuffisance cardiaque. 

Avant de developper l'algorithme de controle, nous etudierons plusieurs modeles 

du systeme cardiovasculaire avec et sans autoregulation. Le systeme de regulation de la 

circulation, systeme baroreflexe, est le responsable de l'adaptation de la pression 

arterielle et du debit cardiaque. En activant les nerfs sympathiques des hormones sont 

liberees ce qui produit des changements dans le rythme cardiaque, dans la contractilite 

du ventricule et dans la resistance systemique. Ceci implique done un ajustement du 

debit cardiaque et de la pression arterielle. Nous realiserons plusieurs experiences pour 

comprendre le comportement du systeme cardiovasculaire avec regulation chez une 

personne saine et chez un patient en insuffisance cardiaque. Ensuite, nous ajouterons 

l'assistance ventriculaire au systeme en defaillance pour observer le comportement des 

variables hemodynamiques. 

Dues aux modifications du debit cardiaque et de la pression arterielle introduite 

par le systeme d'autoregulation, la vitesse de rotation de l'assistance doit etre ajustee. 

Le controleur dependra done directement de la regulation du systeme baroreflexe et 

utilisera comme entree les variables hemodynamiques. 
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CHAPITRE 2 MODELE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE 

HEMODYNAMIQUE 

2.1. MODELISATION DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE 

Le systeme cardiovasculaire est forme du cceur et des vaisseaux sanguins. Son role est 

de distribuer l'oxygene et les nutriments indispensables a travers les arteres et 

d'eliminer le dioxyde de carbone et les dechets produits par l'organisme a travers les 

veines. On peut le representer de differentes facons. Nous voyons ici deux modeles qui 

represented ce systeme. 

Le premier modele est un systeme a six chambres [2] qui decrit le systeme 

cardiovasculaire comme un systeme incluant le ventricule gauche et le ventricule droit 

ainsi que les circulations systemique et pulmonaire. Chaque circulation est modelisee 

comme un systeme arteriel plus un systeme veineux (voir la figure 2.1). 

Circulation systemique 
„ ^K. 

Ventricule 
gauche 

Valve 
aorlique 

^ \ 

Systeme 
arteriel 

Systeme 
veineux 

Valve 
mitral e 

Valve 
tricuspids 

Syst. veineux 
pulmonaire 

Syst. arteriel 
pulmonaire 

Valve 
pulm onaire 

Ventricule 
droit 

Circulation pulmonaire 

Figure 2.1 : Diagramme du systeme cardiovasculaire a six chambres. 

Le deuxieme modele propose comporte huit chambres [3, 4]. Ce modele decrit le 

systeme cardiovasculaire comme l'ensemble des circulations systemique et pulmonaire 
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ainsi que le cceur gauche et droit. Ici, le cceur est decrit comme un systeme forme de 

deux chambres, le ventricule et l'oreillette (voir la figure 2.2). 

Circulation systemique 

Valv 
mitra 

Ventricule 
gauche 

•e 

le 

Oreillette 
gauche 

Valve ! 
aortiqiB j 

, 
Artere 
aorte 

Sysl. veineux 
pulmonaire 

*-\ 
Systeme 
arteriel 

Syst. arteriel 
pulmonaire 

s ' 

! Valve 

Oreillette 
droite 

Valve 
tricuspide 

V entricule 
droit 

1. 

Coeiir gauche pulmonale 

Circulation pulmonaire 

Figure 2.2 : Diagramme du systeme cardiovasculaire a huit chambres. 

2.2. REPRESENTATION DES VENTRICULES 

Pour modeliser la contraction du myocarde, l'elastance du ventricule, qui est l'inverse 

de la compliance, doit etre variable dans le temps. Selon Suga et al. [50, 51], les 

ventricules peuvent etre represented par : 

P(t) = E(t)[v{t)-Vr-\ (2.1) 

ou E(t} est l'elastance du ventricule definie comme la variation de pression 

instantaneei'(^), par rapport au volume instantane V(t), et ou Vr est le volume 

residuel dans le ventricule. 

II est done important de bien definir le modele d'elastance. On trouve dans la 

litterature plusieurs modeles. Nous etudierons deux modeles d'elastance ici, soit le 

modele presente par Sunagawa et al. [4, 52, 53] et celui presente par Stergiopulos et al. 

[54-58]. Les deux modeles feront l'objet d'une simulation et nous choisirons l'un d'eux 

pour continuer 1'etude du systeme cardiovasculaire. 
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2.2.1. MODELE SUNAGAWA ETAL. 

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

donnee par l'equation 2.2 : 

/x \Emr(l-cos{2Kt/tK ))/2 + E. 0<t<t, 
p/ \ _ J max\ \ s))l mm s ,~ «N 

] E . t <t<t 
y mm s c 

ou ts est le temps de systole et tc est la periode cardiaque. Tous les deux sont relies par 

l'equation 3.19 [4] : 

f, =0.16 + 0.3*/,. (2.3) 

Si on considere un rythme cardiaque nominal de 72 [bpm], la periode cardiaque 

tc est 0.833 [s] et le temps de systole ts est done 0.41 [s], ce qui represente environ 50% 

du temps du cycle cardiaque. Selon la litterature cela n'est pas tout a fait exact, car le 

temps de diastole est plus grand que le temps de systole. Le temps de systole serait 

d'environ 30 % de la periode cardiaque. 

Une meilleure approche est l'equation 2.4 [59], avec laquelle on trouve un temps 

de systole ts de 0.249 [s] pour le meme rythme cardiaque nominal, ce qui represente 

environ 30 % du temps du cycle cardiaque. Cette relation est valable pour un homme 

qui est debout au repos : 

/ , = 0.1242 + 0.15 */c (2.4) 

La figure 2.3, nous montre la simulation du modele d'elastance presente par 

Sunagawa. Ici, la courbe est normalisee, e'est-a-dire que la valeur de Emax = 1 et que 

Emin = 0. La periode cardiaque est aussi normalisee. 
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0.8 j 

E 0.6 h 
"Si 
x 
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E, 

0.4 

0.2 
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% temps du cycle 
0.9 1 

Figure 2.3 : Simulation du modele d'elastance de Sunagawa. 

II faut determiner les valeurs de Emax et de Emjri pour le ventricule gauche et le 

ventricule droit afin d'obtenir des reponses hemodynamiques normales. Nous 

calculerons ces valeurs avec un algorithme d'optimisation implements dans le logiciel 

MatLab (© Math Works Inc.). II en sera question a la section 2.3.2. 

2.2.2. MODELE STERGIOPULOS ETAL. 

L'equation 2.5 represente le modele mathematique qui decrit la fonction de Pelastance 

propose par Stergiopulos et al. : 

E{t) = Em 

f t ^ 

\a\t' j 

r t v 
1 + 

KaxTj 
1 + 

< t ^ 

Ka2Tj 

+ E_ (2.5) 
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Cette fonction a ete legerement modifiee [60, 61] pour obtenir des reponses 

hemodynamiques normales (equation 2.5): 

E{tN) = {Emax-Emin)EN(tN) + Emin (2.6) 

ou EN(tN) est la courbe de l'elastance normalisee par rapport a sa valeur maximale 

(Emax', EN = E/Emm ) et par rapport au temps (tmax; tN 

= ' / ' - ) [57]: 

EN(tN) = 2.76 

II a ete demontre que le temps tmax quand l'elastance es maximale, est tres 

proche de celui de l'ouverture de la valve aortique [51]; done, ici, tmax =-ts, ou ts est le 

temps de systole, donne par la relation utilisee precedemment pour ameliorer le modele 

de Sunagawa (equation 2.4). On considere alors que la periode cardiaque tc est 0.833 [s] 

et que le temps de systole ts est par consequent 0.249 [s]. 

La figure 2.4 montre la forme de l'elastance normalisee, e'est-a-dire EN(tN). 

On observe qu'effectivement le temps tmax est proche de celui de l'ouverture de la valve 

(qui equivaut au temps de systole), tmax =0.27 et ts =0.2801. A noter qu'une fois que 

les valeurs de Emax et de Emm pour les deux ventricules soient calculees, la forme de 

l'elastance est une mise a l'echelle de celle de la figure 2.4. 

r t
 v'9 

1.15 

1 + 
xl.9 

1.15 
1 + 

1.02 

21.9 
(2.7) 



14 

1 0-6 h 
2 \ f \ 

0.4 I • / 

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1 
% temps du cycle 

Figure 2.4 : Simulation du modele d'elastance de Stergiopulos. 

Pour calculer Emax et Emjn, on a utilise le meme algorithme d'optimisation que celui du 

modele de Sunagawa. Les resultats seront presentes dans la section 2.3.2. 

2.3. SYSTEME A SIX CHAMBRES 

Hoppensteadt et Peskin [2] ont propose le modele a six chambres. Ce systeme est 

modelise comme un 2-Windkesel (2WK), c'est-a-dire que chaque chambre est 

representee par une compliance, variation du volume de sang en fonction de la variation 

de pression et par la resistance du vaisseau sanguin. Les six chambres qui modelisent 

toute la circulation sont le ventricule gauche, le systeme arteriel systemique, le systeme 

veineux systemique le ventricule droit, le systeme arteriel pulmonaire et le systeme 

veineux pulmonaire (voir la figure 2.5). 
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RMi 

RTr 

Figure 2.5 : Diagramme du systeme cardiovasculaire a six chambres. 

2.3.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX 

CHAMBRES 

Dans le systeme a six chambres, chaque chambre possede un volume V, un debit 

d'entree Q a une pression Pl et un debit de sortie Q2 a une pression P2. Si on 

considere que le debit ne change pas avec le temps, sauf s'il y a une perte de sang, 

Ql - Q2 - Q et done on a que : 

Q = tf-3) 
R 

(2.8) 

ou R est la resistance de la chambre. 

Si R est une resistance valvulaire, il faut tenir compte de l'etat de la valve, S. 

Si la difference de pression entre Pentree et la sortie de la valve est positive, S = 1 et la 

valve est ouverte. Si le delta de pression est negatif, l'etat de la valve est S = 0 et la 

valve est alors fermee. L'equation 2.4 devient: 

Q-
R, 

-tf-A) (2.9) 
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Description 

Sn = Pl—P2 

$34 = ^3 _ ^4 

•$45 = "4 ~ *5 

s„ = n-pt 

Tableau 2.1 

de I'etat de la valve 

: Etats des valves cardiaques 

Etat de la valve 

Si 512 > 0, Sn = 1 (valve ouverte) 

Sn < 0, Sl2 =0 (valve fermee) 

Si SM > 0, Si4 = 1 (valve ouverte) 

5,4 < 0, 534 = 0 (valve fermee) 

Si 5"45 > 0 , 545 = 1 (valve ouverte) 

545 < 0, S45 = 0 (valve fermee) 

Si 56I > 0, 561 = 1 (valve ouverte) 

S61 < 0, S6l = 0 (valve fermee) 

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

d'ou on tire les relations suivantes pour les debits, les pressions et les resistances pour 

toute la circulation: 

Qn 
&-*) 

R< 

RPu 

(2.10) 

&« = 
&-p<) 

Ra 

Q,=^-{Pe-P.) 
KMi 
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L'equation 2.7 montre la relation qui existe entre la compliance, la pression et le 

volume dans une chambre : 

V = Vr + C*P (2.11) 

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

volume residuel, c'est-a-dire le volume dans la chambre quand la pression est nulle, 

P = 0. 

De plus, par conservation du volume, la variation de volume dans une chambre 

est egale au debit qui entre dans la chambre moins le debit qui sort de la chambre, d'ou : 

V = {C*P) = QenlI,e-Qsortie (2.12) 

Tableau 2.2 : Description des variables d'etat du modele a six chambres 

Variable d'etat 

P, 

Pi 

Pi 

P4 

Ps 

P6 

Description 

Pression du ventricule gauche 

Pression du systeme arteriel systemique 

Pression du systeme veineux systemique 

Pression du ventricule droit 

Pression du systeme arteriel pulmonaire 

Pression du systeme veineux pulmonaire 

Finalement, si on caracterise le modele represents dans la figure 2.5 par les six 

variables d'etat precedentes, on obtient le modele mathematique du modele a six 

chambres (equation 2.13). 
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23 

34 (2.13) 

(ctf) = &.-0 

(c3>3)=e23-0 

(c4p4)=e34-e45 

(c5/»)=e45-e56 

(Qp6)=oS6-a, 

2.3.2. PARAMETRES DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX 

CHAMBRES 

Deux techniques permettent de trouver les valeurs des parametres, soit les resistances 

(R), les elastances maximales (Emax) et minimales (Emjn), et les compliances (Q , qui 

modelisent le mieux le systeme cardiovasculaire a six chambres. 

Premierement, pour trouver les valeurs des resistances, on sait d'apres l'equation 

2.8 que le debit est egal au rapport entre la difference de pression existante entre deux 

chambres et sa resistance. Si on prend la moyenne de cette equation, par exemple, pour 

la resistance de la valve aortique, on a : 

Ddbitmoven=^L (2.14) 

Supposons qu'on desire avoir un delta de pression de 0.01 [mmHg] entre 

l'entree et la sortie de la valve aortique. On peut calculer la valeur de la resistance si on 

connait le debit moyen. Soit un debit moyen de 5 [L/min]. Avec la difference de 

pression desiree, on trouve que la resistance aortique est 0.0001 [mmHg s/mL]. On 

considere alors que toutes les resistances valvulaires ont la meme valeur. 
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De fa9on analogue, on peut faire le calcul pour la resistance systemique et la 

resistance pulmonaire. Si on connait les valeurs des pressions moyennes et le debit 

moyen, on peut calculer ces valeurs. 

Le tableau 2.3 indique les valeurs moyennes des pressions et du debit que Ton 

recherche [18-20]. 

Tableau 2.3 : Valeurs moyennes des variables 

Variable 

MP2 Pression moyenne du systeme arteriel systemique 

MP2 Pression moyenne du systeme veineux systemique 

MP5 Pression moyenne du systeme arteriel pulmonaire 

MP6 Pression moyenne du systeme veineux pulmonaire 

MD Debit moyen 

Valeur 

100 [mmHg] 

2 [mmHg] 

13 [mmHg] 

6 [mmHg] 

5.0 [L/min] 

En appliquant ces valeurs a l'equation 2.14, on trouve les valeurs de toutes les 

resistances (voir le tableau 2.4). 

Tableau 2.4 : Description et valeurs des resistances 

Parametre 

RAO 

Rs 

RTr 

Rpu 

RP 

RMI 

Description 

Resistance de la valve aortique 

Resistance systemique 

Resistance de la valve tricuspide 

Resistance de la valve pulmonaire 

Resistance pulmonaire 

Resistance de la valve mitrale 

Valeur 

0.0001 [mmHg s/mL] 

1.176 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.084 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

II nous faut maintenant determiner les valeurs des compliances des circulations 

systemique et pulmonaire et les valeurs des elastances maximale et minimale des 

ventricules. Pour trouver les resultats, nous utilisons un algorithme d'optimisation, 
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implements dans le logiciel MatLab (© Math Works Inc.), qui optimise les parametres 

en minimisant une fonction de cout (equation 2.15). 

Cout-{MP2-P2) + {MP,-Pi) + {MP5-Ps) + {MP6-P() + (MD-D) (2.15) 

Les parametres a optimiser sont la compliance systemique arterielle C/, la 

compliance systemique veineuse Q, la compliance pulmonaire arterielle C3, la 

compliance pulmonaire veineuse C5 et les elastances maximale et minimale du 

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

fminsearch. 

Tableau 2.5 : Description et valeurs des parametres 

Parametre 

Emaxj 

Em in i 

c2 

c3 

Emax4 

Emin4 

Q 

c6 

Description 

Elastance maximale du 

ventricule gauche 

Elastance minimale du 

ventricule gauche 

Compliance systemique 

arterielle 

Compliance systemique 

veineuse 

Elastance maximale du 

ventricule droit 

Elastance minimale du 

ventricule droit 

Compliance pulmonaire 

arterielle 

Compliance pulmonaire 

veineuse 

Valeur 

Ventricule Sunagawa 

1.2648 [mmHg/mL] 

0.0340 [mmHg/mL] 

0.9913 [mL/mmHg] 

1.4392 [mL/mmHg] 

4.5566 [mmHg/mL] 

0.0054 [mmHg/mL] 

3.4171 [mL/mmHg] 

29.353 [mL/mmHg] 

Valeur 

Ventricule Stergiopulos 

1.463 [mmHg/mL] 

0.0370 [mmHg/mL] 

1.276 [mL/mmHg] 

3.5412 [mL/mmHg] 

10.352 [mmHg/mL] 

0.0038 [mmHg/mL] 

3.8157 [mL/mmHg] 

32.938 [mL/mmHg] 
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Le tableau 2.5 montre deux ensembles de parametres pour un rythme cardiaque 

de 72 [bpm]. Le premier regroupe les valeurs des parametres etablis pour le modele 

ventriculaire de Sunagawa [4, 52, 53], ou la fonction de cout est egale a 8.487e-ll. La 

deuxieme serie de parametres reunit les valeurs calculees pour le modele de 

Stergiopulos [54-58]. Ici la fonction de cout est egale a 2.595e-l 1. 

2.3.3. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A SIX 

CHAMBRES 

Pour resoudre le systeme d'equations differentielles (equation 2.14) qui modelise le 

systeme cardiovasculaire, la methode d'Euler implicite a ete mise en ceuvre dans le 

logiciel MatLab (© Math Works Inc.). 

On appelle « cote gauche de la circulation » l'ensemble des chambres forme du 

ventricule gauche, du systeme arteriel systemique et du systeme veineux pulmonaire. Le 

cote droit du systeme cardiovasculaire comprend le ventricule droit, le systeme arteriel 

pulmonaire et le systeme veineux systemique. La figure 2.6, montre les courbes des 

pressions qui agissent dans le systeme cardiovasculaire pour les deux modeles 

ventriculaires a 1'etude. 

Pour le modele propose par Sunagawa, on observe, d'apres les figures 2.6a et 

2.6b, que les pressions moyennes pour le cote gauche et le cote droit du systeme 

cardiovasculaire sont normales (voir le tableau 2.1). Les pressions moyennes de la 

circulation sont 26.478 [mmHg] pour le ventricule gauche, 100 [mmHg] pour la 

pression arterielle systemique, 4.981 [mmHg] pour la pression du ventricule droit et 13 

[mmHg] pour la pression arterielle pulmonaire. Par contre les pressions systoliques sont 

un peu hautes et done les pressions diastoliques sont basses. Pour le ventricule gauche 

on a 133.935 [mmHg] en systole et 5.272 [mmHg] en diastole; pour le systeme arteriel 

systemique, on a 133.924 [mmHg] en systole et 69.71 [mmHg] en diastole, pour le 

ventricule droit, on a 23.848 [mmHg] en systole et 0.152 [mmHg] en diastole; enfin 
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pour le systeme arteriel pulmonaire on a 23.826 [mmHg] en systole et 7.1243 [mmHg] 

en diastole. Cela implique un coeur en hypertension. 
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Figure 2.6 : Pressions dans le systeme cardiovasculaire a six chambres : (a) cote gauche modele, modele 

ventricule Sunagawa; (b) cote droit, ventricule Sunagawa; (c) cote gauche, modele ventricule Stergiopulos 

et (d) cote droit, ventricule Stergiopulos 

On peut faire une analyse similaire pour le systeme cardiovasculaire avec le 

modele ventriculaire de Stergiopulos. Les figures 2.6c et 2.6b indiquent que les 

differentes pressions moyennes sont normales; 34.73 [mmHg] pour le ventricule gauche, 

100 [mmHg] pour le systeme arteriel systemique, 2 [mmHg] pour le systeme arteriel 

veineux, 6.829 [mmHg] pour le ventricule droit, 13 [mmHg] pour le systeme arteriel 

pulmonaire et 6 [mmHg] pour le systeme arteriel veineux. L'avantage du modele de 



23 

Stergiopulos par rapport au modele de Sunagawa est qu'il permet d'obtenir des 

pressions diastoliques et systoliques normales. On observe que la pression systolique du 

ventricule gauche est 121.849 [mmHg] et que la pression diastolique est 5.459 [mmHg]. 

La pression du systeme arteriel systemique en systole est 121.837 [mmHg] et cette 

pression en diastole est 77.349 [mmHg]. Pour le ventricule droit, la pression systolique 

est 21.748 [mmHg] et la pression diastolique, 0.256 [mmHg]. Enfin, pour le systeme 

arteriel pulmonaire, la pression en systole est 21.727 [mmHg] et la pression en diastole 

est 7.349 [mmHg]. Par consequent, nous poursuivrons l'etude future du systeme 

cardiovasculaire avec le modele ventriculaire de Stergiopulos. 

2.4. SYSTEME A HUIT CHAMBRES 

Avanzolini et al. [4] ont represents, en 1988, le systeme cardiovasculaire a huit 

chambres a l'aide d'un circuit electrique analogue. Chaque ventricule est represents, 

apres linearisation de la surface pression-volume-debit, comme un generateur de 

pression isovolumique en serie avec une compliance, variable dans le temps, et une 

resistance. Ici, ce modele est legerement modifie et est represents, selon Suga et al. [50, 

51] (voir section 2.2), comme une compliance variable dans le temps (Q et CR). Nous 

proposons cette modification au modele d'Avanzolini, pour ameliorer la courbe de 

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

Circulation systemique Circulation pulmonaire 

xa xi ,. 
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Figure 2.7 : Circuit electrique representant le systeme cardiovasculaire a huit chambres. 
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Le cceur droit et le coeur gauche comprennent chacun une oreillette, un 

ventricule et deux valves. Le sous-circuit qui modelise les oreillettes est une chambre 

formee d'une resistance et d'une capacitance en serie. Les ventricules sont modelises 

comme des compliances variables dans le temps pour simuler la contractilite des 

ventricules; la diode (D) en serie avec la resistance represente le comportement resistif 

et unidirectionnel de la valve. Les circulations systemique et pulmonaire sont 

modelisees par deux sous-circuits RLC en parallele, ou les inductances et les resistances 

represented les proprietes d'inertie et de viscosite du fluide sanguin et ou les 

capacitances modelisent l'elasticite des parois des vaisseaux sanguins. 

2.4.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT 

CHAMBRES 

Le modele de la figure 2.7 est caracterise par 12 variables d'etats qui representent des 

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

Tableau 2.6 : Description des variables d'etats 

Variable d'etat 

x, 
x2 

Xi 

x4 

X5 

x6 

x7 

X8 

x9 

Xio 

x„ 
X,2 

Description 

Pression du ventricule gauche 

Pression aortique 

Pression du systeme arteriel 

Pression de 1'oreillette droite 

Pression du ventricule droit 

Pression du systeme arteriel pulmonaire 

Pression du systeme veineux pulmonaire 

Pression de 1'oreillette droite 

Debit aortique 

Debit du systeme arteriel 

Debit du systeme arteriel pulmonaire 

Debit du systeme veineux pulmonaire 
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L'equation 2.16 relie le debit, la pression et la resistance dans une chambre : 

Debit=S, valve 

Pression 

Resistance 
(2.16) 

Le concept d'etat de la valve a ete introduit dans la section 2.3.1. On sait done 

que l'etat de la valve depend uniquement de la phase du cycle et que la valve sera 

ouverte si la difference de pression est positive, et fermee si cette difference est 

negative. Le tableau 2.7 montre la facon dont les etats operent. Si la difference de 

pression entre l'entree et la sortie de la valve est positive, S = 1 et la valve est ouverte. 

Si cette difference est negative, 5 = 0 et la valve est fermee. 

Tableau 2.7. Etats des valves cardiaques 

Description de l'etat de la valve 

^12 = ^\ ~X2 

545 =XA-X} 

^ 5 6 = %5 ~ X6 

8̂1 = ^ 8 ~X\ 

Etat de la valve 

Si 5,2 > 0, 512 = 1 (valve ouverte) 

5]2 < 0, 5,2 = 0 (valve fermee) 

Si 545 > 0 , 545 = 1 (valve ouverte) 

545 < 0, 545 = 0 (valve fermee) 

Si 556 > 0, 556 = 1 (valve ouverte) 

5,6 < 0, S56 = 0 (valve fermee) 

Si 58, > 0, 58l = 1 (valve ouverte) 

58, < 0, 5g, = 0 (valve fermee) 

Avec l'equation 2.16 et 1'analyse de l'etat des valves, on peut trouver les 

equations qui relient les debits et les pressions dans chacune des chambres (equation 

2.17): 
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QU=^-(XX-X2) 

Kn 

Qn = %9 

Q45=^(X4-X5) 
45 (2.17) 

&=ffi-(^-^) 

ki78 = ^M2 

Comme l'elastance est l'inverse de la compliance, la relation qui existe entre la 

pression, le volume et l'elastance est donnee par : 

Pression = Elas tan ce* Volume (2.18) 

De plus, on sait que la difference des volumes dans une chambre est egale a la 

derivee par rapport au temps de la pression fois la compliance (equation de la 

conservation du volume) : 

V = (C * P) = Debitent,,e - Debitsortie (2.19) 

Finalement, on trouve, pour le systeme d'equations differentielles qui modelise 

le circuit electrique de la figure 2.7, le systeme suivant: 
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(QX1) = Q8l-Qi2 

(C2X2) = Qn -g 2 3 

[C3XiJ = Q2i-Qi4 

(CAX4) = QM-Q45 

(c5x5)=e45-g56 

(C6X6) = Q56-Q67 

(C7X7) = Q67-Q7i 

{c*Xii) = Q7ii-Q^ 

\L{X9 ) = X, - R23Q23 - X3 

\L2^lQ ) = X3 ~ ^34034 ~ XA 

{LiXn) = X6-R61Q61-X1 (2.20) 

(L4XU ) = X7- R7%Qn - XH 

2.4.2. PARAMETRES DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT 

CHAMBRES 

Les parametres, soit les resistances (R), les compliances (Q et les inertances (L) du 

systeme cardiovasculaire, proviennent pour l'essentiel du modele d'Avanzolini et al. [3-

5]. Cependant, puisque le modele du ventricule (gauche et droit) differe de celui 

d'Avanzolini, nous avons ajuste les valeurs des resistances et certaines valeurs de 

compliance pour representer le systeme cardiovasculaire en conditions normales. Les 

inertances n'ont pas ete modifiees. 

Les valeurs des resistances des valves cardiaques sont les memes que celles 

utilisees a la section 2.3.2, c'est-a-dire 0.0001 [mmHg sec/mL]. Les autres parametres a 

modifier sont la resistance systemique caracteristique, la resistance systemique 
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peripherique, la resistance pulmonaire caracteristique, la resistance pulmonaire 

peripherique, de meme que toutes les compliances et les elastances maximales et 

minimales pour le ventricule gauche et droit. 

Comme pour le modele a six chambres, nous avons utilise la fonction 

fminsearch du logiciel MatLab (© Math Works Inc.) pour optimiser la fonction de cout 

(equation 2.21) et trouver les resultats : 

Cout = (MX2-X2) + (MX4-XA) + (MXb-Xb) + {MD-D) (2.21) 

Le tableau 2.8 donne les valeurs moyennes que Ton desire obtenir avec 

1'optimisation. Ces valeurs ont ete choisies apres plusieurs experiences afin de trouver 

des reponses physiologiques normales chez une personne saine : 

Tableau 2.8 : Valeurs moyennes des variables. 

Variable 

MX2 Pression aortique moyenne 

MXA Pression moyenne de Poreillette droite 

MX6 Pression moyenne du systeme arteriel pulmonaire 

MD Debit moyen 

Valeur 

95 [mmHg] 

4 [mmHg] 

15 [mmHg] 

5.1 [L/min] 

Les tableaux qui suivent contiennent tous les parametres du systeme 

cardiovasculaire tant pour le systeme cardiovasculaire avec le modele ventriculaire de 

Sunagawa [4, 52, 53] (voir le tableau 2.9) que pour le systeme cardiovasculaire avec le 

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

Sunagawa 

Parametre 

Rl2 

R23 

R34 

R45 

R$6 

R67 

R?8 

Rsi 

c2 

c3 

c4 

c5 

c6 

c7 

F G 

I^m'm^J 

E D 

*-'minL~' 

L, 

L2 

U 
U 

Description 

Resistance de la valve aortique 

Resistance systemique caracteristique 

Resistance systemique peripherique 

Resistance de la valve tricuspide 

Resistance de la valve pulmonaire 

Resistance pulmonaire caracteristique 

Resistance pulmonaire peripherique 

Resistance de la valve mitrale 

Compliance aortique 

Compliance systemique 

Compliance de 1'oreillette droite 

Compliance pulmonaire 1 

Compliance pulmonaire 2 

Compliance de 1'oreillette gauche 

Elastance maximale gauche 

Elastance minimale gauche 

Elastance maximale droite 

Elastance minimale droite 

Inertance systemique caracteristique 

Inertance systemique peripherique 

Inertance pulmonaire caracteristique 

Inertance pulmonaire peripherique 

Valeur 

0.0001 [mmHgs/mL] 

0.0541 [mmHg s/mL] 

1.0101 [mmHgs/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.01909 [mmHg s/mL] 

0.07423 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.4446 [mL/mmHg] 

1.8029 [mL/mmHg] 

49.922 [mL/mmHg] 

0.0473 [mL/mmHg] 

3.5668 [mL/mmHg] 

15.467 [mL/mmHg] 

1.5224 [mmHg/mL] 

0.0502 [mmHg/mL] 

0.4895 [mmHg/mL] 

0.0386 [mmHg/mL] 

0.000825 [mmHg s2/mL] 

0.0036 [mmHg s2/mL] 

0.0003 [mmHg s2/mL] 

0.00308 [mmHg s2/mL] 

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

que les valeurs moyennes desirees pour 1'optimisation sont definies pour la pression 

aortique de 94.5693 [mmHg], pour la pression du systeme arteriel pulmonaire de 

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

de 1'oreillette gauche n'a pas ete optimisee, elle est normale a 7.2727 [mmHg]. En 
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revanche, la pression moyenne de l'oreillette droite est haute a 4.401 [mmHg]. Nous 

avons fait plusieurs experiences pour diminuer cette valeur, mais le modele ne le permet 

pas. 

Tableau 2.10 : Description et valeurs des parametres pour le modele ventriculaire de 

Stergiopulos 

Parametre 

Rl2 

R.23 

R}4 

R45 

R56 

R-67 

R78 

Rgi 

c2 

C3 

c4 

c5 

c6 

c7 

F G 

^mirr^ 

F D 
^ m u x ' s 

E'minL*' 

L, 

L2 

L3 

L4 

Description 

Resistance de la valve aortique 

Resistance systemique caracteristique 

Resistance systemique peripherique 

Resistance de la valve tricuspide 

Resistance de la valve pulmonaire 

Resistance pulmonaire caracteristique 

Resistance pulmonaire peripherique 

Resistance de la valve mitrale 

Compliance aortique 

Compliance systemique 

Compliance de l'oreillette droite 

Compliance pulmonaire 1 

Compliance pulmonaire 2 

Compliance de l'oreillette gauche 

Elastance maximale gauche 

Elastance minimale gauche 

Elastance maximale droite 

Elastance minimale droite 

Inertance systemique caracteristique 

Inertance systemique peripherique 

Inertance pulmonaire caracteristique 

Inertance pulmonaire peripherique 

Valeur 

0.0001 [mmHgs/mL] 

0.0569 [mmHg s/mL] 

1.0095 [mmHgs/mL] 

0.0001 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHgs/mL] 

0.0169 [mmHgs/mL] 

0.0775 [mmHg s/mL] 

0.0001 [mmHgs/mL] 

0.1769 [mL/mmHg] 

2.0079 [mL/mmHg] 

25.061 [mL/mmHg] 

0.2338 [mL/mmHg] 

3.0547 [mL/mmHg] 

12.088 [mL/mmHg] 

2.3936 [mmHg/mL] 

0.0659 [mmHg/mL] 

0.5067 [mmHg/mL] 

0.0369 [mmHg/mL] 

0.000825 [mmHg s2/mL] 

0.0036 [mmHg s2/mL] 

0.0003 [mmHg s2/mL] 

0.003058 [mmHg s2/mL] 
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Avec cet ensemble de parametres, on remarque que les pressions moyennes obtenues 

sont 94.5647 [mmHg] pour la pression aortique, 4.4401 [mmHg] pour la pression de 

l'oreillette droite et 15.6593 [mmHg] pour la pression arterielle pulmonaire, ce qui 

donne une fonction de cout de 0.8178. II est evident que cette valeur peut etre 

considered comme une valeur elevee pour une fonction de cout, mais il ne faut pas 

oublier qu'il faut necessairement tenir compte de l'aspect physiologique des parametres 

et des variables. Malgre d'autres experiences effectuees pour diminuer la fonction de 

cout, un probleme demeure, a savoir qu'on minimise uniquement des valeurs moyennes 

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

2.4.3. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE A HUIT 

CHAMBRES 

Comme pour le systeme a six chambres, nous avons resolu le systeme d'equations 

differentielles (equation 2.20) qui modelise le systeme cardiovasculaire a huit chambres 

avec la methode d'Euler implicite. Nous avons mis cette methode en oeuvre dans le 

logiciel MatLab (© Math Works Inc.). Les courbes presentees ici ont ete simulees pour 

une periode cardiaque normalisee, c'est-a-dire que la periode cardiaque, qui est 

vraiment de 0.8333 [min] pour un rythme cardiaque fixe a 72 [bpm], correspond a 

100 % du temps du cycle. 

La figure 2.8 montre les pressions qu'on a obtenues pour le cote gauche de la 

circulation (a) et le cote droit de la circulation (b) pour le modele ventriculaire de 

Sunagawa. Les resultats montrent que, bien que les pressions moyennes soient tout a fait 

normales (voir la section 2.4.2), comme pour le cas du systeme cardiovasculaire a six 

chambres du modele de Sunagawa, les pressions systoliques sont hautes. Elles 

atteignent 136.3733 [mmHg] pour la pression aortique et 35.5437 [mmHg] pour la 

pression du systeme arteriel pulmonaire. Des lors, on a un coeur en hypertension tant 

pour le cote gauche de la circulation que pour le cote droit du systeme cardiovasculaire. 

Les figures 2.8c et 2.8d montrent les pressions du systeme cardiovasculaire 
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simulees pour le modele a huit chambres avec la fonction ventriculaire donnee par 

Stergiopulos. Pour une fonction de cout de 0.8178, on trouve que la pression aortique 

systolique est 127.8943 [mmHg] et que la pression aortique diastolique est 77.5925 

[mmHg]. Si on compare ces valeurs avec des valeurs de pression aortique chez des 

personnes saines (pression systolique de 90 a 140 [mmHg] et pression diastolique de 60 

a 90 [mmHg]) [18-20], on constate que ces pressions sont normales. On remarque aussi 

que la pression moyenne de l'oreillette gauche est 7.6812 [mmHg], ce qui constitue une 

condition absolument normale chez une personne saine au repos ou cette valeur varie de 

4 a 12 [mmHg] [18-20]. 

150 

_ 100 
CD 

X 
E 
£ 50 

150 

„ 100 
CO 
I 
E 
£ 50 

PVG 
PAS 
FVP 

0.5 
% temps du cycle 

(a) 

PVG 

PAo 

POG 

0.5 

% temps du cycle 
(c) 

40 

30 

CO 

^ 20 

10 

30, 

20 
CO 
I 
E 
E 10 

PVD 

PAP 

PVS 

0.5 
% temps du cycle 

(b) 

0.5 
% temps du cycle 

(d) 

Figure 2.8 : Pressions du systeme cardiovasculaire a huit chambres : (a) cote gauche, modele ventricule 

Sunagawa; (b) cote droit, ventricule Sunagawa; (c) cote gauche, modele ventricule Stergiopulos; (d) cote 

droit, modele ventricule Stergiopulos. 
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Pour le cote droit de la circulation (voir la figure 2.8d), on constate que la 

pression arterielle pulmonaire diastolique qui est 8.4455 [mmHg] est normale, car elle 

varie habituellement de 8 a 15 [mmHg]. Par contre, la pression arterielle systolique qui 

est 28.5684 [mmHg] semble un peu haute. En fait, la litterature n'est pas tout a fait 

claire a ce sujet. L'information sur les valeurs et les rangs normaux est confuse. Tandis 

que certains auteurs presentent des valeurs de 15 a 25 [mmHg] [18, 20] comme 

normales pour la pression arterielle pulmonaire systolique, d'autres estiment que 

1'eventail normal est de 15 a 30 [mmHg] [19]. De plus, ni Avanzolini et al. [4], ni Reul 

et al. [3], ni d'autres auteurs [6, 37-49] ne presentent les resultats des pressions et des 

volumes du cote droit de la circulation du systeme cardiovasculaire. Par consequent, on 

ne connait pas la facon dont se comportent les autres modeles. 

On peut maintenant conclure que le systeme cardiovasculaire est le mieux 

modelise par la fonction ventriculaire presentee par Stergiopulos [54-58], car avec cette 

fonction on obtient non seulement des valeurs moyennes normales, mais aussi des 

valeurs des pressions hemodynamiques systoliques et diastoliques habituelles. Nous 

utiliserons done, pour l'etude qui suit, le modele ventriculaire de Stergiopulos. 

La figure 2.9 presente un detail de la pression de l'oreillette gauche (a) et de 

l'oreillette droite (b). 
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Figure 2.9 : Pressions des oreillettes dans le systeme cardiovasculaire a huit chambres : (a) pression de 

l'oreillette gauche; (b) pression de l'oreillette droite. 
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On constate que les courbes des pressions des deux oreillettes presentent des 

caracteristiques monophasiques, c'est-a-dire qu'on n'observe qu'une seule montee et 

qu'une seule descente (la plus importante). Normalement, les oreillettes presentent des 

caracteristiques biphasiques, soit trois montees et deux descentes. Une amelioration 

possible du modele pourrait consister a modifier cette chambre de facon a retrouver la 

caracteristique biphasique de la pression des deux oreillettes. 

La figure 2.10 montre le diagramme pression-volume du ventricule gauche (a) et 

le diagramme pression-volume du ventricule droit (b). On observe que la pression 

systolique dans le ventricule gauche est 127.962 [mmHg], ce qui correspond a une 

valeur normale, d'environ 120 [mmHg], chez une personne en sante. Par contre, la 

pression a la fin de la diastole, 6.5991 [mmHg], est elevee, car cette pression ne devrait 

pas depasser 5 [mmHg]. Chez une personne ayant une bonne performance ventriculaire, 

cette pression peut meme etre negative. Le volume systolique du ventricule gauche est 

116.576 [mL] et le volume a la fin de la diastole est 46,1485 [mL], ce qui donne un 

debit cardiaque de 5.0708 [L/min], normalement d'environ 4 a 8 [L/min]. La phase de 

contraction isovolumique, c'est-a-dire le temps pendant lequel la pression dans le 

ventricule augmente et le volume demeure constant, et la phase de relaxation 

isovolumique, soit le temps pendant lequel la pression diminue et le volume demeure 

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

(a) ventricule gauche; (b) ventricule droit. 
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Dans le diagramme pression-volume du ventricule droit de la figure 2.10b, on 

peut observer que la pression systolique du ventricule est 28.6029 [mmHg] et que la 

pression a la fin de la diastole est 3.7857 [mmHg]. Encore une fois, on ne peut affirmer 

avec certitude si la pression systolique du ventricule est adequate chez une personne en 

sante. La pression diastolique est en revanche normale, car elle ne devrait pas depasser 8 

[mmHg]. On peut egalement remarquer que le diagramme pression-volume du 

ventricule droit presente une relaxation isovolumique normale, mais une contraction 

isovolumique un peu courte. Ce phenomene est du principalement a la forme d'onde du 

volume ventriculaire et au faible volume au debut de la diastole (voir la figure 2.11b). 

Ceci pourrait etre provoque par la forme d'onde de l'elastance du ventricule droit. On 

pourrait done penser a modifier cette elastance et a la differencier de celle du ventricule 

gauche. 
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Figure 2.11 : Volumes ventriculaire systeme cardiovasculaire a huit chambres. (a) volume ventricule 

gauche, (b) volume ventricule droit 

Finalement, nous pouvons conclure que le modele a huit chambres est plus 

precis et exact que le modele a six chambres. Si on compare les courbes de pression 

aortique des deux modeles (voir la figure 2.6b et la figure 2.8c), on observe que pour le 

modele a six chambres le phenomene de l'onde dicrote n'est pas present, tandis que 

pour le modele a huit chambres cette situation est correctement representee grace aux 
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inductances. Bien sur, le modele n'est pas parfait, et on note plusieurs problemes pour le 

cote droit de la circulation. On peut supposer que si on augmente la quantite des 

chambres ou que si on modelise les oreillettes comme une chambre qui varie dans le 

temps, on obtiendrait une meilleure representation du systeme cardiovasculaire. Mais on 

voit deja une amelioration par rapport aux autres modeles qui ne presentent meme pas 

leurs simulations pour la circulation pulmonaire et pour le cote droit du coeur. 
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CHAPITRE 3 MODELE DU SYSTEME BAROREFLEXE 

3.1. MODELISATION DU SYSTEME BAROREFLEXE 

En 1988, Mauro Ursino [7-14] a propose un modele mathematique qui simule la 

dynamique humaine du systeme baroreflexe. Ce modele controle la pression aortique a 

travers les barorecepteurs carotidiens. 

BARORECEPTEURS 

i . 

PRESSION 

i i 

REGULATION DES 
EFFEC IEURS 

VOIE 
AKMLKJiNTE 

" 

SYSTEME 
NERVEOX 

' » 

VOIE 
ULlNIt 

Figure 3.1 : Diagramme du systeme baroreflexe carotidien. 

La figure 3.1 montre le diagramme du systeme baroreflexe carotidien. Celui-ci 

est compose des barorecepteurs, de la voie afferente, de la voie efferente et de la 

regulation des effecteurs. 

3.1.1. DYNAMIQUE DU SYSTEME BAROREFLEXE 

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

sinus carotidien et dans l'aorte (voir la figure 3.2). 
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Nerf du sinus carotidien 
au nerf glossaphaiyngien 

(nerf cranien K) 

BarorecepWs , N e r f v a g u 

[Sinuscarotflbn I (MerfcraiiieiiX) 

Barorecepteurs 
del'aorte 

Figure 3.2 : Emplacement des barorecepteurs dans l'aorte et le sinus carotidien. 

lis sont sensibles a l'elevation de la pression aortique. C'est-a-dire que plus la 

pression augmente, plus la frequence de potentiels d'actions augmente et 

reciproquement [62] (voir la figure 3.3). 

Barorecepteurs aortique 
et cm otidiens 

Potentiels (Taction 
(nerfs de Hermg et Cyon) 

Pression aortique 
"** basse 

Pression aortique 
" ^ normale 

Pression aortique 
elevee 

Figure 3.3 : Frequence de potentiels d'actions versus pression aortique. 
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Les barorecepteurs du sinus carotidien sont innerves par le nerf de Hering, qui 

est une branche du nerf glossopharyngien, et les barorecepteurs aortiques sont innerves 

par le nerf aortique qui se joint au nerf vague. Ces nerf sont des nerfs sensitifs et 

transportent l'etat de la pression aortique sous forme d'une frequence de potentiels 

d'action afferente vers le centre bulbaire. Cette frequence est ensuite convertie par le 

systeme nerveux dans un signal efferent, sympathique et vagal, qui est enfin le signal 

d'entree a la regulation des effecteurs. Ceux-ci agissent sur la resistance peripherique, le 

rythme cardiaque et la contractilite des ventricules. 

3.1.1.1. VOIE A F F E R E N T E 

La voie afferente du systeme baroreflexe se definit comme un bloc derivatif lineaire de 

premier ordre en serie avec une caracteristique sigmoi'dale statique [9-11], figure 3.4. 

Pa 
Bloc derivatif lineaire 

de premier ordre 
Caracteristique 

sigmoidale statique 
f. 

cm 

Figure 3.4 : Diagramme du systeme baroreflexe carotidien. 

Cette caracteristique sigmoi'dale est donnee par les equations 3.1 et 3.2, ou P est 

la variable de sortie du bloc lineaire et Pcs est la pression du sinus carotidien qui est 

egale a la pression aortique du systeme cardiovasculaire sans regulation carotidienne. 

dP dPcs ~ 
T — P +T —— P 
" dt ™ * dt 

/« = fmin+fmaX
eXP l + exp 

(3.1) 

(3.2) 
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ou fcs est la frequence des potentiels d'action dans la voie afferente, fmax et fmjn sont 

des valeurs de la saturation maximale et minimale de la frequence de decharge, et ou ka 

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

fonction sigmoidale statique. 

3.1.1.2. VOIE EFFERENTE SYMPATHIQUE ET VAGALE 

La frequence de la voie efferente sympathique est donnee par une fonction monotone 

decroissante qui lie l'activite dans les voies neuronales afferente et efferente [9-11] : 

Jes ~ Jes,<x ~^\Jes,Q Jes,n)eXP (3.3) 

ou fef est la frequence des potentiels d'action dans les nerfs sympathiques efferents et 

ou kes, fes0 et fesx sont des constantes. 

L'activite efferente vagale augmente, de facon monotone, avec l'activite du nerf 

sinus jusqu'a ce qu'elle atteigne la saturation maximale. L'equation sigmoidale 3.4 est 

utilisee : 

f = 
J ev 

fev,0+fev,*eXP 
f - f 

V "-ev J 

l + exp J as J cs .0 

V acv )_ 

(3.4) 

Ici, fev est la frequence des potentiels d'action dans les fibres vagales efferentes et kei 

f*,.o» /«.« e t /«.o s o n t d e s constantes. 
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3.1.1.3. REGULATIONS DES EFFECTEURS 

La reponse de la resistance systemique peripherique a l'activite sympathique est donnee 

par les equations 3.5, 3.6 et 3.7 : 

fi,4 V / 

GRJn[fa(t-DRM)-fa^H+l fes{t-DRM)>fes 

fes(t-DR%A)<feS:n 

(3.5) 

dAR. 
dt T D 

(3.6) 

R34(t) = AR34(t) + RM_0 (3.7) 

ou CTR est la sortie de la caracteristique statique de la resistance peripherique, GR est 

un gain constant positif, TR et DR sont respectivement la constante de temps et le 

retard pour la resistance peripherique et ou fesmi„ est la stimulation sympathique 

minimale. Finalement A/?34 est le parametre de changement du a la stimulation 

sympathique et R34 0 est une condition initiale a determiner. 

La variation de l'elastance cardiaque maximale du ventricule gauche et du 

ventricule droit a l'activite sympathique est donnee par les memes equations : 

(<)< 0 .L(t-DE^)<L,mi„ 

d*Em 

dt 

(3.8) 

(3.9) 
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E (t) = AE (t) + E n (3.10) 
max V / ^^max\ ; max Ji \ s 

ou (J£ est la sortie de la caracteristique statique pour l'elastance du ventricule 

gauche et crE est la sortie de la caracteristique statique pour l'elastance du ventricule 

droit, GF et GP sont des gains constants positifs, rF , TP , Dr et DP 

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

cardiaques et fes mjn est la stimulation sympathique minimale. Enfin AEmax est le 

parametre de changement du a la stimulation sympathique pour l'elastance maximale 

gauche avec Emax 0 comme condition initiale. AEmax d est le parametre de changement 

pour l'elastance du ventricule droit avec Emaxd 0 comme condition initiale. 

La variation du rythme cardiaque est induite non seulement par l'activite 

sympathique, mais aussi par l'activite vagale. On obtient les changements induits par la 

stimulation sympathique (A^) de facon analogue a celui de la resistance peripherique 

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

vagale (A77,,) sont differents parce que le rythme cardiaque augmente de facon lineaire 

avec les frequences efferentes. 

Finalement la periode cardiaque est donnee par une interaction lineaire entre 

l'activite sympathique et l'activite vagale, d'ou : 

\GT ln\ f (t-DT )-f . + l l f(t-DT)>f . 
I \ \ T, \_Jes\ Ts) Jes.nnn J J es \ Ts J J es.mm ,~ T f\ 

(JT\t) — < ( j - t 1) 
0 / (t-DT)<f . 

^ J es \ Ts J J es,min 

^ ( t ) = -L(-ATs(t) + aT(t)) (3.12) 
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°M = GTJev(t-DT) (3.13) 

^L( , )=-L(-Ar v (0+^(/ ) ) (3-i4) 

T = ATs+ATv+T0 (3.15) 

ou T0 est la condition initiale a determiner pour la periode cardiaque. 

3.1.2. PARAMETRES DU SYSTEME BAROREFLEXE 

Nous avons employe principalement les parametres du systeme baroreflexe carotidien 

du modele d'Ursino [7-14], mais il a fallu modifier les conditions initiales des elastances 

maximales Em 0 et Emaxd 0, de la resistance systemique peripherique Ri4 0 et du 

rythme cardiaque T0, lors de 1'integration du systeme baroreflexe au systeme 

cardiovasculaire. Nous avons realise ces modifications pour obtenir des reponses 

physiologiques convenables. 

Le tableau 3.1 montre toutes les valeurs pour les parametres utilises dans la 

simulation du systeme baroreflexe carotidien. 
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Tableau 3.1. Parametres du systeme baroreflexe. 

Parametres et valeur 

P„=92[mmHg] 

ka=\l.758[mmHg] 

fa/a=2.lQ[pic/s] 

.L,o=3-2[pic/s] 

G£ = 0.475 [mmHg / mL v] 

GEmj =0.\226[mmHg/mLv] 

GR = 0.3l7\[mmHgsec/mLv] 

GT =-0.13[s/v] 

GTy =0.09[s/v] 

Voie afferente du sinus carotidien 

fmi„=2.52[pic/s] 

T2=6.37[S] 

Voie efferente sympathique 

fes0=\6.l\[pic/s] 

faj^=2.66[pic/s] 

Voie efferente vagale 

/«..» =(>.3[pic/s] 

f<s,0=25[P'c/s] 

Effecteurs 

r£ =8[5] DEg=2[s] 

*-,_., =8[*] DE^=2[s] 

^,4=6W ^ = 2 H 
TT =2[s) DT=2[s] 

zT=\.5[s] DT=0.2[s] 

fma,=47.™[pic/s) 

Tp=2.076[s] 

kes = 0.0675[.y] 

*„=7-6[5] 

Emaxg 0=\J804[mmHg/mL] 

Emiail_0=0A4\7[mmHg/mL] 

R}4 „ = 0.6076[mmHgs/mL] 

T0= 0.571 l[s] 

3.2. MODELISATION DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE AVEC 

REGULATION CAROTIDIENNE 

Le schema de la figure 3.5 decrit l'echange des donnees entre le systeme de controle de 

regulation carotidienne et le modele cardiovasculaire. Le systeme baroreflexe capte a 

travers les barorecepteurs, recepteurs propres de l'organisme, la pression aortique du 

systeme cardiovasculaire et la compare avec sa reference. Si cette difference est trop 

grande, le systeme baroreflexe augmentera la resistance peripherique et la contractilite 

du coeur instantanement pour diminuer l'erreur entre la reference et la pression a l'aorte. 

Le rythme cardiaque, par contre, ne sera modifie qu'a la fin de la periode cardiaque et 

non pas de facon instantanee pour eviter des problemes de simulation. 
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Prussian 
.lortique 

Systeme 
baroreflexe 

Systeme 
cardiovasculaire 

Rythme cardiaque 
Elastances ventriciilaires 
Resistance peripherique 

Figure 3.5 : Systeme cardiovasculaire avec les barorecepteurs. 

3.3. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE AVEC 

REGULATION CAROTIDIENNE 

Pour resoudre le systeme complet, nous avons ajoute la dynamique du systeme 

baroreflexe au systeme cardiovasculaire a huit chambres, c'est-a-dire qu'on simule le 

systeme cardiovasculaire avec les parametres trouves a la section 2.4.2, tableau 2.11. La 

resistance systemique peripherique, les elastances du ventricule gauche et droit et le 

rythme cardiaque sont donnes par la dynamique du systeme baroreflexe, done les 

valeurs de ces parametres sont differentes. Encore une fois, le systeme complet a ete 

resolu avec la methode d'Euler implicite qui a ete mise en ceuvre dans le logiciel 

MatLab (© MathWorks Inc.). 

Les resultats montrent qu'effectivement le rythme cardiaque, la resistance 

systemique peripherique et les elastances ont des valeurs differentes quand le systeme 

cardiovasculaire est regule par le systeme baroreflexe. Le rythme cardiaque est 

maintenant ajuste a 72.0744 [bpm], la resistance systemique peripherique a 1.0095 

[mmHg sec/mL], l'elastance maximale du ventricule gauche a 2.3936 [mmHg/mL] et 

celle du ventricule droit a 0.5067 [mmHg/mL]. 
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Dans la figure 3.6, on peut voir les variables qui agissent dans le cote gauche du 

systeme cardiovasculaire avec regulation carotidienne. La premiere image montre 

comment se comportent la pression dans le ventricule gauche et la pression aortique. 

L'analyse des donnees indique que la pression aortique systolique est 128.2121 [mmHg] 

et que la pression aortique diastolique est 78.0345 [mmHg], ce qui donne une pression 

aortique moyenne de 94.9605 [mmHg]. Ces valeurs sont absolument normales pour une 

personne en sante chez laquelle la pression systolique varie de 90 a 140 [mmHg], la 

pression diastolique, de 60 a 90 [mmHg] et la pression moyenne, de 70 a 105 [mmHg]. 
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Figure 3.6 : Pressions et volumes du cote gauche de la circulation, (a) pression ventricule gauche et 

pression aortique. (b) pression oreillette gauche, (c) volume ventricule gauche et (d) diagramme pression-

volume ventricule gauche 
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La pression systolique du ventricule gauche qui est 128.2798 [mmHg] est aussi 

normale. En revanche, la pression diastolique, a 6.5957 [mmHg], est haute, car cette 

pression ne devrait pas depasser 5 [mmHg]. 

La figure 3.6b presente la courbe de la pression de l'oreillette gauche. 

Normalement, cette pression chez une personne en sante varie de 6 a 12 [mmHg]. Ici, on 

a une pression moyenne de 7.6739 [mmHg]. Dans la figure 3.6c on trouve la courbe du 

volume dans le ventricule gauche. On observe que le volume a la fin de la diastole est 

116.4643 [mL] et que le volume a la fin de la systole est 46.2992 [mL]. Selon la 

litterature [18-20], ces valeurs sont normales chez une personne saine au repos. 

Finalement, la figure 3.6b montre le diagramme pression-volume pour le ventricule 

gauche. Ici, on observe que la contraction et la relaxation isovolumique sont normales et 

que le volume d'ejection systolique est 70.1651 [mL]. 

Dans la figure 3.7, on observe les pressions et les volumes qui agissent dans le 

cote droit du systeme cardiovasculaire avec regulation carotidienne. En a, on peut voir 

comment se comportent la pression du ventricule droit et la pression du systeme 

pulmonaire arteriel. On remarque que la pression arterielle pulmonaire moyenne, qui est 

15.6304 [mmHg], est normale (habituellement de 10 a 20 [mmHg]), et que la pression 

diastolique qui est 8.4389 [mmHg] Test aussi, normalement de 8 a 15 [mmHg]. Par 

contre la pression du systeme arteriel pulmonaire systolique, qui est 28.4934 [mmHg], 

semble un peu haute. 
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Figure 3.7 : Pressions et volumes du cote gauche de la circulation, (a) pression ventricule gauche et 

pression aortique. (b) pression oreillette gauche, (c) volume ventricule gauche et (d) diagramme pression-

volume ventricule gauche 
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CHAPITRE 4 INSUFFISANCES CARDIAQUES 

4.1. PHYSIOLOGIE DE L'INSUFFISANCE CARDIAQUE 

L'insuffisance cardiaque (IC) est definie comme une defaillance de la fonction-pompe 

du muscle cardiaque. Autrement dit, le ventricule n'est plus capable de se contracter 

correctement et done ne peut done plus fournir un debit de sang suffisant pour couvrir 

les besoins de l'organisme en oxygene et nutriments. Ses principales causes sont: 

• la maladie coronaire, 

• l'hypertension arterielle non traitee, 

• les valvulopathies, 

• les cardiomyopathies (maladies de la fibre musculaire du coeur). 

L'insuffisance cardiaque touche principalement le ventricule gauche puis 

l'ensemble du muscle cardiaque (ventricule droit et oreillettes), car, comme nous 

l'avons precedemment explique, l'effort fait par le ventricule gauche est beaucoup plus 

grand que celui fait par le ventricule droit. 

Lors d'une defaillance cardiaque, l'organisme s'adapte en modifiant certains 

parametres comme la resistance peripherique, le rythme cardiaque ou la pression 

systolique pour maintenir une perfusion adequate. Les changements cardiaques qui 

accompagnent l'insuffisance cardiaque sont la diminution du volume d'ejection 

systolique et done la diminution du debit cardiaque, 1'augmentation de la pression a la 

fin de la diastole, l'hypertrophie du ventricule, le remplissage partiel du ventricule 

(dysfonction diastolique) et la reduction de la fraction d'ejection (dysfonction 

systolique) [16]. De plus, comme le cceur est incapable d'ejecter le sang correctement 

vers les organes, une partie du sang est retenue dans le ventricule, ce qui provoque une 

augmentation de la pression diastolique du ventricule gauche [63]. Ces mecanismes 

seront precises dans les sections 4.1.1 et 4.1.2. 
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La figure 4.1 montre les deux types d'insuffisances cardiaques, soit la 

dysfonction systolique et la dysfonction diastolique. 

Normal 

Diastole 
(remplissage) 

Dysfonction Systolique 

CM 

w*y 1 
Le ventricule se | Le ventricule 

remplit normalement. I hypertrophic se remplit. 

Systole Bk 
(pompage) I 

Le ventricule pompe 
environ 60 % 

du sang. 

Le ventricule pompe 
moins de4) a50% 

du sang. 

Dysfonction Diastolique 

Le ventricule rigide 
n'arrive pas a se 

remplir normalement. 

Le ventricule pompe 
environ 60% du 

sang, mais la quantite 
peut etre plus petite que 

d'habitude. 

Figure 4.1 : Types de dysfonctions cardiaques. 

4.1.1. DYSFONCTION SYSTOLIQUE 

L'insuffisance cardiaque systolique est une defaillance dans la contraction du muscle, 

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

done moins de volume sanguin que necessaire pour couvrir les besoins energetiques de 

l'organisme. Elle peut etre due a un infarctus du myocarde. On parle alors, d'une perte 

d'inotropie ou d'une inotropic negative, ce qui se traduit par une diminution de la pente 

de la relation pression-volume mesuree a la fin de la systole (ESPVR, de 1'anglais end 

systolic pressure volume relationship). Cette baisse conduit a une augmentation du 
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volume a la fin de la systole et a la fin de la diastole. Comme 1'augmentation du volume 

a la fin de la diastole est plus petite que celle a la fin de la systole, l'effet net est la 

diminution du volume d'ejection. Evidemment comme ce volume est plus petit, il y a 

aussi une reduction substantielle de la fraction d'ejection, qui est habituellement 

d'environ 60% chez l'individu en sante, mais pouvant descendre jusqu'a environ 35% 

en cas d'insuffisance. Ces effets sont bien represented dans un diagramme pression-

volume (voir la figure 4.2). 

0 100 200 
LV Volume (ml) 

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

4.1.2. DYSFONCTION DIASTOLIQUE 

L'insuffisance cardiaque diastolique, qui peut etre causee par une stenose valvulaire, se 

produit quand le ventricule est hypertrophic ce qui le rend plus rigide et done moins 

compliant. La reduction de la compliance provoque une reduction du remplissage 

ventriculaire et entraine une diminution du volume a la fin de la diastole. Comme le 

ventricule ne peut pas se remplir correctement, il n'ejecte que 60 % de sa capacite 

normale. 

La pression a la fin de la diastole est aussi affectee par la dysfonction 

diastolique, comme on peut le voir a la figure 4.3. Cette pression augmente. Ces 

changements produisent une diminution du volume d'ejection et done une diminution 
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du debit cardiaque. Par contre, la fraction d'ejection n'est pas affectee parce que la 

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

4.1.3. COMBINAISON DES DEUX DYSFONCTIONS 

Les dysfonctions systolique et diastolique peuvent survenir simultanement. Le 

ventricule est a la fois moins compliant (plus rigide) a cause de la dysfonction 

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

REGULATION CAROTIDIENNE 

L'insuffisance cardiaque est un syndrome qui commence, generalement, par une 

reduction de la capacite de pomper du coeur, ce qui provoque une diminution du debit 

cardiaque. L'organisme s'adapte a cette reduction en modifiant certains parametres. Ces 

modifications sont dues au fonctionnement du systeme baroreflexe, principalement a 

l'activation des nerfs sympathiques et a la liberation de certaines hormones. L'effet de 

ces reponses neurohumorales est de produire une vasoconstriction arterielle de facon a 

maintenir une pression aortique normale. 

Le fonctionnement du systeme baroreflexe est complexe et nous tenterons de 

l'expliquer le plus simplement possible. Quand les barorecepteurs arteriels captent une 

diminution de la pression aortique (moyenne ou pulsee) et done une diminution de la 

frequence de decharge neuronale, le centre cardiovasculaire, centre nerveux du tronc 

cerebrale qui controle la pression dans la moelle epiniere, repond en augmentant 

Pactivite sympathique (augmentation de l'inotropie et vasoconstriction arterielle) et en 

diminuant Pactivite vagale (tachycardie). Ces changements autonomes ont pour but de 

corriger la variation de pression et conduisent a une augmentation du debit cardiaque. 

L'augmentation du debit cardiaque et de la resistance peripherique mene au 

retablissement partiel de la pression aortique. 

Selon des experiences faites par d'autres auteurs [25-29], il a ete rapporte que la 

sensibilite du systeme baroreflexe diminue chez les patients en insuffisance cardiaque, 

et que les barorecepteurs arteriels et cardiopulmonaires, qui jouent un role critique dans 

la modulation des changements neurohumoraux, sont notamment affaiblis a cet etat. 

Cette diminution se traduit par une baisse des gains du systeme baroreflexe. 

Le tableau 4.1 resume les changements qui se produisent dans le systeme 

cardiovasculaire et dans le systeme baroreflexe quand le ventricule se trouve en 

insuffisance cardiaque. 
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Tableau 4.1 : Modifications des parametres pour le systeme en insuffisance cardiaque. 

Systeme 

cardiovasculaire 

Systeme baroreflexe 

Parametre 

Resistance peripherique 

Rythme cardiaque 

Sensibilite des barorecepteurs 

Gain d'activite sympathique du rythme cardiaque 

Gain d'activite vagale du rythme cardiaque 

Gain de la resistance 

Action 

Augmente 

Augmente 

Diminue 

Diminue 

Diminue 

Diminue 

4.3. SIMULATION DE L'INSUFFISANCE CARDIAQUE DU 

SYSTEME AVEC ET SANS REGULATION CAROTIDIENNE 

Nous allons simuler les dysfonctions cardiaques du modele avec et sans regulation pour 

montrer et comparer les differences entre les deux modeles. Pour le faire, il faut 

modifier certains parametres du modele du systeme cardiovasculaire et du modele du 

systeme baroreflexe. 

Pour le cas de la dysfonction avec le systeme en regulation, le rythme cardiaque 

et la resistance systemique peripherique seront controles par le systeme baroreflexe. 

L'elastance maximale du ventricule gauche et du ventricule droit ne sera plus controlee 

par le systeme baroreflexe a cause de la deterioration du muscle cardiaque [60, 61, 64]. 

Nous etablirons les valeurs des elastances maximale et minimale du ventricule gauche 

en fonction de la dysfonction a simuler. On suppose que le ventricule droit est sain. Par 

consequent, nous reprenons les valeurs des elastances maximale et minimale que nous 

avons utilisees pour simuler le systeme cardiovasculaire sans regulation (voir le tableau 

2.11). Ces modifications sont discutables, car on pourrait ne pas fixer les valeurs des 

elastances maximale et minimale et laisser le systeme baroreflexe les determiner. La 

litterature n'est pas encore claire sur les mecanismes d'action des barorecepteurs sur les 

elastances des ventricules. II s'agit done d'un aspect du modele qu'on pourrait 

ameliorer. 



55 

Pour le cas de la dysfonction sans regulation, les valeurs du rythme cardiaque, 

des elastances du ventricule droit et de la resistance systemique peripherique sont les 

memes que pour le systeme en sante. Nous modifierons les elastances du ventricule 

gauche selon la dysfonction a simuler. 

Les valeurs modifiers pour Emax et Emin ont ete choisies de facon a obtenir les 

reponses physiologiques d'un ventricule en insuffisance cardiaque. Nous avons puise 

ces parametres hemodynamiques dans litterature [65-68]. 

Le tableau 4.2 montre les parametres du systeme baroreflexe une fois ajustes. 

Ces modifications permettent l'obtention d'un ventricule en insuffisance, que ce soit en 

dysfonction systolique ou diastolique. 

Tableau 4.2 : Parametres pour le systeme en insuffisance cardiaque. 

Parametre 

K 

"34 

's 

GT 

Description 

1/Sensibilite du systeme baroreflexe 

Gain de resistance systemique peripherique 

Gain d'activite sympathique du rythme cardiaque 

Gain d'activite vagale du rythme cardiaque 

Valeur 

14 

0.22 

-0.089 

0.07 

4.3.1. SIMULATION DE L'INSUFFISANCE CARDIAQUE 

SYSTOLIQUE 

Pour simuler la dysfonction systolique, il faut diminuer la valeur de l'elastance 

maximale du ventricule gauche. Plus precisement, la simulation qui est proposee ici 

represente une vraie dysfonction systolique, c'est-a-dire que la valeur de l'elastance a 

ete ajustee de facon a correspondre aux variables hemodynamiques pour des patients en 

insuffisance cardiaque systolique [65-68]. La valeur de l'elastance a ete diminuee de 

£^=2.3936 [mmHg/mL] a Emax =0.605 [mmHg/mL]. Cette modification fait 
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diminuer la pente de la relation pression-volume a la fin de la systole du cceur gauche, 

(voir le diagramme pression-volume de la figure 4.5). On constate aussi que le volume 

d'ejection systolique et la pression systolique ont diminue. Ces phenomenes 

correspondent a ceux que nous avons decrits a la section 4.1.1. 
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20 

Ventricule en sante 
- IC systolique avec baroreflexe 

IC systolique sans baroreflexe 

40 60 80 100 120 140 
Volume [mL] 

160 180 200 

Figure 4.5. Simulation de l'IC systolique avec et sans regulation. 

4.3.1.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE SYSTOLIQUE 

AVEC ET SANS REGULATION 

La figure 4.5 permet de constater que le volume a la fin de la systole est plus grand pour 

le systeme avec baroreflexe et done que le volume d'ejection systolique est plus petit 

que celui du systeme sans regulation. La pression systolique du ventricule et la pression 

systolique aortique augmentent dans le systeme avec regulation. Ces effets sont dus a 

l'augmentation de la resistance systemique peripherique et du rythme cardiaque (voir le 

tableau 4.3) et sont une consequence du systeme baroreflexe. Tous les changements 
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produisent aussi une augmentation du debit cardiaque et une diminution de la fraction 

d'ejection du systeme avec regulation par rapport au systeme sans baroreflexe. 

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

regulation carotidienne. 

Pao syst. [mmHg] 

Pao diast. [mmHg] 

MPAo [mmHg] 

PVGsyst. [mmHg] 

PVG diast. [mmHg] 

ESV[mL] 

ED V\mL] 

SV[mL] 

FE 

RC [bpm] 

DC [L/min] 

RP [mmHg s/Ml] 

EmaxL [mmHg/mL] 

EminL [mmHg/mL] 

Coeur sain avec 

baroreflexe 

128.2121 

78.0345 

94.9605 

128.2798 

6.5957 

46.2992 

116.4643 

70.1651 

0.6025 

72.0744 

5.0571 

1.0095 

2.3936 

0.0659 

Cceur en IC systolique 

avec baroreflexe 

90.3665 

54.9820 

64.2250 

90.4124 

11.2328 

143.7268 

179.9982 

36.2715 

0.2015 

91.6184 

3.3231 

1.0490 

0.6050 

0.0659 

Coeur en IC systolique 

sans baroreflexe 

85.2738 

48.8000 

59.2898 

85.3190 

11.0240 

134.8579 

178.5896 

43.7318 

0.2449 

72 

3.1487 

1.0095 

0.6050 

0.0659 

4.3.2. SIMULATION DE L'lNSUFFISANCE CARDIAQUE 

DIASTOLIQUE 

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

valeur de l'elastance minimale gauche. En augmentant Emin de Emm = 0.0659 

[mmHg/mL] a Emin=0A9 [mmHg/mL] on obtient un ventricule en insuffisance 

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

volume d'ejection et de la pression a la fin de la systole. 

Ventricule en sante 
IC diastolique avec baroreflexe 
IC diastolique sans baroreflexe 

"20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 
Volume [mL] 

Figure 4.6. Simulation de l'IC diastolique avec et sans regulation. 

La pente de la relation pression-volume a la fin de la systole est la meme pour le 

coeur sain et en dysfonction diastolique, car la contractilite du ventricule n'est pas 

affectee par cette dysfonction. 

4.3.2.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE DIASTOLIQUE 

AVEC ET SANS REGULATION 

On note que le volume de remplissage du ventricule diminue en dysfonction diastolique. 

Cette diminution produit une baisse du le volume d'ejection systolique et done du debit 

cardiaque. La figure 4.6 permet de constater que le volume a la fin de la diastole et le 

volume d'ejection sont plus petits pour le systeme avec regulation carotidienne. On 
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pourrait penser que le systeme sans regulation carotidienne se comporte mieux que celui 

avec regulation, parce que le volume d'ejection est plus grand, mais il ne faut pas 

oublier que le systeme avec barorecepteurs compense cette perte de volume en 

augmentant le rythme cardiaque; par consequent, le debit cardiaque est plus grand pour 

le systeme avec regulation (voir le tableau 4.4). 

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

regulation carotidienne. 

Pao syst. [mmHg] 

Pao diast. [mmHg] 

MPAo [mmHg] 

PVGsyst [mmHg] 

PVG diast. [mmHg] 

ESV\mL] 

EDV[mL] 

SV\mL) 

FE 

RC [bpm] 

DC [L/min] 

RP [mmHg s/mL] 

EmaxL [mmHg/mL] 

EminL [mmHg/mL] 

Cceur sain avec 

baroreflexe 

128.2121 

78.0345 

94.9605 

128.2798 

6.5957 

46.2992 

116.4643 

70.1651 

0.6025 

72.0744 

5.0571 

1.0095 

2.3936 

0.0659 

Cozur en IC diastolique 

avec baroreflexe 

85.8883 

56.3039 

65.9889 

85.9289 

12.1400 

31.5306 

69.7819 

38.2512 

0.5482 

90.2804 

3.4533 

1.0354 

2.3936 

0.19 

Caeur en IC diastolique 

sans baroreflexe 

77.9336 

48.3311 

58.6391 

77.9734 

12.3666 

28.4255 

71.5591 

43.1336 

0.6028 

72 

3.1056 

1.0095 

2.3936 

0.19 

4.3.3. SIMULATION DE L'INSUFFISANCE CARDIAQUE COMBINEE 

Pour terminer, nous simulons l'insuffisance cardiaque combinee, dysfonction systolique 

et dysfonction diastolique, en diminuant Pelastance maximale de £ =2.3936 
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[mmHg/mL] a Emax=0.7 [mmHg] et en augmentant l'elastance minimale de 

Emln = 0.0659 [mmHg/mL] a Emjn = 0.14 [mmHg/mL] du coeur gauche. 

La figure 4.7 presente le diagramme pression-volume pour le ventricule en 

dysfonction systolique et diastolique. Evidemment, les deux effets agissent sur le 

systeme. L'insuffisance cardiaque systolique cause la diminution de la pente de la 

relation pression-volume a la fin de la systole et la dysfonction diastolique cause 

l'augmentation de la pression de remplissage et done la diminution de la compliance par 

la dysfonction diastolique. Les deux effets produisent la diminution du volume 

d'ejection et de la pression a la fin de la systole. 
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Figure 4.7. Simulation de l'IC combinee avec et sans regulation. 
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4.3.3.1. COMPARAISON DU SYSTEME EN INSUFFISANCE COMBINEE 

AVEC ET SANS REGULATION 

Dans le cas ou le ventricule se trouve en dysfonction systolique et diastolique, ce qui 

n'est pas le cas le plus habituel, on observe d'apres la figure 4.7 qu'il y a une diminution 

importante du volume d'ejection attribuable a 1'increment du volume a la fin de la 

systole et a la reduction du volume a la fin de la diastole. Le systeme baroreflexe 

compense un peu cette situation en augmentant la resistance systemique peripherique et 

le rythme cardiaque. 

Tableau 4.5 : Comparaison de la dysfonction combinee pour le systeme avec et sans 

regulation carotidienne. 

Pao syst. [mmHg] 

Pao diast. [mmHg] 

MPAo [mmHg] 

PVG syst. [mmHg] 

PVG diast. [mmHg] 

ESV [mL] 

EDV\mh] 

SV\mL] 

FE 

RC [bpm] 

DC [L/min] 

RP [mmHg s/mL] 

EmaxL [mmHg/mL] 

EminL [mmHg/mL] 

Caeur sain avec 

baroreflexe 

128.2121 

78.0345 

94.9605 

128.2798 

6.5957 

46.2992 

116.4643 

70.1651 

0.6025 

72.0744 

5.0571 

1.0095 

2.3936 

0.0659 

Caeur en IC combinee 

avec baroreflexe 

64.2969 

41.5983 

47.7403 

64.3271 

15.0366 

88.2873 

112.1004 

23.8131 

0.2124 

97.6100 

2.3244 

1.107 

0.70 

0.14 

Caeur en IC combinee 

sans baroreflexe 

59.0539 

35.2414 

42.5839 

59.0819 

14.7621 

80.5200 

111.5059 

30.9858 

0.2779 

72 

2.2310 

1.0095 

0.70 

0.14 
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A ce stade, on ne sait pas avec certitude comment se comporte le systeme 

baroreflexe. On sait que des changements se produisent pour compenser les differents 

types d'insuffisances cardiaques, mais la litterarure ne definit encore avec exactitude si 

les ajustements se produisent uniquement sur le rythme cardiaque et sur la resistance 

peripherique ou s'ils touchent d'autres parametres egalement. D'autres questions se 

posent: Que se passe-t-il avec les elastances des ventricules? Doivent-elles etres 

modifiees? Les reponses a ces questions pourront surement ameliorer la modelisation de 

ce systeme et constituent des avenues possibles pour la poursuite de ce travail. 
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CHAPITRE5 MODELISATION DES SYSTEMES EN 

ASSISTANCE 

5.1. MODELE DE L'ASSISTANCE VENTRICULAIRE 

Comme tous les dispositifs d'assistance ventriculaires (DAV) l'assistance 

CARDIANOVE VII (voir la figure 5.1), a ete con9ue pour ameliorer la qualite de vie 

des patients atteints d'insuffisance cardiaque. C'est une pompe mixte qui utilise a la fois 

le principe d'ecoulement axial et celui d'ecoulement radial [15]. On dit que ces pompes 

sont a debit continue car a charge constante le debit demeure constant. 

Figure 5.1 : Dispositif d'assistance ventriculaire CARDIANOVE VII. 

On obtient un modele mathematique de la pompe en construisant une correlation 

entre le coefficient de debit phi (q>) et le coefficient de pression psi (y/) en modifiant 

soit la vitesse de rotation ou bien la difference de pression entre 1'entree et la sortie de la 

pompe ou le debit, et en mesurant les parametres restants. Ces coefficients sont alors 

calcules avec les equations 5.1 et 5.2 respectivement: 
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<P-cod 
(5.1) 

¥ 
AP 

2 j 2 pco d 
(5.2) 

ou co est la vitesse de rotation en [rad/sec], AP la difference de pression entre 1'entree 

et la sortie de la pompe en [Pa], Q est le debit qui passe a travers la pompe en [m3/s], d 

est le diametre du rotor de la roue en [m] et p est la densite du sang en [kg/m" ]. 
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Courbe caracteristique DAV CARDIAnove VII 
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Figure 5.2 : Equation caracteristique (-) et points calcules (•). 

La figure 5.2, montre les points (y/,<p) obtenus a l'aide de simulation 

numerique. Les donnees ont ete acquises en variant la vitesse de rotation de la pompe 

ainsi que la charge pour obtenir le debit. 

La courbe qui caracterise le mieux cette assistance ventriculaire est un polynome 

de troisieme ordre (equation 5.3) : 

if/ = a0 + ax<p + a2(p
2 + a^q? (5.3) 
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ou, 

a0 =0.684761 

a, =-5.211399 

a2 =23.713481 

a}= -40.287488 

et dont le coefficient de correlation est R2 = 0.988469 

Si on remplace dans Pequation 5.3 les coefficients cp (equation 5.1) et y/ 

(equation 5.2), on obtient une deuxieme equation caracteristique : 

2 J2 AP = pcold 
Q 

+ <z, 
Q2 

co d 
• + a. 

Q 
3 \ 

ljb '^co'd9 (5.4) 

En modifiant la charge AP, a vitesse constante co, on peut calculer le debit Q 

qui doit etre fourni par l'assistance. La figure 5.3, illustre une famille de courbes 

statiques qui decrivent la relation entre la difference de pression a travers la pompe et le 

debit pour plusieurs vitesses de rotation. 
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Figure 5.3 : Equation caracteristique (P-V). 
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La plage nominale d'operation, c'est-a-dire la zone ou la pompe travaille 

normalement, se situe de 30 a 120 [mmHg] pour la difference de pression et de 2 a 6 

[L/min] pour le debit. 

5.2. SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE 

Un dispositif d'assistance ventriculaire est generalement utilise en support des patients 

hospitalises avec une insuffisance cardiaque systolique en phase terminale. 

Typiquement, ils sont implantes a l'interieur de la cage thoracique, une canule relie 

l'apex du ventricule a l'entree de la pompe et sa sortie est anastomosee a l'aorte 

(ascendante ou descendante). C'est la disposition prevue pour la pompe 

CARDIANOVE VII (voir la figure 5.4). 

Pour evaluer Pinfluence que le dispositif d'assistance a sur le systeme 

cardiovasculaire, il faut prendre en compte la contribution du debit sanguin fourni par la 

pompe. 

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

On considere que le DAV est branche en parallele entre le ventricule gauche et l'aorte 

ascendante (voir la figure 5.5). 

Modde de la pompe 

Q - > & + + & 

Coeui gnuclie 

Circulation systemique Cirailation pulinonnire 

X9 X10 
R34 L2 - « • R45 X 5 R56 

AAA.—W-f-W WV-
D3 D4 

r 
'Coeur droit 

X11 
R67 L3 - P . y . R76 L4 

AA/V -^^^ - rAAA-^^ 

Figure 5.5 : Schema du systeme cardiovasculaire avec assistance ventriculaire gauche 

Le systeme est done legerement modifie par rapport a celui presente a la section 

2.4.1, car Pimplantation de la pompe ajoute une contribution au debit qui circule dans le 

systeme. Comme l'assistance ejecte le sang dans l'aorte et prend sa source du ventricule 

gauche (figure 5.5), les deux premieres equations du systeme (2.13) sont modifiees car 

le debit qui sort du ventricule gauche est maintenant egal a la somme du debit qui 

traverse la valve aortique et le debit qui sort de la pompe. Le systeme cardiovasculaire 

en assistance est done modelise par un systeme d' equations mixtes avec douze equations 

differentielles et une equation algebrique (5.5). 
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(C]X)) = Qi,-Qn-Qp 

{C2X2) = Q]2-Q2,+QP 

(C3X3) = e 2 3 - a 4 

(c4x4)=e34-e45 

(c5jr5)=as-a6 

{cX) = Q*-&, 

(C7X7) = Q67-Q7i 

{CsXif) = Q7JS-Qm 

(Z,X9) = X2 - R2iQ23, - X3 

(L2Xl0) = Xi - R34QU - XA 

(LiXu ) = X6- R67Q67 - X7 

\L\XX2 ) = X7- RnQ7S - X& 

X2-Xx=pa)2d2 
a0 + at 

Or. 
cod3 

• + a QP 
3 "V 

co d 
+ a. 2 „ 2 J6 "3 3 79 £»VS 

(5.5) 

5.2.2. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE 

L'assistance ventriculaire s'utilise quand un patient est en insuffisance cardiaque 

systolique et done quand le debit cardiaque est reduit. Alors pour etudier le systeme 

cardiovasculaire en assistance, on simulera ce systeme en insuffisance cardiaque 

systolique (voir la section 4.3.1). De plus, comme la contractilite du ventricule gauche 

est affectee par cette dysfonction la valve aortique n'est plus capable de s'ouvrir et done 

reste fermee. Le debit cardiaque est alors donne par le debit de sortie de la pompe. 

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

cardiaque augmentent quand la vitesse de rotation de la pompe augmente. La resistance 
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systemique peripherique et le rythme cardiaque ne sont pas modifies et sont alors les 

memes que pour le systeme en conditions normales. A noter que la vitesse de rotation 

doit etre plus superieure a 2100 [rpm] pour ne pas provoquer le phenomene de suction. 

Tableau 5.1 : Parametres hemodynamiques pour un ventricule en assistance avec 

differentes vitesses de rotation. 

Vitesse de rotation de 

I'assistance [rpm] 

6100 

7360 

8000 

10000 

Pression aortique 

moyenne [mmHg] 

73.9963 

94.1942 

105.3196 

142.7620 

Pression ventricule 

gauche moyenne 

[mmHg] 

20.7401 

14.6985 

11.3994 

1.9284 

Debit cardiaque 

[L/min] 

3.9508 

5.0523 

5.6592 

7.7133 
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Figure 5.6 : Pressions cote gauche de la circulation. L'assistance ventriculaire est fixee a 7360 [rpm]. 
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Apres plusieurs experiences, nous avons ajuste la vitesse de rotation du DAV a 

7360 [rpm] pour obtenir le debit cardiaque necessaire pour couvrir les besoins de 

l'organisme. On constate qu'a cette vitesse le debit cardiaque est 5.0523 [L/min], un 

debit cardiaque normal chez une personne en sante au repos. De la figure 5.6 on note 

qu'a 7360 [rpm] la pression aortique est toujours plus grande que la pression dans le 

ventricule gauche et done la valve aortique effectivement reste fermee. 

5.3. SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE AVEC 

REGULATION CAROTIDIENNE 

Le diagramme de la figure 5.7 montre comment le systeme cardiovasculaire en 

assistance est relie au systeme d'autoregulation. La pression aortique qui est l'entree au 

systeme baroreflexe est capte par les barorecepteurs et done a difference du systeme 

sans regulation, le rythme cardiaque et la resistance peripherique sont controles par le 

systeme baroreflexe. Le systeme complet est done modelise comme deux sous systemes 

en parallele : le systeme baroreflexe, equations 3.5 a 3.15 et le systeme cardiovasculaire 

assiste equation 5.5. 

Pression 
aortique 

Systeme 
baroreflexe 

Systeme 
c ardio vas ciilaire 

Disposirif 
d'assistance 

Rythme cardiaque 
Resistance perqiherique 

Figure 5.7. Diagramme du systeme cardiovasculaire assiste avec regulation carotidienne. 
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5.3.1. SIMULATIONS DU SYSTEME CARDIOVASCULAIRE ASSISTE 

AVEC REGULATION 

Comme 1'assistance est utilisee quand un patient est en dysfonction cardiaque 

systolique l'elastance maximale du ventricule gauche est diminuee. On fixe cette 

elastance pour simuler le cas presente a la section 4.3.1, c'est-a-dire Emax= 0.605 

[mmHg/mL]. Apres plusieurs experiences (voir tableau 5.2 et figure 5.8) on a observe 

que pour atteindre une condition physiologique normale, c'est-a-dire un debit cardiaque 

de au moins 5 [L/min] et une pression aortique moyenne d'environ 90 [mmHg], la 

vitesse de la pompe devait etre au moins 6990 [rpm], on fixe alors, la vitesse de la 

pompe a cette valeur. 

Tableau 5.2 : Parametres hemodynamiques pour un ventricule en assistance avec 

differentes vitesses de rotation. Systeme avec regulation carotidienne. 

Vitesse de 

rotation de 

I'assistance 

[rpm/ 

6500 

6990 

7360 

8000 

8500 

Pression 

aortique 

moyenne 

[mmHg] 

79.9466 

85.8855 

91.5346 

96.762 

101.6549 

Pression 

ventricule gauche 

moyenne [mmHg] 

20.8412 

17.341 

13.6537 

10.0655 

6.7913 

Debit 

cardiaque 

[L/min] 

4.4566 

5.0547 

5.7091 

6.3786 

7.0408 

Rythme 

cardiaque 

[bpm] 

85.9087 

80.2289 

74.7242 

70.2109 

66.9517 

Resistance 

peripherique 

[mmHg/mL/s] 

0.9706 

0.9127 

0.8547 

0.8027 

0.7589 

De meme que pour le systeme cardiovasculaire sans regulation nous avons ajuste 

la vitesse de la pompe pour fournir le debit cardiaque necessaire. On observe qu'a 6990 

[rpm] la pression aortique moyenne est 85.8029 [mmHg] et la pression ventriculaire 

gauche moyenne est 17.6496 [mmHg], le debit cardiaque atteint est done 5.05484 

[L/min]. 
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Figure 5.8 : Pressions cote gauche de la circulation. L'assistance ventriculaire est fixee a 6990 [rpm]. 

Maintenant que les modeles du systeme cardiovasculaire assiste avec et sans 

regulation carotidienne ont ete etudies separement nous pouvons les comparer et evaluer 

rinfluence que le systeme de regulation a sur le systeme cardiovasculaire. On observe 

que pour reussir le meme debit cardiaque, environ 5 [L/min], le systeme sans regulation 

a besoin de faire fonctionner la pompe environ 400 [rpm] plus vite. Autrement dit, pour 

la meme vitesse de rotation par exemple 7400 [rpm] la regulation du systeme 

baroreflexe apporte un debit cardiaque de 0.6264 [L/min], environ 10% du debit total. 

On remarque aussi une diminution des pressions moyennes dans le systeme 

cardiovasculaire autoregule. 

L'impact du systeme baroreflexe sur le systeme cardiovasculaire 

hemodynamique est done important pour 1'implementation du systeme de controle, car 

l'objectif du controleur est de fournir le debit necessaire pour couvrir les besoins 

energetiques de l'organisme. 
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CHAPITRE 6 STRATEGIE DE CONTROLE 

6.1. VARIABLE DE CONTROLE 

II y a plusieurs indices utilises par les medecines pour evaluer la fonction ventriculaire 

gauche [70-74]. Un des ces indices est le travail d'ejection (SW = Stroke work). Le 

travail d'ejection (TE) est la surface delimitee par la courbe pression-volume (voir la 

figure 6.1) et done se calcule comme 1'integrate de la pression en fonction du volume 

ventriculaire. C'est ce que le ventricule delivre au systeme cardiovasculaire, en termes 

de pression et de volume. 

Pression J^ 
VG 

PFS 

PFD 

PdV 

Vr VPS VFD Volume 
VG 

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

travail d'ejection. 

En general en clinique le travail d'ejection se calcule comme le produit du 

volume d'ejection ventriculaire fois la difference de pression entre la pression aortique 

et la pression capillaire bloquee [70-74] (equation 6.1). 
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TE = SV(PAo-PCB) (6.1) 

La pression capillaire bloquee est une pression qui est mesuree habituellement 

en clinique pour diagnostiquer la severite de l'insuffisance cardiaque ventriculaire. Cette 

pression fournit un estimee de la pression dans le ventricule gauche. Comme notre 

modele calcule la pression ventriculaire, la pression capillaire bloquee sera estime a 

partir de la pression dans le ventricule gauche, alors l'equation 6.1 devient: 

TE = SV(PAo - PVG) (6.2) 

Le travail d'ejection a ete choisi comme indice de controle pour deux raisons. La 

premiere evidemment parce que c'est un parametre avec lequel on peut 6valuer l'etat 

inotrope du ventricule gauche, c'est-a-dire qu'on peut estimer la propriete de 

contractilite du ventricule et done le degre d'insuffisance cardiaque du patient. Et la 

deuxieme parce que la pompe (assistance ventriculaire) fournit une puissance, c'est-a-

dire travail par unite de temps, et non pas un volume ou une pression. C'est finalement 

l'organisme qui determine et traduit cette puissance en pression et debit. 

Le travail d'ejection sera calcule comme l'integrale de la difference de pression 

entre l'aorte et le ventricule gauche fois le debit pompe par l'assistance : 

\(PAo-PVG)Qpdt (6.3) 
0 

Une fois definie la variable a controler il faut determiner quel sera la reference a 

suivre par le controleur. De la litterature [18, 19, 70-74] on sait que normalement le 

travail d'ejection est de 3000 a 8900 [mmHgmL/s], c'est-a-dire de 0.4 a 1.1866 [W]. 

On etablira alors comme reference a suivre 5600 [mmHg mL/s] (0.7466 [W]) c'est-a-

dire que pour une difference de pression d'environ 66 [mmHg] l'assistance va fournir 
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un debit cardiaque de 5.1 [L/min]. Cette reference est valide pour un sujet qui est au 

repos, evidemment si le patient fait de l'activite physique la reference doit etre modifiee 

pour que la pompe puisse fournir plus de debit. 

6.2. CONTROLEUR PROPOSE 

Le systeme de controle doit etre capable de s'adapter rapidement aux besoins de 

l'organisme. II doit done fournir la vitesse de rotation de 1'assistance ventriculaire de 

facon a procurer un debit cardiaque normal pour un patient en insuffisance cardiaque. 

Le controleur que nous proposons dans ce memoire respecte ces conditions. La structure 

du systeme de commande propose est decrite par la figure 6.2. La variable de 

commande (sortie du controleur) est la vitesse de rotation du DAV. L'erreur entre la 

reference (travail d'ejection requis) et le travail d'ejection mesure est Pentree du 

controleur. La variable a controler est la moyenne du travail d'ejection dans le cycle 

cardiaque (voir la section 6.1). 

Systeme a controler 

Reference 

Travail d'ejection' '-
de reference 

Eneiu- Controleur 
Commande 

Vitesse 
Dispositif 

d'assistance 
QP 

Calciil du travail 
d'ejection moyen 

PAo 
PVG 

Qp 

Systeme 
baroreflexe 

Systeme 
caitliovasculaiie 

Variables 
hemo dynamique s 

Figure 6.2. Diagramme en boucle fermee du systeme de commande. 
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Comme le systeme a controler est un systeme avec des non linearites complexes, 

les techniques de controle classique sont difficiles a appliquer. On utilisera un regulateur 

a action proportionnelle-integrale PI pour controler le travail d'ejection. Le controleur 

doit etre robuste et doit etre capable de s'adapter aux modifications hemodynamiques 

(variations de Pelastance du ventricule) et aux changements dans l'activite physique 

(repos, exercice). 

6.2.1. REGULATEUR PI 

Le regulateur PI (action proportionnelle-integrale) est une combinaison d'un regulateur 

P et un regulateur I [75-77]. Le signal de commande «(/) dans sa forme classique est 

decrit par: 

u(t) = Kpe(t) + Ktje(T)dT (6.4) 
0 

ou e(V) est l'erreur entre la reference et la variable a controler et ou Kp et Kt sont les 

gains du controleur a determiner. 

L'equivalent numerique du regulateur PI [78, 79] est: 

*e((h-\)T) + e(hT) 
u(kT) = Kpe(kT) + KiYJ-^ V (6-5) 

Le regulateur PI numerique que nous proposons met a jour la vitesse de rotation 

de la pompe de la facon suivante : 

^ + i = ® * + A ® (6.6) 
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, , * e((h-l)T) + e(hT) 
Aco = Kpe(kT) + K ^ J (6-7) 

ou cok est la vitesse a l'instant precedant, Aco est la sortie du controleur PI, Kp et K, 

sont les gains a regler et e(kT} est l'erreur : 

e(kT) = TEKf-TE(kT) (6.8) 

Idealement la sortie du controleur doit etre egale a la reference c'est-a-dire que 

l'erreur statique (erreur en regime permanent entre la sortie du controleur et la loi 

d'entree) doit etre nulle, mais on considere acceptable une erreur de moins de 1 %. Le 

temps d'etablissement doit aussi etre petit car on veut que la vitesse de l'assistance 

s'ajuste le plus rapidement aux changements du systeme. Un temps d'etablissement de 

moins de 20 cycles est desirable. Les gains du controleur sont alors fixes pour atteindre 

ces objectifs (Kp = 0.095 et Kt = 0.089). 

6.3. RESULTATS 

L'algorithme de controle etudie a la section 6.2.1 a ete mis en oeuvre dans le 

logiciel MatLab (© MathWorks Inc.). Pour demontrer l'efficacite et la precision du 

controleur on fera plusieurs experiences. Premierement on simulera le modele assiste en 

defaillance systolique, c'est-a-dire pour Emax=0.605 [mmHg/mL] (normalement 2.3936 

[mmHg/mL]), au repos. Le controleur doit etre capable de s'ajuster automatiquement et 

doit suivre la reference qu'on lui demande 0.7466 [W] (5600 [mmHg mL/s]). Les 

resultats de la figure 6.3 montrent que la reference est atteinte apres 15 cycles et que la 

vitesse de rotation de la pompe pour atteindre cette reference est 7024.8806 [rpm]. Le 

debit cardiaque est 5.0881 [L/min], le rythme cardiaque est 79.9343 [bpm] et la 

resistance systemique peripherique est 0.9192 [mmHg s/mL] 
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Figure 6.3. Variables hemodynamiques et reponse du controleur pour une reference de 0.7466 [W]. 

II a ete demontre qu'apres 1'implantation d'un DAV le ventricule recupere sa 

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

un temps. Le controleur devrait done etre capable de s'ajuster a cette modification 

hemodynamique. La figure 6.4 montre les variables hemodynamiques pour le systeme 

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

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

d'Emax (Emax=0.&9 [mmHg/mL]). On observe que le controleur s'ajuste sans 

problemes a cette variation de l'elastance. Le travail d'ejection desire est retrouve a une 

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

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

gauche diminue et done pour maintenir le meme travail d'ejection de reference le debit 

cardiaque augmente. 
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Figure 6.4. Variables hemodynamiques et reponse du controleur pour une modification d'Emax dans le 

cinquantieme cycle. 

Finalement nous simulons le modele assiste en insuffisance cardiaque systolique 

(Emax=0.605 [mmHg/mL]), mais pour differents niveaux d'activite physique. La 

reference a suivre par le controleur doit done etre modifiee car le travail d'ejection est 

maintenant plus grand 1.7998 [W] (13500 [mmHg mL/s]). 

L'exercice est simule en ajoutant un delai a la voie efferente sympathique et 

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

fes = fa.m + (fes.O ~ / « . . ) eXP~K'L - dilaiK (6.9) 

f = 
J ev 

fev,0+fev,o,exp 
J cs J cs,Q 

V ^ev J 

l + exp J cs Jcs.O 

V 'vev J 

• delaim (6.10) 
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ou delai_es = 5.2 [pic/s] et delai_ev - 5 [pic/s]. 

Un delai est aussi introduit a la resistance systemique peripherique pour simuler 

la dilatation des vaisseaux sanguins due a l'activite physique [12, 80, 81]. 

L'exercice a ete simule pour une periode de cent cycles a partir du cinquantieme 

cycle. Les resultats des figures 6.5, 6.6 et 6.7 montrent que pour les premiers cinquante 

cycles, quand le systeme est au repos, les variables hemodynamiques se comportent 

comme dans la premiere experience. Quand l'activite physique est induite le systeme 

baroreflexe regule les variables hemodynamiques, le rythme cardiaque augmente a 

103.8738 [bpm] et la resistance systemique peripherique diminue a 0.5178 [mmHg 

s/mL]. La difference de pression entre la pression aortique et la pression du ventricule 

gauche diminue et le debit fourni par la pompe augmente a 9.3282 [L/min]. La nouvelle 

reference est atteinte autour du quatre-vingt-cinquieme cycle a une vitesse de 

9629.1052 [rpm]. 
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Figure 6.5. Variables hemodynamiques; pression aortique, pression du ventricule gauche et debit de la 

pompe pour differents niveaux d'activite physique. 
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6.3.1. BRUIT DE MESURE 

Pour tester la robustesse du controleur nous introduirons du bruit gaussien a la 

variable de controle, c'est-a-dire au travail d'ejection. Puisqu'on mesure la pression 

aortique et la pression dans le ventricule gauche, nous ajoutons le bruit a ces variables et 

done indirectement au debit fourni par la pompe et au travail d'ejection. Le bruit 

gaussien sera introduit avec la fonction awgn du logiciel MatLab (© Math Works Inc.). 

Les figures 6.8 et 6.9 montrent les variables hemodynamiques et la reponse du 

controleur pour un bruit gaussien de 25 [dB]. On observe que le debit et la pression 

aortique sont tres bruites, par contre le bruit n'affecte pas la variable de commande 

(vitesse de rotation de l'assistance). On peut alors conclure que Palgorithme de controle 

propose est robuste. 
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Figure 6.8. Variable hemodynamiques avec bruit de mesure. 



83 

10 20 30 40 50 60 

10 20 30 40 
Cycle 

50 60 

Figure 6.9. Variable de controle et reponse du controleur avec bruit de mesure. 
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CONCLUSIONS 

L'implementation d'un modele precis et liable du systeme cardiovasculaire et le 

developpement d'une strategie de controle pour un dispositif d'assistance ventriculaire 

en support des patients en insuffisance cardiaque systolique en phase terminale a ete 

mise en oeuvre dans ce memoire. 

Le modele du systeme cardiovasculaire a huit chambres presente dans ce travail 

est une representation assez precise et fidele et offre un avantage par rapport a celui de 

six chambres, il considere le phenomene de l'onde dicrote. Le systeme a huit chambres 

est modelise comme un circuit analogue avec des resistances, capacitances et 

inductances. Nous avons recalcule ces parametres pour obtenir des reponses 

physiologiques normales. Deux modeles de l'elastance du ventricule ont ete etudies le 

modele presente par Sunagawa et ah et le modele introduit par Stergiopulos et ah Les 

resultats montrent que malgre des pressions du cote droit du coeur un peu elevees, elles 

peuvent etre considerees dans les rangs normaux pour une personne en sante. La 

circulation systemique se comporte comme attendu et les variables hemodynamiques 

comme le debit cardiaque, les volumes ventriculaires et la fraction d'ejection le font 

aussi. 

Le systeme baroreflexe a ete introduit pour etablir Pimportance de 

l'autoregulation chez un patient en insuffisance cardiaque. L'integration du modele 

baroreflexe au modele du systeme cardiovasculaire en assistance a ete etudiee. Les 

simulations montrent que le modele combine est precis et reproduit le comportement des 

donnees experimentales telles que rapportees dans la litterature pour une personne en 

sante et pour un patient en defaillance systolique au repos et en exercice. En modifiant 

certains parametres du systeme cardiovasculaire nous pouvons simuler differents types 

d'insuffisance, si on compare le comportement du systeme cardiovasculaire sans 

regulation avec le systeme cardiovasculaire regule, on remarque que des changements 

hemodynamiques se produisent dans le systeme avec regulation quand les dysfonctions 

se presentent. Le systeme baroreflexe induit des modifications dans la resistance 
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peripherique et le rythme cardiaque, ces modifications (augmentation du rythme 

cardiaque et de la resistance systemique peripherique) creent des changements dans le 

debit cardiaque. 

La strategic de controle physiologique implemented incorpore l'apport des 

barorecepteurs en terme de debit. En introduisant cette information a 1'entree du 

controleur l'algorithme de controle relie les changements hemodynamiques produits par 

le systeme de regulation et ajuste la vitesse de rotation de 1'assistance pour fournir le 

debit cardiaque necessaire. L'indice de commande choisi est le travail d'ejection, cet 

indice est largement utilise en clinique pour evaluer la condition du patient. De plus il ne 

faut pas oublier que la pompe fournit une puissance et non pas un volume ou une 

pression et que c'est enfrn l'organisme qui traduit cette puissance en pression et debit. 

Les resultats des simulations montrent que : (1) le controleur propose s'ajuste et 

repond au changement physiologiques a la suite de l'activite physique et apres la 

recuperation de la capacite de contraction du ventricule; et (2) le controleur developpe 

repond assez rapidement a ces modifications et proportionne la vitesse necessaire pour 

avoir une erreur statique presque nulle. De plus, il est robuste par rapport au bruit de 

mesure car meme si on ajoute du bruit aux variables le controleur est capable de 

s'ajuster aux exigences. 
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