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RESUME

Cette thése presente des modéles de l'activité €lectrique du coeur et leur utilisation pour Ics
sunulations de Iélecrocardiogramme  de swiface, c'est le  probleme direct dec
I'€lectrocardiographie.

Nous commengons le travail avec une vue d'ensemble des bases biophysiques qui forment Ics
ouuls de compréhension de tous Ies modéles de cocur et le calcul des potenticls de surface,

Les équations de base du volume conducteur et los dutiérentes tlechniques utlisées dans leur
resolution, la caractérisation bidonwaralc du myocarde, la propagation dans le tissu cardiaque ct
les formulations de la source cquivalentc ont toules é1¢ revues,

Nous revoyons quelques modcles mathcmatiques utilisés dans la simulation ef leur résultats. Ces
modeles ne représentent pas une géometrie précise de la forme du torse et du coeur, et ks
simulations de I'ECG sont ,4 PIEmicre vue, un¢ bonne approximation. Finalement nous
lermunons notre travail par une approche du probléme inverse, modélisé par la fonction dc¢

Laplace (équation ditferenticlle) en coordonnées sphériques.



INTRODUCTION

Cette thése présente la théorie de la genese de I'électrocardiogramme (ECG), un
nombre de concepts théoriques qui sont la base de la compréhension  des potenticls
bio€lectriques sont discutes. En retour, ccs concepls sont utilisés pour developper un modele de
I'électrocardiogramme humain qui relie les potenucls de surface du corps a la distnbution dcs
potentiels d’action cellulaires dans le coeur,

Notre but sera la physique de la bioélectricité. Beaucoup de ce qui a trait a la biophysique a ét¢
developpé avant 1960. La réaction de 1a physique, chnologie, biologie, et les aspects médicaux
de I'électricité fournissent une histoire fascinante.

La mesure des potenticls bioclectniques a remis en Cause(delic) I'ctat de la technologic durant I
18 eme siccle, et ce défi a conduit a beaucoup d’amcélioration ¢n instrumentation et cn
calculateurs numeénqucs.

I'y’a une décennie fut célébré le centenaire du prenuer enregistrement de 'ECG humain pur
Waller (1887) qui utilisa un élccrométre capillaire. [1]

L ¢lectrocardiographic devenait cliniquement faisable avec I'invention du galvanometre a il par
W. Emnthoven. [2]

FN.Wilson préscnte la théoric de base de L fayon dont Ies cellules produisent les potenuels dans
le milicu environnant. [3). A la fin de la scconde guerre mondiale, un nombre de chercheurs
nstruits comme ingénicurs el physicicns tournent leur attention vers I¢lecrocardiographic.
Beaucoup de ce premier ravail était inclu dans une conférence organisée par I'académic dcs
sciences de NewYorh.[4)

En 1960, un document se rapportant aux aspects théoriques de I'ECG est paru dans la revue
Proceedings of the Institute of Radiocngincers.[$)

R. Plonscy a édité un bon livre « Biodlectric phénomena ».[6)

I-LE ROLE DE I INGENIEUR:

L’ingénicric biomédicale est I'application de 1a science de I'ingénicrie ct la technologic
de la biologie et la médecine. A I'intérieur de ces divers champs, il faut classifier les activités de
I'ingénicur en biomédical comme suit:
1-Instrumentation.
2-Interprétation de l'ordinateur comme une aide au diagnostic.




3-Imagerie.

4-Aides sensoriclles, prothéses, et autres moyens thérapeutiques.

5-Applications de la physique et la théorie des systémes en systémes physiologiques incluant le
dévcloppement de modéles mathématiques.

6-Biomateriels.

Le systeme  cardio-vasculaire a été testé pour ctre un terrain fertile particulicr pour
Pingénieric biomédicale. Méme a I'intérieur de ce faible contexte de I'¢clectrophysiologic
cardiaque, les ingénicurs biomédicaux ont ¢été actits dans les domaines cités plus haut..
L’¢lectrocardiographe ¢st un instrument de diagnostic majeur de I’électrophysiologie cardiaque.
En plus, les cardiologues ont wouvé crucial dans certaines situations  d’¢tudier  les
clectrogrammes enregistrés dircctement a parur du cocur par Pintenmédiaire d'un cathéter
nscre dans la veine ou Partére ou au temps de la chirurgie. Ces études cntiainent usucllement
une presentation d’un stimulus de temps dans la forme de la pulsion électrique du cocur ¢t
I'obscrvation de sa reponse. Finalement nous pouvons noter I'utiisaion des techniques du
signal moyen o 100 ou plus de battements sont nécessaires pour e¢xuawre un signal dont
I’amplitude est trés petite.

L’clectrocardiographe est centainement le moyen de diagnostic meédical qui a regu Ies premiers
ct Ies plus intenscs études du point de vue de standardisation. Des recommandations publices
sur une penode de 35 ans ont été adiessées telles les questions de  spécitications de
performance.[7], (8]

L’ECG a €€ le premier signal diagnostic a éure étudic pour automatser linterprétation avec
'aide d’un calculatcur numéniquc.

Des programmes d’ordinalcur sont maintecnant incorporés dans des microprocesseurs qui sont
construits a I'int¢ricur d'électrocardiographes portables.

L’imagerie joue un rdle majeur dans I'ingénicric biomédicale, un nombre de modalites
d'imagenes ont ¢i€ développés ou sont en woic de I'éue. Le succes majeur de la recherche
¢lectrocardiographic serait de fourmnir des images de regions ischémugues Jdu coeur.

Le cocur est unc pompe. Le minutage de la pompe est determiné par I'événement
clectngue qui est le sujet de cetle présente discussion. La maltonction de l'acuon de pompage
du coeur peut mener a la morbidité et la mort. Méme quand le muscle cardiague cst capable
d’une contraction vigourcuse normale, il peut paraire une malfonction du systéme de
conducuon électrique qui scra suivie d'une attaque (occlusion coronaricnne), ou les régions du

muscle cardiaque ont ét¢ touchdes a cause d’une interruption d’approvisionnement cn sany



(ischémie). Le muscle affecté perd généralement quelque ou tout de sa capacité de contraction,
a ¢c méme moment un trouble sévére du sysicnie d¢ conducuon élecuique peut paraitre.
Dépendement de la maladic, 1’atfaiblissement mécanique des parties localisées du coeur ne
compromet souvent pas protondément sa capacité de pomper le sang.

La mort cardiaque soudaine compte pour 15 a 20% de tous les décés de causes naturelles dans
les pays industrialisés. Approximatvement, la moitié de ces déces cardio-vasculaires sont
soudains. A ce propos de cette moitié de ces décés soit une ischémic aigué au niveau du coeur.
Les autres victimes de decés cardiaques soudams ont des cocurs chroniquement instables.
L’ewvidence présente est que 85 a 90% de ces personnes meurent a cause de I'arythmie culnunée
de la fibnllation cardiaque ou I’activité cardiaque ¢€lectrique est désordonnée et I'action de
pompage disparait.

La thérapie pour la fibrillation ¢st de délivier une large pulsion de courant a I'intéricur du coeur
par un dcfibrillateur. Beaucoup de victimes de ces décés soudains sont maintenant en voie

d’eure ressusciter a ’hopital.

CONCILUSION:

Nous présentons un développement des bases biophysiques pour comprendre
I'electrocardiogramme. Des sources bio¢léctniques prennent naissance de 1activité ¢lectnique du
cocur au niveau cellulaire. La relation de ces sources, qui peuvent éue formellement
représenices comme des courants imprimés aux potenticls implique une solutiun du probléme
du volume conducteur.

Cctie solution est basée sur le théoréme de Green. Les sources sont relices au potentiel d’acton
transmembranaire a travers e modéle bidomaine du muscle du cocur. Les aspects mucro ¢l
macroscopiques du modele bidomaine sont développés. Les transformations  de la source
considérées incluent mulupoles, multiples dipoles et le remplacement de la  distribution
volumique avec des distributions sur la surface du coeur. Les intervalles de temps des ondes
sont rapportés au temps d’excitation et a la durée du potenuel d’action. La théone résulie des
bases d’un modele calculateur de I'¢lectrocardiogramme qui relie kes poienticls de surtace a la

distnibution spatiale et temporelle des potenticls d’action du coeur.



CHAPITRE I

LA THEORIE DE
L’ELECTROCARDIOGRAMME



I-1- INTRODUCTION : [9]

L’électrocardiogramme est Ienregistrement 4 la surface du corps des variations de

potenticl provoquées par la dépolanisation et la repolarisation cardiaque.
Nous nous proposons n’ayant en vuc que I'intérét pratique de cette technique, d’exposer
successivement ¢

-le phénomene bioélectrique;

- les bases physiologiques de I’¢lectrocardiographie ;

- La technique d’enregistrement ;

- L’Ctude de Pélectrocardiogramme normale;

- ¢t de fagon schémaugque, les éléments du diagnostic ¢lectrique des différents types de
cardiopathues.

1-2- LE PHENOMENE BIOELECTRIQUE:

Les ussus du corps sont taites de cellule, immergees dans du fluide. Les cellules sont

cntources  de membranes a travers lesquelles des ions ¢t des molécules peuvent passcr dans
toutes les directions. Le conurdle de masse du transport par la membrane est I'aspect majeur du
processus de vie au niveau cellulaire. Fn gencral 'inténeur de la cellule a un potenucl négaut
par rapport a 'exténcur. Cette ditiérence de potenticl est typiquement au tour d'un dixiéme de
volt. Dorénavant les ccllules a Iétat de repos sont clectnquement polarisées. Centaines cellules
musculares et nerveuscs exhibent un phcnomene par lequel le potenticl transmembranaire
plutot abruptement se dépol.rise ¢t ensuite retourne a I'ctat de repos. L’¢change de potenticl
s’accompagne d'un mouvement d’ions a travers La membrane. Le chenun de retour pour ¢
courant transmembranaire nécessite souvent e corps entier, ainsi Iactivit dlectrique des cellules
resulte en courants ot champs ¢lectngues partout dans le COorps.

La propagation dec I'activite clectngue d'une cellule 3 une autre a licu au mveau des tonctions
specialisces entre deux cellules appelics synapse.

Dutéremment du muscle squeleuque, dont 1a contraction est déclenchee par des newroncs
moteurs, le cocur bat spontanément et avee rythme. En plus la communication entre cellules
dans le coeur est électrique et ne nécessite Pas un transmeticur chimique. Les courants prenant
naissance lors de la dépolarisation de la cellule sont gencralement assez grand pour dépolaniser
les cellules voisines. L’activité initiée d’une région se propagera dans tout le coeur. Il existc des

régions dans le coeur ou des cellules speciales (pacemaker) se polanisent et se depolanisent



spontanément comme un oscillateur de relaxation, donnant licu a une impulsion qui sc
propagera vers les cellules voisines et éventuellement dans tout le coeur, le¢ premier stimulateur
cst le nocud sinoatrial (SA) situé dans I'oreillette droite. Un nombre de facteurs controlent la
vitesse des cellules stimulatrices, notamment chimiques, libérés par I'acuvité des fibres
nerveuses sympathiques et parasympathiques qui innervent le noeud sinoatrial (¢t d’autres
regions du coeur). Le cocur possede normalement deux stimulatewrss, le battement est
usucllement initié par le nocud sinusal (SA), un sccond stimulateur est localisé dans le nocud
aunculoventnculaire (AV). La vitesse mntnnséque du simulateur auriculoventniculaire (AV) est
lente par rapport a celle du nocud sinusal et clle sera encore plus lente s’il ne regoit pas unc
impulsion durant une période de temps correspondant a sa vitesse Intrinscque, et i initicra un
battement d’échappement.

La séquence normale de ces événements est la suivante: Une impulsion prend ongine dans le
nocud sinusal ¢t est conduite a travers le muscle aunculaire. Normalement la région entre
Porcilette et les ventricules qui conuennent les quatres vahves ne conduit pas I'impulsion
cardiaque sauf a travers un faisceau specialisé de cellules, e nocud auriculoventriculaire. La
Mitesse de conduction dans le nocud AV est relativement lente, résultant en un délai entre
Pacuvation des oreillettes et des ventricules. L’ impulsion cardiaque ¢merge des nocuds AV
dans le faisceau de Hiss qui sc divise en un faisceau gauche et droit. Le faisccau gauche sc
divise davantage en fascicules ¢t les deux faisceaux se ramifient en un réscau de mailles, les
fibres de Purkinje qui couvrent une large surface des ventricules et du septum interventnculaire,
generalement sur la surface interne. _

La conduction a travers ce sysi¢me de conduction spécialisé est relativement fixe, le systéme
sert a transporter I’excitation rapidement vers de larges surfaces des ventricules, a partr
desquelles il se propage encore lentement a travers le muscle ventriculaire. I’excitation de
chaque cellule est suivie par un recouvrement. La figure-I-1- montre un bloc diagramme

schématque du systeme de conduction électrique du cocur.

séquences accessoires

noeud sino muscle noeud auriculo | |systeme de muscle
auriculaire [ | auriculaire || ventriculaire ["]conduction [~]ventriculaire




Les maladics du systéme de conduction ou d’autres régions du coeur peuvent résulicr
dais una largy variétd de pertwibations du rythine du covur, 1 conduction poul 8 Lrulngde dais
une région ou complétement bloquée. Des battements peuvent se propager ¢t s’¢leindre  quand
clles rencontrent un tissu rétractaire. Allernativemnent elles peuvent rencontrer un  tissu
parucliement réfractaire et éure conduites plus lentement et réagssent réciproquement avee un
battement sinusal. Dépendement du temps, une region d'un tssu peut exhiber un bloc
unudirectionnel, I nocud sinusal peut tourner urcgulicrement, ces phénoménes donnent dans
beaucoup de cas, des dysrythmics observables dans I'electrodiagramme.

Les mécanismes de bases des disrythmues sont encore un sujet d'investigations actives. es
chercheurs sont intéressés par les mécansmes coruques regissant le potenuel d'acuon, le trace
de la propagation de I'exatation ¢t Pellet des diogucs. L'un des premuers modcle
phénomeénologique de la disrythmic a ét¢ I'analogic de I'oscillateur Jde relaxation développée par
Van der Pol et Van der Mark [10)

s ont monu¢ qu'un simple systéme non hncaire posscde une niche vancte de débits dont
beaucoup correspondent aux dysrythmucs du coceur.

Moc et Abidskov [11] ont développé un modeéle de fibrillation qui utiise un arrangement
bidimensionncel de cellules.

le modéle montre qu’ensemble la propagation normale ainsi que son activité turbulentc
auto-soutenue ont beaucoup de similantés que la tibrillation cardiaque.

Comme avee le muscle squeletuque, la contraction des cellules du cocwr est régic par lc
calcium. La contraction du muscle auriculaire augmente le mouvement du sang de 'oreillctic
gauche vers le ventnicule gauche a wavers la vahe mutrale, ¢t de Poredlette droite vers le
ventncule droit a travers la valve ticuspide. La contraction de ventricules résulte en ¢jection du
sang du ventncule gauche a wravers la valve aorique dans la circulation systémique et du
ventricule droit a travers la valve pulmonaire dans la circulation pulmonaire.

I-3- QU'EST CE QUON APPREND A PARTIR DE L’ECG:

'y a deux aspects pour interprétation de I'ECG, I'un concerne la morphologie des

«ondes » et « compiexe » qui torme le cycle complet cardiaque. L'autre conceme le calcul du
temps des événements et Ies variations des formes observées sur beaucoup de battements. Tout

changement de Iactivité €lectrique cardiaque ou dans le volume conducteur peut étre réfléchi
sur 'ECG et foumnit une information diagnostic.



L’activitg électrique cardiaque implique une forme de P'impulsion du potenticl d’action et sa
propagation A travers le coeur. Celte activité élecrique déterminc les sources biodlectrigucs.

Les changements de diagnostic sur I'ECG d’onginc cardiaque peuvent étre calégornsés comme:
1-3-1- Lésion :

La Iésion des régions du cocur comme un résultat d’une ischémie due a un
retrécissement ou unc occlusion des artéres coronaires alimentant le coeur méne a un
chargement des potentcls d’action ef la propagauon de I'impulsion.

La Iesion peut €tre transitoire ¢t réversible comme durant I'exercice ou les premicres phases de
Pinfarctus du myocarde, ou bicn elle peut devenir permanente apres quelques heures. Un
exemple du type de changement obscrvé sur I'ECG est un changement de la ligne de basec au
niveau du scgment ST qui fait partie de la forme d’onde entre la fin du QRS ¢t le début de T.
I-3-2- Elargissement :

Le changement de torme ou position du coeur peut resuller sur les changements de
I'ECG, I'importance particuliére est I"élargissement ou hypertrophic d’ur ou de plusicurs des
chambres du cocur. La cavité auriculaire ou ventriculaire peut s'élargir, ou la séparation
musculaire peut devenir ¢paisse
1-3-3- Defauts de conduction:

La maladic de toutes les structures comprenant le systeme de conduction spécialisc,
peut resulter en une altération de propagaton de I’excitation ¢t du temps de recouvrement. Ces
changements typiques incluent un ficinage de la conduction et un blocage de I'impulsion.
[-3-4- Rythme:

L’information au sujet de la vitesse du cocur est genéralement tacilement extraite de
IECG, Pintérét immédiat cst si la vitesse cst trop lente (Bradycardic) ou wop rapide
(Tachycardic), que la vitesse venuiculaire soit la meéme que la vitesse aunculaire, si ou non la
Vitesse est irrégulicre, que la perturbation est auriculaire ou ventnculaire. ..

1-3-5- Effets ioniques :

Le potenticl d’action cardiaque dépend de la concentration extracellulaire de tels ions
comme le potassium et ke calcium, additionncllement a la presence de certaines drogucs
cardioropiques telle que l¢ digitatis.

Des niveaux anormaux peuvent altérer 1’ activité ¢lectrique ct sc manifester par des changements
sur I'ECG.



Des stmulatcurs artificicls sont désignés pour injecter des pulsions de courants dans le cocur,
pour cornger certaines perturbations du rythme. Ces pulsions de stimulatcur sont observablcs
comme des artefacts sur 'ECG, et ensemble avee les signaux cardiaques fournissent unc

information importante concernant la fonction du stimulateur.

I-4- LES BASES BIOPHYSIQUES DE L’ELECTROCARDIOGRAPHIE:

Toute cellule vivante est polarisée. Au repos, Sa tace externe est positive et sa face

interne négative lors de 1'activation des transtcrts 10niques transmembranaires ont licu et la
polansauon s’inverse (négativité externe POSIUMILE 1nterne).

Stl'on enregistre, grace a des clectrodes les phénomenes ¢lectriques correspondant a la phasc
d’activation puis a la phase de repos on voit que 'enregistrement comporte deux composantes
successives de sens opposé qui correspondent a,

- La premucre a la dépolansanon,

- La scconde a la repolansation de la fibre.

Ccs donnees generales peuvent étre transposées au cas du cocur et de I'¢lecrocardiographic.

I-4-1- La dépolarisation cardiaque:

a) Le noeud sinusoidal de Keith et Flack est le point de départ de I’activité myocardique.
C’est un centre autonome, délivrant 70 a 80 impulsions par minute, il est situé a proximité de
I"abouchement de la veine cave supéricure, dans la région postero-externe de Ioreillette
droute.(Fig-1-2)

b) L’influx se propage ensuite dans le myocarde auriculaire.

I n’y a pas de voie de conducuon ditférenciée ; ’onde de depolanisation gagne de proche en
proche Doreillette droite, le scptum inter-auriculaire puis I'oreilletie gauche;.

La wvitesse de conduction est de 0,50 a 1,20 métres scconde.

La depolarisationn auriculaire se traduit par 'onde P, peu ample car le muscle est peu epais.

- le premuer uens de 'onde P correspond a P’activation de Ioreillette droite.

- Le reste de la courbe ascendante correspond a Pactivation du scptum ¢t des deux
orculetics.

- La courbe ascendante correspond a Pactivation des régions distales de Iorcillette gauche.
Dans lc plan frontal, le vecteur de dépolarisation auriculaire ¢st normalement dinge en bas et a
gauche; De ce fait, 'onde P est,

positive en D1 - D2 - D3, VL, VF;



ncgative en VR.

Dans le plan horizontal, ce vecteur se dinge a gauche ct un peu en arriére, aussi I'onde P est,
négative dans les précordiales droites,

positive dans les précordiales gauches.
¢)Puis I'influx gagne le noeud septal d’ AschofT et Tawara.

I est situé dans la partic inféricure du scptum inter-auriculaire, la vitesse de conduction y est
cgale a 0,20 metres / seconde.
)1l atteint enfin les parois des ventricules.

A ce iveau, la conduction est assurée par des voies de conduction différenciées

- Tronc du faisceau de Hiss: Tissu du nocud scptal, il est situé dans la cloisoi inter-
ventneulaire, 1a vitesse de conduction est de 4 3 S metres/seconde.

- Branches du tasceau de Hss.

- Rescau de Purkinje: consutué par des fines arborisations qui s¢ ramificnt dans le myocarde
ventneulare.

Toutes Ies partics de la région sous endocardiques sont donc activées presque en méme temps.
Puis I'onde dépolanisation se propage du sous-cndocarde vers 1'épicarde a unc vitesse dix fois
plus lente,

- La depolansation débute par le scptum wier-ventriculaire, le vecteur de dépolanisation se
dinge en bas ¢t a droite de sorte qu'd s¢ rapproche de V1 ou 'on CIregIsire une pelile positivite
(onde r) ¢t s’cloigne de V6 ou Pon Cnregisire une petite négauvité (onde q)

- Llle gagne ensuite les parois ventriculaires droites et gauches, la paroi gauche ayant une
acuwité électnque prédominante, le vecteur résultant est dingé a gauche et en amiére, ce qui se
radut par une positivité terminale en V6 ct par unc negauvité terminale en V1.

1-4-2- La repolarisation cardiaque:

La repolansation auniculaire se supcrpose a la depolarisation ventriculaire, aussi 1'onde
de repolansation aunculaire est-clle masquee par le complexe rapide; Toutetois au cours des
blocs aunculo-ventnculaires coniplets, clle peut apparaiue sous la torme d'une onde Ta peule ¢t
ncgatve.

Lorsque la dépolarisation ventriculaire s’achewe, la repolansation commence mais il ya
ncutralisation électrique de la phasc terminale de la dépolanisation ¢t de la repolarisation. Cegi se
traduit sur le tracé par un segment ST isoclectrique. Lors de la repolarisation, les ventricules sont
encore contractes, I’hyperpression endocavitaire prolonge la durée de la dépolarisation des



tibres des régions sous-endocardiques. La repolarisation va donc se faire de I’épicardc; Aussi
I'onde T, bien que traduisant un phénoméne électrique opposé de la dépolarisation, est-¢lle

dans le méme sens que le complexe rapide.

I-S- I’ ENREGISTREMENT DE IELECTROCARDIOGRAMME:

I-5-1- Les dérivations électrocardiographiques:
Les dénvations utilisées pour I’enregistrement de I’électrocardiogramme sont
essenticllement de trois types (Iig -1-3).
a) Derivations bipolaires periphériques
Deux €lectrodes sensiblement équidistantes du coeur qui enregistrent fe vecteur de
I'acuvité cardiaque.
Chaque ¢lectrode enregistre en méme temps ce vecteur ; Ainsi I’enregistrement final
represente la résultante des activités électriques carcgistrées isolement par chacune des
clectrodes.
Les trois dérivations bipolaires périphériques sont situées dans un plan frontal
- D1 : Bras gauche - bras droit.
- D2 : Bras droit - jambe gauche.
-D3 : Jambe gauche - bras gauche.
Sclon ’hypothese d’Einthoven, on admet que les lignes de dérivation D1 - D2 - D3 réalisent un
tnangle équilatéral au centre duquel se situe le coeur.
Les wrois dénivations ne sont pas indépendantes. La loi de Kirchoff donne
D2 = DI + D3 c¢'estlaloi d’Einthoven
b) Derivations unipolaires periphériques
Les dénvauons unipolaires péniphéniques sont situées dans un plan trontul une seule
clectrode est exploratrice : Elle est reliée au pole positif du galvanométre.
L ¢lectrode rehiée au membre inténieur droit est une électrode indifférente de potentiel nul.
'y a trois dénvations unipolaires périphériques:
-aVR (R = Right) : Bras drou,
-aVL (L = Left ) : Bras gauche,
-aVF (F =Foot ) : Jambe gauche,

¢) Dérivations unipolaires précordiales
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Elles explorent le vecteur de I'activité cardiaque dans un plan horizontal.
Les reperes des huit dérivations unipolaires précordiales sont les suivants:
- V1 :4 éme espace intercostal droit, au ras du sternum ;
- V2:4 ¢éme espace intercostal gauche, au ras du sternum ;
- V3 : A mi chemin entre V2 ¢t V4
- V4 tintersection du 5 ¢me espace gauche avee la ligne medio-claviculaire ;
- V5 ! intersection du 5 eme espace gauche avee la ligne axillaire antéricur;
- V6 : intersection du 5 eme espace gauche avee la higne axallaire moyenne ;
- V7 :intersection du 5 ¢me espace gauche avec la ligne axallaire posténicure;
- V8 !intersection du 5 éme cspace gauche avee la ligne passant par la pointe de I'omoplatc.
d) D’autres dérivations pouvant étre utilisées
*- Denvations précordiales droites, symétriques des precordiales de I’hémithorax gauche: V3R
-V4R;
*- Dénivations précordiales hautes: un espace au-dessus des points classiques;

*- Dénvations ocsophagicnnes: particulicrement intéressante pour rechercher une activité

aVL

e avVF
Fig-1-3- Les dérivations utilisées dans I’enregistrement de

I’électrocardiogramme
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1-5-2- Signification topographique:
Chaque dérivation permet d’explorer le vecteur dactivité électrique sous un angle
particulier.
a) Dans le plan frontal :
- D1 correspond a la paroi latérale du ventricule gauche ;
- D2 correspond i la paroi diaphragmatique du ventricule gauche ;
- D3 correspond a la paroi latérale du ventricule gauche et septum ;
- VR correspond aux oritices auniculo-ventriculaires ;
- V1 correspond a la partic latérale haute du ventricule gauche ;
- VF correspond a la paroi diaphragmatique du ventricule gauche et septum.
b) Dans le plan horizontal :
=V1 - V2 : correspond au scptum ¢t a la parol antencure du ventricule gauche ;
-V3 - V4 : correspond au scptum en partie et la paroi antero-latérale du ventricule gauche ;
-V5 - V6 : correspond a la paroi latérale du ventricule gauche.
I-5-3- Unités d’enregistrement:
Le papicr utilisé est quadnillé en carrés d'un millimétre de ¢t
Le trace doit étre préalablement ¢talonné grace a un marqueur tel qu’un centimétre en ordonnic
correspond a 1 nullivolt.

La vitsse de déroulement est de 25 mm par seconde.

Dong :

- En ordonnée : 1 mm = 0,1 mv.

- En abscisse : Imm = 4/100 de seconde.

La longueur du vecteur est mesurée en unités Ashman:
1UA = Imm’ = 0,1 » 0,04 = 4uV par seconde.
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¢1-2, Complexe rapidc
*Aspect : 1l est constitué par plusicurs ondes successives:
- Onde Q : Par convention, on appelle onde Q, toute négativité initiale du complexe rapide
non précédée d’une positivité, sclon I’amplitude.
i - Onde Q : amplitude supérieure a 5 mm ;
ii - Onde q : amplitude inféricure a S mm,;
- Onde R : Cest la 1ére onde positive du complexe rapide, qu’elle 80it ou non précédéc
d'une négativité.
i-R: Amplitude > 4 5 mum;
u-r : Amplitude ~ a5 mm;
- Onde S : On la détinic comme Ponde négative qui fait suite 4 une onde R ou r;
i-S : Amplitude > S mm ;
ii-s : Amplitude <S5 mm
- L’ensemble réalise le complexe QRS

*Durée 8 a 8,5 /100 de seconde

* Amplitude 5 a2 200 mm

* Axe : 03 90°

* Signification : dépolarisation ventriculaire,

cl-3, Segment ST :

* Aspect @ Segment 1soélectrique quiva de la fin de ] a demicre onde du complexe
rapide au debut de I'onde T. Un décalage de ST infericur 4 2mm est souvent observe chezle
sujet normal .

* Duree : 24 4 30 /100 de seconde.

* Signification : 1l correspond a 1a premiére partic de la recupération électrique des
ventricules.

cl-4, Onde T:
* Aspect : onde positive dans les dérivations bipolaires péripheriques assymeétriques,
consutuce par:
- Un segment ascendant initial 4 pente faible,
- Un sommet arrondi,
- Un segment descendant terminal pente forte,
* Durée : 18 4 20/100 de scconde |
* Amplitude : 1 a Smm



* Axc : voisin de celui du QRS
* Signification : I'onde T correspond a la fin de la repolarisation ventriculaire.
cl-5, Onde U:
C’est unc onde inconstante de faible amplitude, arrondie, qui apparait 4 2 6/100 de
seconde aprés T. |
R

TR N &

—2 .

*.‘:
>

Fig-1-5- Dérivations périphériques bipolaires.

1 - Dépolarisation auriculaire 5 - Déflexion intrinsecoide
2 - Conduction auriculo-ventriculaire 6 - Espace QT
3 - Dépolarisation ventriculaire 7 - Repolanisation ventriculaire

4 - Délai d’apparition de la déflexion intrinsccoide

c2- Dérivations unipolaires périphériques:
¢2-1- aVR

- Onde p : négative

- Complexe rapide : négatif, Qr ou rS;

- Onde T: négative.

c2-2- aVF

- Onde p : positive,

- Complexe rapide : positif,



- Onde T: positive.

¢2-3 -aVL

Son aspect varic selon I’axe moyen de P et de QRS.
¢3- Dérivations unipolaires précordiales
onde P
- négalive en précordiales droites,
- positives en précordiales gauches,

¢3-1- Complexc rapide
L’ onde R croit progressivement de V1 a V6 alors que I'onde S décroit
parallelement.

- V1, V2, V3 image rS

- V3, V4 image RS (zone de transition)
- V§, Vé image gR.
€3-2-Onde T

Elle est symétrique ¢t toujours positive, sauf en V1.

Fig-1-6- Aspect du complexe rapide dans les derivations précordiales

d) Mesure des espaces PR et QT.
d1-Espace PR:

* Aspect: segment isoélectrique qui va du début de I'onde P au début du complexe
rapide,
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* Durée: elle est proportionnelle i la fréquence cardiaque, en moyenne 18/100 de

seconde,
* Signification: c¢’cst la mesure de la conduction auriculo-ventriculaire, réfletant 1'état
de la conduction de I'influx.
d2- Espace QT:

C’est I’éspace qui va du début de 'onde Q a la fin de 'onde T, ¢’est la durée reclie de la
systole électnque des ventricules (dépolarisation ¢t repolarisation). Sa durée dépend de la
tréquence cardiaque, égale a 35 a 40/100 de S pour une fréquence de 70. On peut la calculer
par la formule de Razett:

- RR = temps séparant deux systoles successives;
-QT = 0,40 RR 1 0,04.
e) Calcul des indices cardiaques:
el - Indice de Sokolow = SV1 + RVS =n

SV1 et RVS sont les amplitudes respectives en millimétres de S et de R en V1 et VS, n étant
cgal ou inféricur a 35 mm chez le sujet normal. Lorsque n est supérieur a 35 mm,
I’hypertrophie ventriculaire gauche est probable.

¢2 - Indice de Lewis = (R1 + R3) + (S3 +S1)=n
R1, R3, 83, S1, sont les amplitudes respectives en mm de R et S en D1 et D3. Chez le sujet
normal , n est compris entre -14 ¢t +17 mm.

n>+17mm hypertrophic du ventncule gauche.
n <-14 mm hypertrophic du ventricule droit.



1-6-3- Le calcul des axes de QRS , (AQRS):

Fig-1-7- L’axe des QKS
Le calcul de I’axe de QRS permet d’apprécier le sens général dans lequel se fait

I’activation cardiaque : Il represente 1a résultante de tous les vecteurs instantands de
dépolansation. On congoit donc quc la position de cet axe varie selon qu’il s’agit d'une
cardiopathie droite ou d’une cardiopathie gauche.
a- calcul d’AQRS.
De fagon précise. I'axe de QRS se calcule sur le triaxe de Bayley, grace a la regle du

parallclogramme.
La position de | "axe est apprecice de la fagon suivante :

- I'axe de QRS est paralicic a la dérvation dans laquelle QRS a une amplitude
maximale (soit généralement, parallcle a D2);

- Paxe de QRS est perpyadicalure 3 la denvauon dans laquclle QRS a 'amplitude
nunimale ,0u cst isotropique.

[’axe de QRS normal cst compns entre 0 et +90°:



- chez les brévilignes, le cocur cst horizontal ct I’axe cst voisin de 0°,
- chez les longilignes, le coeur est vertical et ’axe est voisin de +90°,

b) variations pathologiques:

L’horizontale étant choisic comme axc de référence, et par convention les valcurs
positives étant au dessus de cet axe (0 a +180°) et les valeurs négatives étant au dessous (0 a -
180°), on défimit:

- 'axe gauche: de 0 4 -90°;
- I'axe droit: de -90° & +90°.
De fagon schématique:
- D1 positif, D3 négatif : axe gauche;
- D1 négatif, D3 positif : axe droit.
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Fig-I-2- Le tissu nodal.

1- Noeud sinusal de Keith et Flack.
2- Noeud septal d’ Aschoff-Tawara
3- Tronc du faisceau de His.

4- Branches du faisceau de His.

5- Réseau de Purkinjé.



CHAPITRE 1I

LES RAPPORTS
VOLUME CONDUCTEUR



11-1- INTRODUCTION :

Ce chapitre est une vue d’cnscmble des principes biophysiques qui forment un

ensemble théorique de la plupart des modéles du coeur et les simulations des problemes directs.
Le modele de 'ECG doit incorporer deux parties indépendantes, le générateur et la charge. kn
d’autres termes nous avons besoin de caracténiser les sources bioelectniques et le volume
conducteur dans lequel clles sont immergées, pour cela nous avons besoins de considérer los
propneétes €lectriques du muscle cardiaque et d’autres tissus du corps.

Les tissus du corps sont conducteurs d'électricité. Les torces éléctromotrices qu naissent dans le
muscle du cocur ( Myocarde ) sont ke résultat de Iactivite clectnque de cellules carduaqucs
donnant naissance a des champs électniques et des courants a travers e torse, et par consequent
a des potenuicls Electriques sur la peau. Les rapports entre les sources et les courants et champs
qu'ils produisent sont gouverndés par des lois de Pélectricité bien établic, et constitucnt le
probleme du volume conducteur. Pour completer ke modéle, les sources ou  forces
clectromotrices a travers le coeur doivent étre reliées a I’ activité électrique au niveau cellulaire.
Le uwssu cardiaque est électniquement actf. D’autres tissus thoraciques  sont  passifs ¢t
caracténses par une conductivité linéaire qui relie la densité du courant a Pintensité du champ
clectnque.

En gencral les tissus sont faits de cellules. Ces cellules sont plongées dans une fluide qui est un

conducteur électnque.

11-2- BASE BIOPHYSIQUE :

11-2-1- Relations régissant le volume conducteur:

Cette partic commence avec une considération des équations fondamentales du
volume qui sont uuhsées pour décrire les relations entre les sources cardiaques et les champs
potenticls résultants. Les techniques pour résoudre ces équations sont aussi CXPOSEEs.

a) Equations de base:

En geénéral, Ies champs ¢lectriques ¢t magnétiques dus aux sources du cocur
instantances peuvent étre trouve a partir des solutions des ¢quauons de Maxwcll. Toutetois,
comme cela est montré dans le livie de Plonsey [12), les ctiets de la propagation capacitive,
inductive, et €lectromagnélique peuvent étre négliges en clectrocardiographie. Cela méne a ce
que les rapports source-champ soient calculés sur des bases quasistatiques, c’est a dire par la

supposition que les conditions a 1'état continu sont établies instantanément tel que les courants
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ct les potenticls & tout instant sont déterminés sur la basc des modules des sources cardiaques a
cet instant seul. Le champ électrique £ peut étre obicnu comms lo gradisat du putentisl ¢, il

quc,

E=-Vy. @a-1)
puisque seule la conductivité du tissu o a besoin d’étre prise en compte, la densité du courant

total ./ (A/cm?) dans le volume conducteur est:

- (»-2)

Ou J, (A/cm?) est le courant imprimé ou densité de courant de la source. En dehors de la
region du cocur la conductivité est usucllement supposée isotrope.

Sous les conditions quasistatiques, le courant total J est solénoidal, donc a partir de I'équation
(U-2).
V(oE)=-V-Js=1, (0-3)

Ou Isv (A/cm ) définit 1a densité du courant de 1a source volumique utilisant 1’équation (1I-1)
dans I’équation (1I-3) cela donne.

V(aVg)=V.-Jy=-I (I-4)
A l'iniéricur de chaque région de conductivité constantc o, nous avons.

v.J 1
v2¢: s :—"it (n°5)

g g

Qui est I'équation de Poisson. Dans une region ol il n'y a pas de sources, I'équation (1I-5) sc
réduit a I’équation de Laplace.

Une solution générale de 1'équation (II-5) qui supposc I’existence de sources J, (ou Iy )
existent dans un milieu homogeéne infini est. [12]
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-v.J 1 I
1 s II sv v @-6)

= V =
dno” |F'-Fl 4no° |F'-Fl

7 'est le vecteur fixe au point du champ, 7 est le vecteur aux points des sources, et I'intégration
est cffectuée sur le volume contenant les sources. Notant que I'intégration implique la linéarité
du milieu et la validité du principe de superposition. Plonsey [12] montre que 1’équation (II-6)

peut étre reformulée selon.

1
¢(;'):—J.Js V{Ir_—,_,l} av (1]-7)

=-r

La similitude de I’équation (II-7) avec celle donnant le potentiel dis au dipole revéle que J
peut étre interpreté comme un moment dipolaire par unité de volume.
b) Sources de surfaces et discontinuités :

Si les sources biologiques sont confinés aux surfaces, I’effet de ces sources est reflechi
dans les discontinuités de ¢ ou de sa derivée normale a travers la surface. Plonsey [13] a
montré que pour unc source de surface simple couche / s (Alcm?), tel que
I dS =1, dV oudsS estun élément de surface, la relation qui suit donne a travers la surface

(lI-8a) et (1I-8b)

+

Vé-i| -V-i

Iy _
=—n
o

Dans les équations (1I-8a) et (II-8b), les signes moins ct plus, identifient respectivement les
régions immediatement interne et externe a la surface S, et 7 est I'unité normale a la surface
onentéede S aS°.

En tenant compte de 1'équation (1I-8b) et en supposant un milicu homogéne infini, le potenticl
peut étre obtenu a partir de.

»_H
U A S N
¢(’)‘4w'[|?'—;|ds‘4z! P L @)
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Autrement, i 1 densité du moment dipolaire A, (A/cm) dirigéc de S~ 4.5* est présente sur la
surface tel que A dS=J, dV, aussi les relations de surface sont:

$ - ¢ =—
o
. . -10
LI =10
on T o

En utilisant les équations (II-7) et (I-10), le champ pecut étre cstimé 3 partir de

'TE —fMdSV{ : }——fw -¢7)as. V{ l } (ID-11)

|F'—F| 77|
ou dSest aussi dirigée de S a S*. L'idée de concept dans I'équation (II-9) et (I-11) est que

¢ (7') peut étre calculé non sculement a partir des sources primaires, mais aussi i partir des

discontinuités dans ¢ et S’% a travers la surface.

Ce concept peut aussi étre utilisé pour caractériser les cffets de la variation de la conductivité i
travers unc interface. Les conditions aux limites a travers I'interface sont:

o\ . &l (I-12a) et (II-12b)
o'——’ =0 E’ =-J,

ou J, est la composante normale de la densité de courant a travers I'interface. Ces conditions
impliquent unc source densité simple couche i I'interface, et la contribution addisonnelle au
champ primaire dii aux sources secondaires a I'interface est, & partir de I’équation (1I-9)

4 2]

ey @-13)

b (7)= lf

Alternativement, si on définit la fonction



v=0o¢ (I-14)

Ansi & partir des équations (I-12a) et (I-12b), la dérivée de ¥, a travers l'interface c:.
continue. Puisque y, comme ¢ satiafait I’équation de Poisson, I’analogic avec les équations (1I-
10a), (1I-10b) et (I-11) implique quc la densité du moment dipolaire de magnitude y+ et w- et

onenté de S™ aS°, est induite sur Iinterface et on doit avoir.

gy ___l_ ’_ = -.. l -
v)= o Jwt -y ds V{IF'—?I} @-15)

Exprimée en termes de ¢, I'équation (1I-15) se réduit a

1
47wp

~ 1
#(7) = .‘.(G'W -0'¢')dS-V{ } @-16)

77

ou o cst la conductivité au point caracterisé par 7'. Comme avant, I'équation (II-16) represente
la contribution additionnclle de I'interface au potenticl du aux sources primaires. en notant que

¢+ = ¢ sur I'interface nous obtenons:

1
4no

P
c) Calculs des potentiels du torse limité:
Cette partie présente un synopse de differentes méthodologics valables pour calculcr
les potenticls du torse dus aux sources cardiaques quasistatiques. Différentes approches
mathématiquement et conceptionnellement distinctes sont indiquées.

$(F') = (o' —a‘)h(?')-V{ }45 ™-17)

7= 7

cl- Approche de I’équation integrale:

L’équation (II-17) forme la base d’une approche pour calculer les potentiels dus aux
sources cardiaques J présentes dans le torse contenant des inhomogénéités internes. Soit S, la
surface externe du torse, les conductivités externe ¢t immediatement interme a S, sont 0, eto,
respectivement, o, puisque e milicu externe est I'air, 6" = 0. En plus, soit I¢ torse qui contient
diffcrentes interfaces fermées S . =2, 3,........... » M) séparant des milicux homogénes avee
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des conductivités isotropiques o; a I'extéricur et o a lintericur. Notons que o) = o; pour
tout L>1.

En utilisant I’équation (1I-7) et (II-17), le potentiel peut étre écrit comme:

$(r) =7 [IJ V{rl l}dV+ 2(0 -] )I¢(r) V{I” : ‘I} ’} (T-18)

P

Dans I’équation (II-18), 7' est un point du champ arbitraire a I'intérieur du champ et o, cst la
conductivité a ce point du champ. Si en particulier, 7* est sur la surface S, alors arbitrairement
en approchant 7' a partir de Pintericur de S, nous avons.

$G=; LIJ V{l l}th(m -o; >I¢(r) V{—l—l}dS] @-19)

4no,

L’¢quation (LI-19) peut étre misc sous une forme légérement différente en notant que la

—-

condition 7= 7' est non exclue de I'intégrale sur I'interface S,.

qd 7= 7', cette intégrale contribue pour 27z (o — o) ¢ ('), puisque,

v{,l,}ds_{lf"l}dﬁz—m,,. (0-20)
|7 7| |7 -7

Ou dQ; est simplement I'élément différenticl d’un angle solide formé par dS au point du

champ caractérisé par 7’. En conséquence, I'équation intégrale suivante pour le potenticl de

surface sera:

Fl)= ! F { }dV Z f aQ . 1
g(r')= 27(or + k)t +2.(07 -a)}) ¢ (F)- J @-21)
(quand F'%F)

Celte équation intégrale pour le potenticl a été d’abord proposé par Barr ¢ al [14]. Elle peut
¢ue résoluc numériquement par la discrétisation des diverses surfaces du torse en petits tnangics
Ai, sur chaque petit triangle le potenticl ¢; est supposé constant.
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Une équation telle que I'équation (II-21) peut étre écrite pour tout ¢, rcliant ce dernicr a tous
les autres potentiels du triangle 4, . 1'ensemble des équations peuvent alass éire approxipices
par I'équation matricielle.

[¢] = (G]+(B] |¢] (I1-22)

ou [ @] est la matrice colonne désirée des potentiels, [G] cst la matrice colonne des premiers
termes sur la droite de 1'équation (1I-21) et [B] est la matrice de I’angle solide dépendant
seulement de la géometric du probléme ou le terme typique est de la forme.

AT pen g @-23)

Les inscriptions identifient les interfaces respectives S, et S, auxquelles apparticnnent les
cléments Ai et Aj, et Q, est ’angle solide sous tendu par Iélément Aj a I'élément Ai. L’équation
(1I-22) st singuliere a cause de la valeur propre unitaire de la matrice [B8] et pour la résoudre on
doit unliser les techniques de déflation de matrice . Bernard et al {15}, Lynn et Timlake [16]
{17].

Une seconde approche de I'équation intégrale, cette fois pour une charge électrique sur chaque
¢lément tnangulaire Ai, a ét¢ premiérement proposé par Gelernter et Swihart [18)

utilisant les équations (II-7) et (1I-13) et écrivant

¢ )= IJ V{,l }dV+ f“’(') @-24)
' Ulgl’ —rl

Ou on a utilisé

J", —J—T =E)-E] = A7) I-25)

g o £

Dans I’équation (II-25), E, et E,) sont les composantes normales du champ électrique a travers
I'interface; w(7‘) est la densité de charge induite sur I'interface S; et 1a seconde moitié de



I'équation vient de 1a loi du flux de Gauss. La Permitivité € st supposée étre constante pattout.
Si le gradient négatif de I'équation (11-24) cst pris en fonction de 7 nous aurons

12 Fr- i
E(F)= Eﬁ%EZI w7y L0 g (I-26)

7y F-7?

L’¢quation (I-26) affirme simplement que le champ clectrique E(F7’) est estimé comme la
somme du champ électrique primaire £ s (F') calculé en supposant que les sources primaires
existent dans un milieu homogene infini de méme conductivité o dans lequel les sources
primaires sont présenies, et du champ électrique du aux charges induites su: les interfaces S ;-
Si 7' est sur I'interface, nous devons 8’assurer que 7= 7’ soit exclu dans les intégrales sur le

terme de droite de I’équation (II-26). Avec 7' sur Pinterface, soit Sk I'équation additionnellc

survante resulte.

I-27)

L’¢quation (LI-27) est simplement une expression de la continuité de la composante normale du
courant a travers S, pendant qu’au méme moment est incorporé la discontinuité sur la
composanic normale du champ électrique du i la densité de charge w(7). Le signe prime sur Ic
vecteur unitaire normal 7’est pour renforcer son association avec lc point 7.

L’¢quation (1I-27) peut étre transformée pour une charge g; sur le triangle A, associé avec 7' par
intégration sur ce triangle, cela donne

q, = 2£i a,{ —

2 JIE(?')dS”' @-28)
g, +0; la,

Si £(7') I"équation (TI-26) est substituée dans I'équation (TI-28) ct si I"utilisation dc Ia relation

JCD 5 faq, -q, @-29)
4,

alF -7
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Ou dQy, cst 1'élément differenticl de ’angle solide sous tendu par dS au point 7 et £, est
I'angle solide sous tendu par le triangle Ai 4 7, alors cela résulte en une équation pour g en
termes densités de charge w(7’) dS sur d’autres éléments.

(67 - 0! 1
q, :[Gk‘ a‘i 2SIEs(F’)°d9'+—ZIw(F)deS F'zF (I-30)
o, +0; a, 2

1=1 54

Comme pour le cas de I’équation intégrale pour le potentiel, I'ensemble des équations
impliquées dans I'équation (II-30) peuvent étre approximées par la forme matriciclle.

[0] = [£]+141(@] @-31)

ou [Q] est la matrice colonne de la charge sur les differents éléments triangulaires (£, |
représente le 1% terme a droite de 1'équation (11-30); [4] est la matrice angle solide dont le terme
typique est

al} - - + —2_; ) a, =0 (II-32)

La solution de I'équation (II-31) cst aussi singulicre & causc dc l'unité de la valeur de [4],
mémes téchniques de déflations que précedement, une fois [Q] est trouvé, le potentiel est
calculé a partir de la forme discrétisée de 1'équation (11-24).
Plus généralement, les formulations des équations intégrales appelées les méthodes de 1'élément
de fronticre dans la littérature de I'ingénicric, peut étre dénivée a partir des techniques des
residus pour obtenir des solutions approximatives des ¢quations de Poisson et Laplace. Pour
plus de detals se referer au texte de Brebbia et Walker [19]
¢2- Methodes de la difTérence finie:

Du point de vue conception, ¢’est la plus simple méthode pour le calcul des potenticls
du torse a partr d'une distnbution de sources cardiaques donnée.
Essenucllement cela implique la représentation de la geometric du torse en une grille
indimensionnelle de points discrets. Des éléments résistis sont placés entre les points.
La loi d¢ Kirchhotf est appliquéc pour chaque nocud, résultant e¢n un ensemble large
d’¢quations reliant les potenticls entre des noeuds adjacents. En effet, la méthode représente



un¢ approximation discretc de 1'équation (O-4) et lexactitude de la solution comnte
c¢videmment sur la finesse de I’écartement du nocud et la précision avec laquelle les réxistances
intermédiaires peuvent etre éstimées. L’ensemble des ¢quations est usucllement résolu par la
sur-relaxation successive. Les principaux inconvénicnts de la méthode de la différence finic
paraitrait étre I'éxigence d’un large emmagasinage ct la petite convergence. Autrement cola peut
toucher tout genre de condition aux limites et (ou) configuration de¢ volume conducteur,
incluant les inhomogengéités et les anusotropies d’ou I'approche par I'équation intégrale ne peut
s¢ fawrc. Heringa et al [20]ont comparé les mérites de la ditférence finte et Papproche par
I’équation intégrale.

¢3- Méthode de I’élément flai:

Ici, 1a géometne du volume conducteur est approxumee par un ensemble d’éléments
volumiques contigués de formes géometriques simples tel un tetrahédre ou un pnisme droit.
Cela donne une approximation par morceau plus exacte a la géomcetrie a 'opposé de
«’approximation par point» dc la méthode de la dulérence finic. Comme, avee la différence
fini¢, la méthode de I'élément finic résulte en larges matnices. Cependant, cet inconvénient a cté
compensé par la grande capacité de puissants calculateurs, et puisque la méthode peut aussi
toucher les anistropies, cela commence a étre une approche numérique populaire du probléme
direct d’¢lectrocardiographie. La méthode de I'élément fini résoud ausst I'équation (II-4), mais
clle est basée sur un principe vanationnel qui atfirme que la fonction ¢ qui satisfait I'équation

(I-4), et la condition aux limiics homogene de Neumann a I'extéricur de la surface du torse

(o %’ = 0), aussi, minimise |’énergie fonctionnelle ¢ (#) donnée par:
E(P)= I ll— (QJI + [QJZ (@)2 —l— Iy, @1 dV (I-33
= ) 2{0’, & o, 3 +0, P J sy )

Dans I’¢quation (1I-33), la conductivité o est 8upposée étre représentée par un tenscur diagonal,
I'intégration est éffectuée sur le volume en coticr qui nous intcresse, c’est a dire le torse enticr.
La minimisation d¢ £(¢) cst effectuée comme suit. A P'intéricur de chaque ¢élément volumique
du torse, le potenticl ¢(x,y,z) est supposé étre une combinaison lincaire d’interpolations
polynomiales S, (x,y, z) soit

$(x,y;2)= 20 B, (x,3.2) ¢, (LI-34)
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Dans I’équation (TI-34) les ¢, sont les potentiels aux noeuds des éléments de volume ¢t
représentent la solution désirée. Pour le probléme direct de I’électrocardiographie, les
interpolations polynomiales B, (x, y, z) sont elles mémes choisics pour étre lincaires en x, y, ¢t
2, quoique, en général, leur forme est dictée par la forme de 1’éiément (c’est a dure le nombre de
potenticls nodaux inconnus par €lément) ¢t le besoin de s’assurer que le potentiel est continu a
travers les cléments adjacents. Ce dermnier est satistait par I'assurance que les nocuds sur unc
interface commune entre deux éléments de volume uniquement détermune la varation de @ sur
I'interface. Les expressions pour ¢, de méme que sa dérivée particlle sont détérminées dc

I’équation (1I-34) sur la basc d’¢lément par élément et sont substituées dans I’équation (II-33).

S .
La dénvee particlle —épour chaque €lément peut Etre écrite. La minimisation de £(g) est

cficctuée par I'annulation de la dérivée particlle, ou I'indice i parcourt tous les nocuds du
volume conducteur entier V. Le résultat final est une matrice lindaire de la forme

potenticls de nocuds, ct [F] le vecteur source égal 4 zéro quand le courant / sy egale zéro, par

[4]-[¢] = [F] (1-35)

Ou [4] est la matrice cocthicient directeur. [@] est le vecteur colonne contenant tous les
exemple, quand les potentiels de surface du torse vont étre calculés a partir d’une distrubution
de potenuel épicardique donnée. Cela représente unce condition 3 la frontiére de Dirichlet a la
frouuere épicardique et telles conditions sont pour étre incorporées dans la solution par
I"ajustement de I’équation (I1-35). Aussi si ke potenticl @, au nocud k est connu, alors tous les
cléements de la matrice Ay de rang k sont ensemblc égaux a 0 sauf Ay qui sont ¢n ensemble
¢gaux a 1 et en addition, F, sont en ensemblc égaux a @,. Les solutions a I’¢équation (1I-35) sont
obtenues par les techniques itératives. (voir les livies de Norrie et Vries (21}, Hubner ct
Thomton [22], Kim [23].)

Une ¢tude de simulation par Pilkington et al [24], [25] suggére que cette solution du probléme
direct avec la methode de I'éiément fini donne des précisions comparables a celles obtenucs
avec les approches de 1'équation intégrale.
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c4- Solutions par réciprocité:

Les problémes d’électrocardiographie impliquant un volume conducteur fini
peuvent aussi, sous certains circonstances étre plus convenablement résolus a partir dcs
considérations de réciprocité. Formellement, on peut écrire la relation entre les potenticls ¢(7')
a la surface et les sources de courants /, (7') dans la forme

bGFy=)zl,, Gyav (I-36a)

ou I'impédance de transtert Z est une fonction scalaire d’un point, qui 8’il est un point
d’observation fixe caracterisé par 7, dépend sculement de 7. notons que I’équation (II-36a)
est unc génératisation de 1’équation (II-6) ct cst applicable pour toute géométric d’un volume
conducteur. En paralléle avec les équations (II-6) et (1I-7), I’équation (II-36a) aussi peut étre
reformulée par:

$Gn=]J,-vzav @-306b)

Dans cette forme VZ peut étre identifiéc comme le vecteur dérivation L (F) qui relic les
contnbutions de différentes sources composantes cardiaques J;(F) au potentiel de surface
P(r’).

Le théoréme de la réciprocité peut étre utilisé pour évaluer Z (), SUppOsOns qu’unc source de
courant ponctuclle donne naissance a un potenticl de surface ¢ a 7’ et vice versa, qu’unc
source de courant /” injecté & 7' donne naissance a un potenticl ¢’ i 7. Mathématiquement,

nous pouvons exprimer ccla comme

$=21 (-37a)
$=2'r (I-37v)
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Maintenant le théoréme de réciprocité énonce que 2’ = Z , ainsi si dans lc probléme réciproquc
un courant unitaire est injecté au point d’observation 7’ alors les valeurs du potenticl au point
de source 7 donne directement Z (r).

Amnsi par la résolution du probléme réciproque, on peut rapidement déterminer la fonction de
transfert entre plusicurs points de source et un point d’observation, si le potenuel di a unc
source complexe est désiré en juste un ou deux points de¢ surfaces.

Cette approche réciproque peut étre supéricure aux autres méthodes citées préalablement qu
déterminent le potenticl partout. Dans une étude de simulation Geselowitz et al [26] ont utlisé
cetie approche pour calculer ks ondes de potenticls ¢:traccllulaires générées par des sequences

d’éxcitations sur une tranche dc muscle cardiaque anisotropique placé dans un bain de tissu.

I1-2-2-Caractérisation de la source cardiaque:

La nature macroscospique des éléments de volume utilisés dans les modéles de coeur
Justific I'utilisation de modéles macroscopiques correspondants pour représenter les sources
myocardique J, ou /,, . L¢ modéle bidomaine pour le myocarde est 'un de ces modélcs
représenté dans cette partie.
I est bien connu que les cellules cardiaques allongées formant le myocarde sont séparées
longitudinalement par des disqucs intercalaires. La continuite clectnque entre les cellules résulie
du fait d’une région de conduction spécialiséc dans la structure du disque connue comme ¢
nexus ou la gapjonction. Ainsi les cellules forment de longues fibres. En plus, a cause de
I’anastomosie des fibres dans la direction croisée de la fibre, le volume tndimensionnel en cutier
de I’espace intercellulaire agit comme un syncytium.
Entourant les fibres cardiaques, I’espace interstiticl peut €we aussi consideré comme un
syncyuum. Le modéle bidomaine envisage ces deux syncytiums ou domaines comme élant
« interpeénétrant » et par conséquent occupant lc méme espace [27]- [29].
Cependant les deux domaines sont scparés en tout point par la membrane de la cellule
cardiaque.Ce qui relie les deux domaines est un courant transmembranaire /7, , (A/em?)
circulant de I'espace intercellulaire vers I'espace interstticl.
Si les conductivités macroscopiques (supposces homogénes) de I'espace intercellulaire sont g, ,
Oy, Oz, ¢t la conductivité macroscopique inlerstiticlle (supposée homogene et isotropique) est
Go alors les expressions suivanics pour les densités de courant de conduction intercellulaires J;

et interstiticl J, (A/cm?) peuvent étre écrites:
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.7,=<|:o;,Au% y A ia +o, A ) a,] (@-38)

. . 1
J, = -{ao Ay % d, +0, Ay, ‘Z Oy Apa a;; J (T-39)

Dans les équations (II-38) et (O-39), 4. , A, , A. sont, respectivement les fractions
intercellulaires de 1a surface totale de coupe dans les directions x, y, z et A, , Ao , Ax sont les
fonctions correspondantes pour I’espace interstitiel.

Les potenticls intercellulaires et interstiticls sont @ et ¢, respectivement, et a,,a,etd, lcs

vecteurs unitaires dans les directions x, y ¢t z.

N ) o |

J‘:—Lg“;a‘+g"~@;—a’ +gm—&—&’z—| (11-40)

) o H . &

Jo——ng—dfax +8,, Eo—a, + 8o 305‘_] [-41)

avee 8ux =0, Au gly = aly Axy 8:=0, Au (u‘428)
8ox = Oy, Ay, 8oy =0y, Ay, 8oz = Oq Ay, (II-42b)

[l faut noter comment I’anisotropic de I'cspace interstitic] génére a causc des ditlérences Je
surfaces de coupe. Aussi il est implicitement supposé que les principaux axes d’anisotropic
coincident dans les deux milicux.

Maintenant a cause de la continuité du courant, le courant transmembranaire /,, agit comme
une décroissance pour I'espace intercellulaire ¢t comme une source de¢ module égal pour
Pespace interstiticl. L'équation (I-3) appliquée pour D'espace intercellulairc et I’espace
interstitic] donne respectivement.

vJ =-1,, (I1-43)
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V=1, (I-44)

o', 3¢, a4,
glx &2 +g|y @2 +gu &2 =1.y (n-45)

oy 3¢ 3¢
8ox &Zo +g°] @20 +80 &20 =—1.v (n-46)

Les équations (II-45) et (II-46) ensemble avec 1'équation pour lc potentiel transmembranaire

b = - do (-47)

a partir des équations de base pour le modéle bidomaine.

Une quatriéme équation qui relic /,, au potenticl transmembranaire @ ct dérivée a partir du
modele type de Hodghkin-Huxley pour la membrane de la cellule.

Différents modeles ont été déerits. L'un des meilleurs connu cst le modele de NcAllister et al
[30] pour la fibre de Purkinje et le modele de Beeler et Reuter [31] pour le muscle ventriculaire.
Le modele d’Ebihara et al [32], Drouhard et Roberge [33] [34]

Recemment Datrancesco et Noble [35] ont incorporés les courants de pompe €lectrogénique et
les échanges de concentrations ioniques dans le modél~ de la membrane cardiaque.

Les modeles deétaillés type Hodgkin-Huxley spécifient que la densité de courant de membrane
In (A /cm?) est la somme dcs densités de courants de membrane capacitive et ionique.

Le courant /,, peut étre relié¢ au courant macroscopique /,,, dans les ¢quations (1I-45) et (1I-46)
par la relation

l,, =81, =8, (C. . +Imj (11-48)

ou S, est le rapport surface sur volume des cellules cardiaques, C, est la capacitance spécifique
de la membrane et /,,, est la composante ioniquc de la densité de courant de membrane.
L’uuhsation de I'équation (II-48) implique qu’une interpretation macroscopique est donnée a g,
et lon ct les vaniations spéciales de ces quantités sont mesurées sur approximativement 10
ccllules en long ¢t 100 en large.
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11-2-3- Propagation dans le tissu cardiaque:

Une vue théorique de la propagation dans le tissu cardiaque est donnée. Idéalement
loute propagation devrait étre étudiée par la reproduction fidéle de la structure fine du cocur par
I'intermédiaire des représentation de la membrane reliée par des résistances intercellulaires ct
interstiticlles couplées.

La résolution numérique des équations du réscau résultant  donnerait la distrubution du
potenticl transmembranaire ¢, (7,1). Cependant, conformément au modéle bidomaine la
structure fine cardiaque peut étre ignorée et le tissu supposé continu uniforme et caractérisé par
des conductivités bidomaines, dans cetle limite les équations de réscaux se¢ réduisent a unc
cquaton diftérenticlle particllc pour @, , le principe général est d’egaliser une expression pour
I derivee des équations (L1-45) a (L-47) a une expression indépendante pour /,, donnée par
(0-48).

La procédure est bien illustrée par la considération d’abord de la propagation unidimensionnellc
dans la fibre de Purkinje avant de considérer le bidimensionnel et le tridimensionncl;

a) Propagation unidimensionnelle

Pour la propagation unidimensionnelle dans la fibre de Purkinje, tel que ¢i, @,, ct
dorénavant ¢, sont seulement fonction de z, la coordonnée le long de I'axe de la fibre, les
¢quations (II-45) ct (TI-46) se réduisent a:

o'y,
glz &1 = Iluv
: (11-49) et (L-50)
3% ¢,
8o: &2 = _IIV

Utlisant I’¢équation (II-47), les équations (TI-49) et (TI-50) peuvent étre combinées pour donner

gu go: az¢.
=] -
8., +g°‘ &2 my (HSI)

Les ¢quations (1I-49), (II-50) et (1I-51) montrent aussi que:
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go: -gu
= f., ‘o =
glz +go: glt +g°z

Egalisant les équations (1I-48) et (II-51) nous obtenons

‘.. @-52)

811 8oz al¢' _ S
gll+gOI &2 _R

: [r_ ﬁ;_ +1,, R_] (T-53)

Ou R, cst la résistance spécifique de la membrane au repos (Q.cm? )et 5, =R, C. estla
constante du temps de repos de la membrane. Utilisant

%
R, 8.8
A {—' o J (@-54)
Sv glx +g°:
I’équation (II-53) peut étre écrite
¢, H},
¥y 51 =g tlakRa -55)

A l'ongine de I'équation (1I-55), 1a supposition quec @i, @, ct @, varic sculcment avec z va
poser quelques réstrictions. En effet, les gapjonctions latérales dues a I’anastomose doivent étre
suflisamment nombreuses pour que le potenticl d’action sc propage  travers toutes les fibres
dans le systéme de Purkinje. Aussi les effets de bord a la surface de la fibre sont negligés.
L’équation (II-53) est en contrepartic, pour les cellules de Purkinje , de 1’équation
unidimentionnelle pour unc fibre cylindrique [36)

L2, I I-56
ner, & @ e (-30)

Ou r, et r, sont respectivement les résistances intracellulaires et extracellulaires, C,, la

capacitance de la membranc et j.. est le courant ionique, tous définis par unité¢ de longueur.
L’équation (II-56) s’écrit



e,
oz}

y o =7, P +i, 1, @@-57)

Oour, csthrésisunccaurcposdchmcmbrmcpummédclomnmdcﬁbrc(o-cm)

M,
t.=r,C, et A:Lr+rJ (II-58)

Les ¢quations bidomaines appliquées au brin de Purkinjc résultent en €quations théoriques dc

cable. Ainsi en réponse au scuil bas appliqué au courant tel que i = 4. y,» une solution
analytique de I'équation (II-57) est possible [37]. Dans ce cas le potenticl régulier qui profile le
long de la fibre décroit exponcnticllement avec une constante d’espace A. Pour le scuil
supenicur de I'éxcitation avec 1,,, donné par le modéle de Hodgkin-Huxley, la solution de (II-57)
entraine son approximation par une ¢équation ditlérenticlle ¢t la résolution du systéme
d’¢quation numériquement [38]. Une fois la régulaiité de la propagation cst réalisée le potenticl
d’action se propage avec unc forme Jd’onde inchangée et une vélocité V; constante le long de la
fibre. En supposant donc que le potenticl d’action satisfait I’équation d’onde unidimensionnelic,
i peut étre montré que le premier pied de I'onde de potenticl d’action temporel est exponenticl

[34] avec une constante de temps T . dONNEE par:
Tows =V C, (r,+r,)= constante (I-59)

Le modele bidomaine implique que tous les résultats précédents ont leur contrepartic pour lc
systeme de Purkinje.
En particulier, en paralléle avec les équations (II-59), nous avons

1 1
Tow =V C, S, l:8_+ g—]z cons tan te (1I-60)
1z 0z

Clerc [39] a cherché I'applicabilité de 1a théoric continue du cable du tissu cardiaque dans des
experiences impliquant les faisceaux trabuculaires du veau éxités d’abord longitudinalement le
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long des fibres cardiaques et ensuite transversalement en travers. Dans la derniére situation, les
conditions expérimentales ont €té tel que les fronts d’éxcitation soicnt approximés en ondo
plane.

En supposant que les propriétés intrinséques de la membrane restent inalt. es avec des
changements dans la direction de propagation, la différence des vélocités longitudinales ct
ransversales peut Elre attnbude au changement des conductivités dans les deux directions.
Spach et al [40] observent unc augmentation dans ¢, et une dimunition dans T, dans los

cnregistrements  intracellulaires du muscle cardiaque du chicn telle que Lo durection de
propagation change du long dcs tibres a travers ics fibres cardiaques.
'Evidcmcnt, le modele bidomaine avec des équations continucs de cable est non approprié pour
la simulation de la propagation a I'echelle microscopique. Pour de lles simulations, un modéle
de réscau est demandé ou explicitement ses €léments represcntent les discontinuités présentes
dans le myocarde.
Beaucoup de travaux ont ¢ié réalisés dans ce domaine, Joyner et al [41]-[44] ont étudié le
couplage entre le systéme de Purkinje et les cellules du myocarde, Rudy et Quan [45) ont utilisé
un modele de réscau unidimensionnel qui représente le myoplasma et les rési-lances du disque
intercalaire.
b)- Propagation bidimensionnelle:

Toutes les études théoriques supposent que la propagation est continuc et est
caracténisée par les équations bidomaines.

Pour 1a propagation dans une mince feuille bidimensionnelle du myocarde les équations (II-45)
ct (II-46) se¢ réduisent a:

3¢, 3¢,
Iuv__gu axz +g|y ayz (u-61)

%4, 3¢y
Inv :_[301 axZ +g0y ayZ (II-62)

Contrairement au cas unidimensionnel, maintenant 1’anisotropic doit étre considérée. Lcs
¢quations (II-65) et (II-62) résultent sculement en unc simple expression de /., en termes '

potenticl transmembranaire @, si les rapports d’anisotropic dans les deux milieux sont égaux



=—=A 1-63)

Plonsey ¢t Rudy ont montré que, [46]

a[ 34, a’¢.]
gll

= T 64

mv l+a axz +gly ayl (n )

-2 4o — (1-65

¢'—l+a - " 14+a'’" )

ol o= 5e 8o (U1-66)
8 gly

cst le rapport d’anisotropic dans les directions x et y. Les ¢quations (II-64) ct (LI-65), la
contrepartie bidimensionnelle des équations (II-51) et (II-52) sont valides aussi longtemps quc
I'¢galité de I’anisotropie de I’équation (I-63) ticnt.

Le bidomaine isotropique représente un cas spécial d’égale anisotropic, avec A =1. Notons
aussi qu’'avec un milieu interstiticl de large conductivité (a >>1), la condition d’égale
anisotropic de I’équation (II-63) est approximativement satisfaite [46] et les équations (I-64) ct
(II-65) ucnnent avec a >>1.

La propagation de I¢éxcitation est étudice, comme pour le cas unidimentionnel, par I'égalisation
des équatons (11-64) et ([1-68) pour donner.

(-67)

a{ 4. 4, ] Sv[ op, J
gu dxl +gl} ale R TI on

1+ a Jt R

L’équation (II-67) est I’équation uniforme en deux dimensions analologue  1’équation W-53)
et S, R., 7 et /., sont tels que définis dans I'équation (11-53).
Soit X =

Y= (11-68)

x L
4 4

4]



oid &:[ a R.Z..]x, =[ a R.l-,]x

-69
l+a S, l+a S, @-69)
I’équation (II-67) se réduit a:

', 4, a8,

&t g Rl &

Avec [ = ¢% , I'’équation (II-70) se réduit & une équation linéaire ditférenticlle pour yui

une solution analytique éxacte est possible [47). En réponse a un courant maintenu applique a
'ongine, le potenticl a I’état continu profilant Ic long de iuat rayon (dans I¢ systéme de
coordonnées X, Y ) est décrit par une fonction modifiée de Bessel de seconde espece d’ordic
zero. En reponse a un seuil maximal d’éxcitation a I'origine, dés que la distnbution ¢, résultanic
dcpendra seulement de 1a coordonnée radiale, les isochrones sont évidemment circulaires dans

le systeme X, Y, se transformant en éllipses dans les coordonnées ongnales x, y, donné par:

32 yz
1; t *}); = cste (-71)
le rapport des semi-axes est:

4
/l, _ gu B Y -
— = =A (I-72)
A L8y

Une approche altémative pour déterminer les isochrones a été suggerée par Muler et Markin
[48], leur approche utilise une expression [49] pour la résistivité A(y ) vue par une propagation
d’onde plane dans le modéle bidomaine défini par les équations (TI-61) et 1-62)
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1 1
gu cos 7 +gly sin 7 ng cos y +g0y sin 7

ou yest 'angle entre la direction de propagation et 1'axe des x. Notons que I’équation (II-73) n¢
suppose pas I'égalité des rapports d’anisotropic A dans les deux milicux. Le rayon vecteur dc
I'isochrone ou le front d’onde est ainsi proportionnel a la vélocité sur rayon U (8), ou 6 est

mesuré de I'axe des x, Fig 11-1-. En d’autres termes la vélocité du front d’onde y) est la
velocité de propagation dans la direction normale de ’isochrone.

4
y u®)

v(Y)

V(r)=U(8)cos(8-y) (O-74)

Unc fois la propagation a I'état continu cst établic, en supposant que 1'isochrone est suffisament
distante de I'origine, on peut voir chaque scgment local de I'isochrone comme une onde planc
et utlisant (II-73) et (1I-60), on écrit.

vy [p@) P

v :[ p(r)J @75
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L’équation (II-75) donne le portrait de vélocité Wy ) pour l'isochrone, i partir de laquclle,
udlisant I'équation (1-74) ct 1a relation des ondes lincaircs ot nou lindaires [50] on obuent

Wz

18(9'-7)=W

(I-76)

Une expression pour la vélocité sur rayon U(6 ) et désormais le rayon vecteur de I'isochrone
peut Etre déterminé. Ainsi par exemple, dans le cas d’anisotropies égales, en utilisant I’équation
(I-63) dans I'équation (II-73), nous obtenons

1 1 A
p(}') = + [ . 2 2 J (H°77)
8. Lo JLSIN" y +Acos® y

¢t en conséquence de I'équation (II-75)

sin? y + A cos® y |4
V(r):V,[ 4 7] (0-78)
A
I’équation (1I-76) donne
1
126 = — 1gy (I1-79)

A

qu correspond a une ellipse avec un rapport des semi - axes A%, exactement comme trouve
plutot.

Le cas général de la propagation bidimensionnelle sans relation spéciale entre les conductivites
8as 8v» 8a s Lo @ €€ considéré par Plonscy et Barr (51). Les équations (1I-61) et (1-62)
peuvent étre combinées et intégrées pour donner une expresion pour ¢, qui une fois substituce

dans I’équation (II-61) donne I'expression suivante pour /.,



x-x)  @-y)’
L a, -a, ,f[ ¢, 36, } g, g,

" 2xG(l+a,)(1+a,) |5 o T8 5yn [(x_x.)z (y_y.)z}’
+

gl g,
(I-80)
8ox gOy
a; = ? a’ :——)
gu gny
ol g, =g,+8,s 8 =8, +8> (I-81)

En comparant les équations (II-80) ct (II-64), ¢ point lc plus frappant qui émerge est que
maintenant /., (x, y) ne dépend pas sculement de la dérivée seconde spatiale de ¢, évaluée au
point (x, y), mais plutot dépend de Pintégration spatiale de ces dérivées évaluées sur le ussu
actf en entier.

Encore plus, I'absence de symétrie entre ¢ milicu intracellulaire et interstiticl montre que
J, ¢ J, , avec des conuuctivités mesurées par Clerc [39], Roberts et al [S2], [S3).

La condition d’égal rapport d’anisotropie entre les milicux intracellulaire et interstitic] ne tient
pas, ¢t I'équation (II-80) est appliquée. Plonscy ¢t Barr [51] ont évalué numériquement
I’équation (II-80) pour un¢ distribution spatiale de ¢, qui correspond a unc supposée isochrone
circulawre. Ils ont trouvé que les boucles du flux (courant) pouvaient traverser la membrane plus
qu’unc fois dans chaque dircction. L efiet peut étre éxagéré par I'utilisation de 1a conductivite

reciproque, valeurs dans lesquelles o = % .
y

¢) Propagation tridimensionnelle:
En tndimensionnel, on suppose qu’il existe une symétrie par rapport a la direction de
la fibre (I’axe z). Ainsi les équations du modéle bidomaine (I1-45) et (II-46) deviennent.

J'¢, o*¢. o¢

Imv :gn axl +gn ayl +g|l azzl (H-82)
[ ¢ o'¢ o' 1
0
L, -~ Lgo, 5.1 8 —9‘;10‘ 8o ma;_ng (11-83)
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Ou les inscriptions ¢ et / indiquent respectivement la transversale ct la longitudinale.
Si les rapports d’anisotropic dans les deux milicux sont supposés égaux c’est a dire si

—=—=A (I-84)

les équations (11-82) et (II-83) s¢ réduisent a

a | 5% 3¢ 3¢, |
1 - ~m + m + L] ‘85
my l+a Lgll axz gu ayl gll azz J (Il )
g b4
avec a=—=2% (I-86)
gu gll
Les équauons (II-65) tiennent encore, tant qu’on a , la méme application pour le

bidomaine tridimensionnel isotropique, ol A=1. Comme avant, Si la resistivité interstiticllc peut
étre ignorée, les équations (II-85) et (II-65) sont toujours valides avec a >>1. La propagation
est ctudice avec la version tridimensionnelle de ’équation (II-67). Une transformation de

coordonnées similaires a I'équation (II-68) donne:

o'e, J*¢, O'¢, g,
R R LY

+R, 1, [-87)

Pour laquelle, dans le cas de scuil max de /7 = o 'R » unc solution analytique éxacte cst

donn¢e par Jack et al [47).

Si les rapports d’anisotropic dans les deux milieux ne sont pas égaux, alors la propagation
pourrait étre étudice de manicre analogue a celle décrite pour le bidomaine bidimensionnel par
Barr ct Plonsey [54].

I scrait désormais simple d’utiliser 1’approximation d’onde plane de Muler-Markin.

Une onde plane sc propageant a un angle y avec 1’axe z a une résistivité:



1 1
r)= + (I-83)

g co8’ y+g, sin’y g, cos’y+g, sin’y

Ou, a cause de I'axe de symétric, I’équation (II-73) régissant la propagation bidimensionnelle a
¢té utilisée.
Le profil de vélocité, utilisant les équations (1I-75) et (1I-88) est:

1 14
| —+—
84 8o

V(iy)=V.
(=% p(y)

(L-89)

Qui, comme montré par Roberts et al [S2] donne les isochrones ellipsoidales.

11-2-4- Formulations de la source équivalente:

L'une des relauons du volume conducteur quasistatique discuté auparavant peut étre
utilis¢ pour déterminer les potenticls catracardiaques variant dans le temps ¢ (7, ), une fois la
distnbution de la source cardiaque variant dans le temps /., (7, t)est connu. En principe, cetic
dermuere peut Ctre déterminée a partir de P'équation (L1-48) si /., est connu partout dans la
rcgion du coceur, ¢t la distnbuton du potenticl de ransmenbrane ¢, (7, 1) a été déterminé a
parur de la simulation de la propagation cardiaque. Pourtant plutét gu’essayer de détermincer
l,,,(7,1) explicitement, une simple formulation de la source équivalente exprimée en terme de
distnbutions de ., @ et ¢, cst employée. Quelques représentations de la source équivalente
sont discutées dans cette partic, premucrement pour le cas simple de la cellule cardiaque isoléc
ou fibre et apres pour le myocarde en geénéral.
a)Cellule isolée ou fibre:

On suppose une simple cellule fermée d’un espace arbitraire placée dans un milicu
infini homogene extracellulaire de conductivité o,

Cela pourrait €ure le cas d’une cellule de conducuvité intracellulaire o; placée dans un bain de
ussu large contenant un tluide de conductivité o, , les deux conductivités sont 1solropiques.
L’¢paisscur de la membrane ccllulaire de bordure est négligée, et nous traitons ¢u comme wac

mnteriace a ravers laquelle.
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$-¢. =0 e

o9, a9, (1I-90a) et (1I-90b)
"' On ‘ JOn

En utlisant le paralléle avec les équations (1I-12a), (II-12b) et (1I-16), ke potenticl a un point du
champ extracellulaire est donnée par: [10]

. 1
PG <

470,

I(o.l¢d - Ol¢l)d§ * V{l;:—'—{‘?l} (H-gl)

Ou I'intégration est sur la surface de la cellule et dS est onienté vers I’exténcur. L’équation
(II-91) identific immédiatement (o, ¢, - 0,¢,) dS comme unc densité de courant dipolaire
¢quivalente placée sur la surface de la cellule.

Dans une ¢tude plus détaillée ou on tient compte de 1'épaisseur de la membrane et des couraits,
Plonsey [55] a montré que J'équaton (II-91) tient encore.

Dorénavant, les sources dipolaires associés a 1'équation (II-93) sont ¢n réalité des sources
sccondarres du type associ€s avec la conductivité des interfaces, et la contnbution de sources

pnmaires, nommees les courants de membrane a ¢(7’) est négligeable.

c
Si le bassin de tissu est suffisament large, tel que ¢, << — ¢ , alors I’équation (1I-91) se réduit
o

- -0, 3 1

g(r')= ImdS-V S (0-92)
4o, |F'— F|

Ou I’approximation ¢ = ¢. a ¢té utilisée.

L'¢quauon (II-92) est apphquée dans le cas de la fibre isolée infiniment longue, de section

uniforme, mais nécéssairement non circulaire, qui supporte la propagation du potenticl d’action

le long de son long axe (supposé étre dans la direction de 2).

St ¢, est uniforme sur la section et varic sculemant avec z, Plonsey [56] a montré que

I'équation (II-92) se rédut a
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1
o[ 1.2 a[ﬁi?ﬁ]

-t —~ '93
0 4rno, il a Oz Jz dz | dA (0-93)
ou encore davantage
¢ =y a. [' az¢m [ 1 ]d}dq (H 94

()= 4o, |5, 92 LIF'-F| ‘ )

A est la surtface de section de la fibre. L’équation (II-93) associe unc densité de courant
dipolaire ¢quivalente o; a chaque €lément de volume dA dz alors que I’équation (11-94) associc
une densite de courant monopolaire équivalente o, avec dA dz. En particulicr, notons
commeent une source de surface équivalente dans 1'équation (I1-92) est convertie a des sources
de volume dans les équations (11-93) et (11-94).

St on suppose que la section de la fibre est circulaire de rayon « a » et si le point du champ cst
assez loin de la fibre tel que la vanation dans |F' - 7| quoique représentant 1'intégration sur .4
peut elre négligée. En d’autres termes, les sources équivalentes sont supposécs €tre concentrees
lc long de I’axe de la fibre, ¢t la distance |7’ - 7| est mesurée a partir de I'axe.

L’integration sur 4 implique simplement la multiplication par 7 a? tel que les équations (II-93)

¢t (II-94) deviennent, respectivement,

=
.. _awo, 'j' ¢, LIF-F & o5
b= 4o Jz Jz {@-93)

'] -®

ct

¢, 1
b3

d -96
o7 A% @-90)

o}

mm=fqz

Pour une fibre circulaire dans un milicu extracellulaire extensif, une solution analytique plus

précise pour le potenticl extracellulaire peut €re établie, soit @, (z) la distribution spatiale du
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potenticl d’action transmembranaire le long de 1a fibre. Cela implique la résolution de I’équation
de Laplace dans les mihieux intra et extracellulaire, en employant les coordonnées cylindriques
(r,6, z). Cela suppose aussi une menbrane d’épaisseur négligeable par les conditions aux
frontiéres des équations (11-90a) et (II-90b). La membrane et le milicu extracellulaire sont vus
comme des filtres qui agissent sur la ransformée de Founer de ¢, (2) pour donner la
transformée de Founer du potenuel extracellulare desire. Cette solution a été introduite par
Clark ¢t Plonsey [57] ¢t Roscntalck [58], récemment par Clark et al [59] ¢t Andreassen ct
Rosentalck [60].
b) Myocarde isotropique:

Contrairement a la cellule isolée ou fibre isolée, les formulations équivalentes pour lcs
sources myocardiques dosvent prendre en considération 1a nature multicellulaire.
bl- Formulations de la densité dipolaire:

La densité dipolaire est basée sur les équations du modéle bidomaine (II-45) et

(II-46) pouvant étre reécrnites:

‘).(glv¢l):1mv
, 97N et (0-98
V8oV o) =1, (-57) et (1-9%)

ou g ¢t g, sont des tenscurs diagonaux, pouvant ¢tre représentés comme des matrices
diagonales. 1 ¢s équations (II-97) et (II-98) donnent

V-(g,V¢,)=—-V-(goV¢o) [-99)
Addiuonnant V- (g,V ¢, ) aux deux membres de 1'équation (1I-99) et utilisant @, = ¢, - ¢,
Vi(g-Vgy)=-V-(g,-Vg,) (I-100)

g = & tg . csl aussi un tenseur diagonal.

Pour un myocarde isotropique, les équations (II-99) et (II-100) se réduisent aux équations de
Poisson.

Une troisieme forme de I'équation de Poisson est calculée si I'équation (1I-100) est muluplice
par (g, / g ) pour donner



V-(2,V0)=-V(g,V4,).

2. 8o (I-101)
8, +8
Pour un myocarde homogéne infini, parall¢clement aux équations (II-5) et (II-7), 1'équation
(1I-101) donne:

ou g, =

l I (-8, -Vd,): \7{—1—} dv. (I1-102)

478y coe |7 - 7|

dans laquelle figure la densité du moment dipolaire équivalent

¢o(’:’) =

h =g, Ve, (I-103)

En introduisant 1a notion du vecteur de dérivation de 1I'équation (II-36b) pour un torse
inhomogeéne fini, le potentiel enregistré par une dérivation / peut étre écrite,

6.(0= Jl-g, V.7, 0) I(F)av. @-104)

ou /(F) est un vecteur de dérivation reliant le dipole source en 7 au potenticl de dérivation ¢

S 1 .
RATTTEYRM {lf'—?l} (1-105)
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CHAPITRE 111

LA MODELISATION DU
CHAMPS ELECTRIQUE CARDIAQUE



I11-1- INTRODUCTION: [61]

L'¢léctrogenése ¢t le champ électrique du coeur presentent un déroulement
parfaitement stéréotypé et répéutif. 11 est donc trés commode de construire des modéles qui
puissent simuler ¢t reproduire expérimentalement e phénoméne. 11 existe de nombreux
modeles, les premiers ont été des montages €lectromécaniques comportant un générateur
clectnique placé dans un nulicu conducteur ¢t des Capteurs situés a la périphénic. On peut
ummerger le générateur dans une cuve cylindnque remplic d’une solution saline. La cuve peul
ctre remplacée par un moulage de torse humain, Divers types de geénérateurs ont €€ nus on
ocuvre @ simple dipole ou mulupole.

Dans un autre type de montage expenniental, on utlise un cocur de mamnulere maintenu en
survie ¢t immergé dans un- cuve, ou méme une preparaion cocur-poumon qui reproduit plus
fidelement Ies conditions réclles.  Actucllement, on dispose  de modeles beaucoup  plus
performants, purement mathématiques, fonctionnant sur ordinateur. On mntrodwit dans la
machine des données de physiologic plus ou moins schématisées concernant I'¢lectrogencese
cellubaire, P'acuvaton des différentes zones myocardiques au cours du temps et éventuellement
les conductivités des principaux tissus intrathoraciques, poumon notamment. A la sortic on
obticnt des courbes, électrocardiogrammes, qu ressemblent de plus ou moins prés aux traces
CHregistoes.

La muse en ocuvre de tels modeles est du plus grand interet. Sur le plan recherche tondamentale
d’abord; ils permetient d’ammiver a une meilleure comprehension de I'cléctrogénese cardiaguc,
de caracténiser le « générateur cardiaque ¢quivalent ». Un autre but des modéles est de
connaitre I'importance des perturbations introduites par la présence des poumons ou du sang
intracavitaire, de reproduire dans l¢ modéle un bloc de branche en modihant la séquence

d’activation, ou un infarctus c¢n supprimant les potenticls de certaines zones supposces

nécrosées, elc...
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I11-2- MODELE DE MILLER-GESELOWITZ:
[11-2-1- Modéle du dipéle cardiaque:

Un modele de I'éléctrocardiogramme basé sur le resultat clé du modéle bidomainc
dont la formule V' - ~J. o, Vg, VZdJV, (Le terme o, V@, est la source du courant du moment
dipolaire, VZ I'impédance de transfert qui relie la source dans le volume dV au potentiel V au
pomnt d’obscrvation) apparait comme une excellente simulation de 'ECG sur la surface du
corps pour un coeur normal ¢t pour une large vanété d’exemples d’ischémie et d'infarctus
[02](63]. Le modele du torse uulisc 1426 ¢léments triangulaires plans pour représenter unc
réclle contiguraton de la surtace du torse [64). Le cocur se compose de  rangées
tndimensionnelles d’approximativement 4000 pornts, et le modéle géncre des sources dipolairces
a temps vanables a chacun de ces pomts. Dans la pratique, ces dipoles sont fusionnés dans 23
dipoles, ¢n donnant de muluples modcles de dipoles cardiaques. Pour cela, le cocur est divisé en
23 régions ¢t un dipole resultant est attnibué a chaque région par la sommation vectoriclle de
I'ensemble des 4000 dipoles.

Le temps de course du potenuel d'action ransmembranaire ¢, ¢n tout pomt dans le cocur peul
ctre deternune si la contfiguration de I'onde est connue et le temps d’activation connu, se reférer
aux données du laboratowre de Durrer [65])[66].

Pour un cocur normal, les contigurations d’onde sont toutes prises pour étre similaires excepte
pour la duree, les vanations ¢n durde sont incorporées largement dans les bases de mesures de
la pénode rétractaire fonctionnelle [67]. Ces données indique une décroissance progressive du
potenuel d’action de I'endocarde a I'épicarde. Le gradient du potenticl d’action est approximé
par la ditlerence entre les nocuds voisins dans Ies trois dircctions orthogonales. Les potenticls dc
la surface du cocur sont calculés a des instants successits durant le cycle cardiaque utibsant les
coethicients de transtert géncrés par la solution du probléme du volume conducteur a Iaide
d’un calculateur digital [68]. Ces coetlicients de transtert mettent en relation chacune des trois
composantes des 23 dipoles a chacun des 1426 points aux centroides des triangles qui

detimissent la surtace du torse.

111-2-2- Modele de I’expansion du multipéle électrique:
a) Dipole et quadrupole:
L’expansion multipolaire tournit une representation canonique des sources clectnques

cardiaques de I'electrocardiogramme de la surface du corps [69).
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dans cctte partic, on va ¢tudicr séparement les effets des inhomogénéités assocics a la masse du
sang intercavitaire ct les poumons |, en utilisant un modéle mathémaligue.

Une activité locale dans une petite région du myocarde est représentée par un courant dipolauc
dans un conducteur inhomogéne, pour des considérations de linéanté le resultat pour un
courant dipolaire isolé peut étre généralisé a une distribution de moments en utilisant le principe
de superposition.

[.’expansion multipolaire ¢st de la forme:

cos &
V(r,0,9)= _ZZ““(—N )( A,,co8mp + B, Sinm(P)- (II-1)
/[0' n-1m-0
Le dipole peut étre représenté par un vecteur ou matrice colonne. (70}
’[All px ]
L) o
Alo pz
dont le module p ¢st donné par:
pt=P.P =pl+pl+pl. (T-3)
Le quadrupole peut étre représenté par la matrice suivante
[ 1 ]
- 5 Ay +24, 2B, A,
1
Q= 2By, “340 24y By (W-4)
| 2
Ay By, '3_ A
L J

Un centre électrique pour le coeur peut étre détini comme point ou le dipole isolé donne un
potenticl dont la valeur est proche du potentiel actuel.

Si le dipole et le quadrupole P et Q sont connus pour unc ongine arbitraire alors les

coordonnées (x,, yo. 2,) du centre électrique peuvent étre trouvés i partir de I’équation suivante.
[70]

[x, ]
P+~ PP )[yoJ O.P. (I-5)

%
[ est la matrice identitée.
L’équation (III-5) est obtenue en utilisant le critére de I’erreur des moindres carrés pour un

potenticl sur une surface sphérique.
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[x, |

1
yoJ:p".(pzl—zP.P')Q.P. (I-6)
2y
Deux cas spéciaux sont interessants,
1 A, A,
=2 t z, =2 -7) et (T8
073 A, ezoA" (1I-7) et (I-8)

Pour estimer les effets des inhomogénéités des tissues sur la localisation, 1'onentation et lc
module de I’élement dipolaire, on utilise le modele sphérique concentrique du torse montré dans
la figure -111-1- .

La surface endocardique [aR dans la Fig-II1-1-] cst évaluée a 0,30R et la surface épicardique
[bR] a 0,45R ou R est e rayon exteme du volume conducteur, la surtace interne des poumons
[bR] a 0,45K, ¢t la surface externe [¢R] a 0,90R.

La conductivité de la masse sanguine est évaluée a 5 fois celle de la région cnvironnante, la
conducuvite des poumons cst supposée vanable.

L'acuvit¢ locale dans le myocarde est représentée par un courant dipolaire de moment p- St
I"'ongine est pnse comme centre de la sphére et 'axe des z devant passer par le dipole, pour des
considérations de symétric, le potenticl impliquera seulement les coefficients A4, pour le dipole
radial et A,, pour le dipole tangenuel (orientation x ).

Le potenticl de surface en termes de coefficients multipolaires équivalents au centre d’unc

sphere homogene s’écrit [71]

1 &2n+l 1 0
2 . A P (cos8) radial
4no n=1 n R
V(R,0)= (LI-9) et (1O-10)
1 S2n+l 1

dno .5y n P"”ﬁ A Pnl (cosf )cosp tangentiel

Masse de sang cavitaire:
Le potentiel de surtace pour un dipole radial est: [71)

o (kn+n+1)+(n+1)(k-1)(%)’""

14 .
VE(R,0)= ~
s (K,0) 4ok’ ,§f (kn+n+ )+ (n+1)(k-1a*"

P’ (cos8) (-11)

k est le ratio de conductivité, évalué a $, le dipole est localisé a /R , tandis que a = 0,3R
¢st le rayon de la masse de sang,

En comparant Ies expressions (I11-10) et (II-11) on obticnt
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7+s(°/)

o= 378037 7+ 8(0,3)?
(I-12) et (I0-13)
13+12(°/)

A, =

% 13+412(0,3)°
¢t z, peut étre obtenue a partir de 1a formule (1II-7)
Le potentiel de surface pour un dipole tangentiel:

_ _ a 2n¢}
(kn+ e D)= n(k 1)(/f)

ot —2n+l . ‘ )
Vo(R, 8)- "y Z f Ve D) (ns (-1 @™ P (cosb)cosp  (IO-14)

donne,

77-4(0’%;)’
eyt (I-15) et (M-16
- e - )
13- 8(0/)
PR

A=
1 13+12(0,3)°

¢t 2, peut €tre obtenue a partir de la formule (I1-8).

J vanant de 0,3 (endcarde) a 0,45 (épicarde), la composante du dipole radial est toujours plus
importante que celle du tangenticl, cet effet a été démontré par Brody [72), ke rapport entre lc
radial et le tangenticl vane d’un maximum de S a la surface endocardique a 1,6 a la surface
¢picardique. Voir Figure -111-3-.

Puisque dans le cocur humain ¢t spécialement sur la partic latérale libre du ventricule gauche, la
direction dominante du moment dipolairc est évidement radiale, ie de I'endocarde vers

I’épicarde.



masse d¢ sang:

Fig-111-1- Mod¢le sphérique, masse de sang.

Poumons:

Fig-I11-2- Mod¢le sphérique, poumons.

L’analyse de I'cfict de I'inhomogénéité du poumon est basée sur le modéle de la
Figure-111-2-
Le poumon occupe une enveloppe sphérique de rayon interme bR et de rayon externe cR, ou
Rest le rayon du volume conducteur. La région pulmonaire a pour conductivité ko ou
o cst 1a conductivité du restye de la sphere.
La source ¢st un courant dipolaire de moment plocalisé a fR et fvaric de aa b.

La soluuon du probleme de la valeur de frontiére ¢st obtenue:
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dno g r

° 4 pour R<rséR (II-17)
Z( st B, r")Pl(cos8)cosp’
r

: S (e B, ") PO (cond)
v -

4o -

1 & ¢ .
Z( wtD,r")P’(cos)
dnko o r" "
Vy = 1 & C pour bR <r<cR (II-18)
4/tkaZ(r":‘ +D, r") B (cosf)cos g
n=1
l & F, ne o
*4”02( w1t P F, ") P (cos )
Vy= pour cR<r<R (L-19)

-—Z( —ai + F, ") P (cos8) cos g

Les conditions aux frontiéres étant que le potenticl et la densité du courant radial sont conunus a

r=>6Rctr = cR, ladensité du courant radial disparait a r = R . On obtient § €quations:

A, C, |
(bR)nf—l‘+Bn(bR)" = {(b n'l D (bR) J (m-ZU)
il c, e

Kl @Ry DY [ s E (R au-21)

(n+1)4 B (bR)" = (n +1)C, D, (bRY"™, .22

(bR)rHZ +n ( ) (bR),,oz +n ( ) ( _ )
S e D (e = By (II-23)

(cR)"*? (R)™ " ’

HE,
(n;n0)2 +n}' Rn_l = 0 (m_24)

Finalement, nous devons incorporer lc fait que la source est a la fois radiale ct
tangentielle. Le potentiel, dans un conducteur illimité, prenant naissance d’un dipole i unc
distance de /R de 'origine le long de | "axe zest:

L n.,P (cos8), r>sR (II-25)
47[0,,[
W= Z (R)™ ,.,P(wse)coses r> R (I-26)

En comparant (III-25) et (II-26) avec (II-17) on obtient

n(/R)"'p
s {(/R)""p @27



Les €quations (III-20) & (III-24) peuvent étre maintenant résolues simultanement pour donner &,

)(‘jﬁ,DNDEﬂ’FH'

Le potentiel de surface V, (R,0 ) est obtenue de I’équation (III-19) en utilisant les solutions

pour £, ¢t F, eten posantr = R:

Vi(R,0)=

droR* ;3 (n+l)n-A,
aveo
A, = - (I-k)(kn+k+n)(c? - b¥*)
(kn+k+ n)(kn+ n+l)
RS

n+1
~(1-k)*n(b/c)*™".

En comparant (III-28) avec (II-10) on aura:

Ao 7 £2n+l)2k(jR)"“l {np
A, (n+1)-A, p

i
Pourb - 0,45 ¢t ¢ = 0,90:
9k p
T (4,30k% + 4,22k + 0,47)
1 o 25k R p
270 M 10,96k + 11,66k + 2,38)

"lno - "In

1 i(2n+ 1)’k fm {nP:(coso)
P!(cos8)-cos ¢

(II1-28)

(10-29)

(Im-30)

(I-31)

(II-32)

Dans le cas de I'inhomogéncité des poumons, les effets sont les mémes pour les sourccs

dipolaires radiales et tangenticlles ¢t donc ne dépendent pas de 1a localisation du dipole, fR.

la Figure-111-4- montre un dipolc équivalent 4,, / p = A,/ p en fonction de la conductivité

relauve de la région pulmonaire.

Notons que cette courbe a un pic pour k approximativement égale a 0,3 et elle st supérieure a

I"unité pour 0,1< k <1. Avec la valeur de 1,23 pour k = 0,5, elle est inféricure a 1 pour k = 1.
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18
16
14r
121 1

dipole radial

dipole tangentel
o8t P ge

0'63R 032R 034R 036 038 o?e4R 042R 044R 046R
position du dip

Fig-111-3- Le rapport du moment dipolaire au moment actuel présenté comme
unc foncuon de position pour f variant de 0,3 surface endocardique a 0,45 surface épicardique.
Le dipole radial a,, /p est toujours supéricur a I'unité , alors que le dipole tangenticl, a,, /p est
toujours inféricur a I'unité. Ainsi la composante du dipole radial est toujours considérablement
importante par rapport a la composante tangenticlle, ¢’est I'effet de Brody, cctte augmentation
vane de 5,0 a la surface endocardique a 1,6 a la surface épicardique.

moment dipolaire équivalent
0 55R v v T

05R
0 45R
0 4R
0.35R
0.3R
0.25R 1
0.2R dipole radial 9

I
0.15R 1

T

-

T

0"} 3R 032R 034R 036R 038R O4R 042R 044R 046R
position du dipole

Fig-111-4- La position du dipole apparent z, en fonction du dipole actuel fR. La
composante tangenticlle n’est pas tellement affectée. La position apparente est légerement plus
centnique que la position actuclic sur la surface endocardique, mais les deux positions

deviennent identiques, quand I’activité atteint I'épicarde.



0 05 1 15 2
conductivité relative des poumons

Fig-I11-S- Le moment dipolaire équivalent en fonction de la conductivité relative de la
region pulmonaire. Noter que la courbe présente un pic pour k approximativement égal a 0,3 ci
est superieur a I’unité pour k compris entre 0,1 et 1 avec une valeur de 1,23 pour k égal 4 0,5.

Position apparente / Position actuelle
105 v v

1t <

085 :
0.8t 4
0.85F y
o8t 1
0.75} 1
07 e
0.65} ~
06 <
0'550 0T5 “l 1‘.5 2

Conductivité relative des poumons

Fig-111-6- La position apparente est légerement inféricur a la position actuellc
pour les valeurs de k inféricur a I'unité, elle est essenticliement la méme que la position actuelle
pour k compris entre 1 et 2. Si par exemple, Ics poumons ont une conductivité relative de 0,51a
position apparente est 0,93 fois la position actuelle.
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I11-2-3- Modéle cardiaque « 20 dipoles »:
C’est le modéle utilis¢ par Gesclowitz [73) qui inclue le dipdle, le quadrupdle ct
P'octupole. Ces termes peuvent étre utilisés dans I’équation suivante pour exprimer le potentici

qui peut étre produit par le modeéle cardiaque dans un milieu illimité.

Fig-111-7- Division du myocarde en 20 régions dipolaires.

L < P- o
vV, = :{LZZ (cos )(A cosmp+B,, smmq)) ' (1I-33)
n=1 m=0

Avec r, 6, ¢ les coordonnées sphériques du point ou V. est calculé, P! le polynome de

Legendre associ€, et o la conductivité du torse, 4., et B., sont les termes de I’expansion

multipolaire et sont calculés comme suit:

Ay = szn
All = prl
B, = ZP;.
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A = 2.22p,, ~x/p,, - ¥'p,.)
All = Z(z:pyl +xl'pll)

le = Z(z:pyl +x:pn) : (m.34)
xp., yp,

Aa = 25T
yp, x/p,

Bn = Z 2 + 2y )

(62%-3x/* —y?)
A =2, > P.-32/x!p, - 32y, p,,

(42°-3x -yt X, Y, Py,
Ay = Z

3 Py-— - +2x/7 p,
B, =2.2y'z p, + (427 _xiz _3y:2)P’. . x,'yz; P,
4, -3 x, 2; Pu z,’yé’ P, . (x1? ;yl,z)pﬂ
B, - Z)’.’ Z; P, . x/ z;py, . X:y;p"
4, = E(x-'z ;y"z)p,, ) X,’);.'P,.
By =3 DXl i,

By, =By = By =0.
Les expressions qui suivent sont les quclques premiéres fonctions associées dc
Legendre
Pl (cosO)=1.
P’ (cosO) = cosd.
P'(cos8)=sin8.
P (cos6) = Y5 (3cos? 6 - 1) = cos® 6 - Y, sin’ 0.
P} (cos6)=3cosOsiné. (I-35)
Pl (cos8)=3sin? 6.
P} (cos8)) = cos 6 (cos’ 6 + }ésin2 6)
P/(c0s0) = sin8(6cos* 6 - 3 sin? 6).
P} (cos8)=15sin’ 8 cosd.
P) (cost)=15sin’ 6.
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Dans les équations (I0-34) p, , p, , et P, sont les composantes du i*™ dipole sclon x, y, €t z
%/, y/, 2! sont les coordonnées de 1a localisation du dipole. Les trois premicrs tcrmes (4, , 4|
B,, )sont les termes du dipole, les cing suivants (A, Az, By, A, B.,) sont les termes du
quadrupole et les sept demicrs (4, » Ay, By, Ay, By, Ays, Byy) sont Ies termes de I’octupolc.
Les tables qui suivent présentent le modéle « 20 dipoles » vanant avec les onentations et Ic
temps pour simuler activité électrique cardiaque durant 50 millisecondes de QRS

La table -1- donne les positions des dipoles du modéle cardiaque « 20 dipoles », (les distances

sont ¢n cm, I'ongine du syst¢me de coordonnées est située au centre du coeur au rayon X.)

X=[1929504834-110317006353.1 10-22-06-02-161314-05-25],
Y——[422910-08003739i710-06-2o-l228l9-0.10.0-1.0-3,7-35-0.5],
Z-[lol2-0010631 l.3-l2-loll-240.320-01-38-25-01-36-161520],

La table -2- donne les composantes selon x, Yy, et z des 20 dipoles du modéle (les modules sont
relatfs)

t=Sms. 0 X
Px-[000-130000-80-11000.0-6560 R
Py-[0001500001301900.0 0 8-6-2.00]
Pz=[00020000304.00003-4-80 .0}, y z

- 10ms

Px <[000-1614.0.0-7-222426-5003-14289 .0.0J;
Py =[0.0.01920.003056833590.01315.5-87 0.0}
Pz =[0.0.0912.00416-36311.1.0.0.49-6560.0 0]

t=15ms.

Px =[0.0.0-80.0.0-13-5483104-9.0.06-383363.0 .0J;
Py =[0.002440.006710748.824.0.0261.5-4-1220 .0},
Pz ={0.0.01261.001154-36363600913-76-30 0J;

t=20ms.
Px=[0-251003414.03-29-62106154 -500-41-3338146.0 .0J;

Py=[08041-2727.04811212350-52-2.0.010738 -1.3-27.1.0 .0},
Pz=[0.8.91382.0-91673-5453670.0920-99-4 .0.0),
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t=25ms.

Px=[0-1414597-15018-18-10714117710.0.0-38-645718129 -.8],
Py=(011361-25.9.010315718624-189-75.0.016367-1.1-31.3-58 0}
Pz=[011.036197.0-23-2711.1-157173125.0.0-993.4-17.9-408.6 1.4},

t=30ms.

Px=[0-46173231-19.0.934-114153138-5.0-6-46-89751663.7 -4.4],
Py~[019358-97.0015813523420-221-84.01.412487-60-308-112 -.6],
Pz=[{07-2365247.0-13-69103-197139172.0-3.0-9021-201-70152 56],

1=35ms.
Px=[0-1213.527161-351214-951559603-4-93-1366511.730-9 4,
Py=[019546-109-571.215583187.9-176-12.0.71.610.094-78-209 -18.5 2.0J;
Pz={0-18-3363202.542-5278-1328721.7-8-61-7253-23.7-23202 82],

1=40ms.

Px=[042762511-16-54-4384648-12-134-747681.8-1 1],
Py=[018621-98-110442102-3-9-122.352495-7.5-99-129 1.7],
Pz=[0-14-45513232-3.6-274-76 5163-4-17-353.6-12.2-1.514.3 12.4],

t=45ms.

Px=[14243119166-222-2.1-1347432-27-373-47654138 -12.6],
Py={4372-2-98-89-7122.715-19-69-74-483-63.4-83-84-7.1 4.2],
P2=[33-28-934454-18-9-2-40851-241-4636-11.6-963 20.2);

t=50ms.

Px={6121.711831-112.420328347-214-1852 4413-57)
Py=[3242-8-105-63-3.2.10-1.7-48-521935-1513-86-6.7-5 6);
Pz=[35-7-61320-9-40-2502218-168-918-88-92.7 15.8];

1-55ms..

Px=[71256121-56.00014216-43-2500393 1.2 4);
Py=[2724-56946-1.000-15-35-3744-1400-7-52-3.9 3.7},
Pz-[170-499-4000-90931-3300-64018 32},
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Fig-111-9- QRS en Précordiale V1.
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Fig-111-10 - QRS en Précordiale V2.
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Fig-111-11- QRS en Précordiale V3.
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Fig-111-12- QRS ¢n Précordiale V4.
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Fig-111-13- QRS en Précordiale V5.
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Fig-111-14- QRS en Précordiale V6.
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Fig-II1-15- QRS en Dérivation unipolaire aVR.
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Fig-111-16- QRS en Dérivation unipolaire aVL.
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Fig-111-17- QRS en Dérivation unipolairc aVF.,
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Fig-I11-18- QRS en Dérivation bipolaire D1.
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Fig-111-19- QRS en Dérivation bipolaire D2,
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Fig-111-20- QRS ¢n Dérivation bipolaire D3.
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Fig-111-18- QRS en Dérivation bipolaire D1.
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Fig-111-19- QRS en Dérivation bipolaire D2.
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Fig-111-20- QRS ¢n Dérivation bipolaire D3.

09



111-3- MODELE SPHERIQUE DE R. PLONSEY.

Uulisant un modcle mathématique analytique, nous allons étudier les effets de

vanatons de la géométnie ¢t les propnétés du volume conducteur du torse sur I'épicarde et la
surface du corps. Le modele consiste en un coeur sphénque (cavité sanguine entourée par unc
coquille de muscles sphenque incluant une source double couche et le péncarde)
excentnguement placée dans un torse sphénque (région du poumon entourée par des muscles ct
des couches de graisse). Les clicts de ces parametres sur 1a surtace du corps et les potentiels
epicardiques vont etre ¢tudics:

1-Scparanon des sources cardiaqucs.

2-Localisauon du cocur a I'inténicur du torse.

3-Litets combings de toutes les inhomogenéités du torse.

4-Inhomogencites internes (sang tercavitaire et péncarde).

S-Inhomogencutes externes (region de poumon, muscle du squelette, graisse sous cutanée).
6-Hypertrophie.

Ces resullats aident a clucider les avantages particuliers dans 1'utilisation des cartes épicardiques.
La source du champ est choisic pour ¢tre une double couche sphérique représentant une onde
d’acuvaton 1déale, la direction de la double couche est radiale.

La m¢thode pour la détermination des expressions analytiques pour les champs de potenticls est
décnie par Rudy et Plonscey [74).

Nous reproduwisons I'expression pour I’épicarde ¢ et la surface du corps ¢, les potentiels

donn¢s par:

® i-1 I
é,(r,,0)=2na’ Z{F‘ (LJ(@" JI’,’(OOSGO)+G, ;(—%)ﬂ’(cosao )}P, (cos@). (I-36)

1=1 1*’1 r2 ro
et
- d S+ s rl—lPl(wso ) l S!
_ 2 “a o_ ! °o7, .
$s(rs,0)=2na {‘z_l:[(r’] §M‘ 1+1 da' I(s- D)
i, Bosd,) , )N
'{d) ,Zz.“N‘ Il d “si(1- 5)! Fi(cos6)
> P/ (co86,)
+ LN = (- 1)‘} (I-37)
i=1 Iy
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Ou P, est le polynome de Legendre de degré [, P est sa dérivée, r, est le rayon du cap

sphénque double couche, 26 , est 'angle central de la double couche, d cst 'excentricite

(distance du centre du coeur au centre du torse) et a = r, siné ;. Les rayons du cocur et du torse

sont r, ¢t ry, respectivement . L’onigine de 6 est le centre du coeur sphérique dans I’équation

(II-36) ¢t le centre du torse sphérique dans 1'équation (II-37). L’angle polaire 6 ¢st mesurée a

parur de la ligne qui joint les centres des sphéres. Les coefficients F, , G, , M, , N, , sont

détermines par les condiions aux frontiéres aux interfaces entre les régions de conductivités

dittérentes.

111-3-1- Conditions aux frontiéres:

Lucrtace sang-endocarde (r= r,)

) ¢, =46, Conunuii¢ du potentiel
‘)¢1 §¢2: S,
2) o Sy =% Conunuité de la composante normale du courant
or r

Double couche (r= r,)

3) P ¢, =4n Discontinuité du potentiel
J¢21 d¢20 - « .
4) S - 5 Continuité de la composante normale du courant
r r

Interface épicarde-poumon (r = r)

5) Pwu=0, Continuité du potenticl
a
6) o, gﬂ = o, ii;—’ Continuité de la composantc normale du courant
r r

Interface poumon-muscle squelettique (= ry)

7 ¢,=9, Contnuit¢ du potenticl

8) o, % = o, % Conunuit€ de la composante normale du courant
Intertace externe de la couche musculaise (7= r,)

9) ¢.=¢,s Continuité du potenticl

10) o, % = o, % Continuité de la composante normale du courant
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Interface couche musculaire externe-air (7= r,)

=0 Composante normale du courant nulle (o, = 0). (1I-38)

Les valeurs qui suivent sont utilisés dans les calculs et représentent des paramétres

typiques de la géométrie et des conductivatés.

111-3-2- Parameétres géométriques: Eycleshymer et Schoemaker [75])
r, (rayon de la cavit¢ du sang) = 4cm,

r. (rayon du coeur sphénque) = Scm,

ry (rayon externe de la région pulmonaire) = 11cm,

re (rayon externe de la couche du muscle) = 12cm,

r, (rayon du torse sphénque) =12,5c¢m,

d (excentnaatd, distance entre centre du coeur et centre du torse) = Scm. (I11-39)

I11-3-3- Parametres de conductivités: Rush et al [76), Rudy et Plonsey [74]

o, (sang) = 0,006 mho/cm,
o, (myocarde) = 0,002 mho/cm,
o, (poumon) = 0,0005 mho/cm,
o (muscle du squclette) = 0,00125 mho/cm,
o, (grawsse subcutanée) = 0,0004 mho/cm,

o, (résistance péncardique) = 1,000 mho/cm?.

Saut indicauon contraire, 'angle central du cap sphérique double couche scra pns ¢gal
a 60°. Pour cet angle, la surface de la source est tellement large qu’elle represente une onde
d’activation typique. Le rayon de la double couche sera égale a 4,5 cm, position qui correspond
a mi-distance entre¢ I'endocarde ¢t le pércarde. L'intensité de la source double couche est
normalisce a la valeur de I'unit¢. Pour plus de simplicité, la plupart des valeurs du potenucl
présentées dans cette partic ont ¢té calculées a I'unique pomnt représentant une électrode
cardiaque anténcure (8 = 0 dans les équations (I1-36) et (II-37). Le comportement du potenticl

cn d’autres sites est qualitativement le méme.
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Le modéle sphérigue:

(rS ’ 0)

Fig I11-21- Le modéle sphérique excentrique représentant le torse

inhomogene. La source double couche est marquée par les signes + et -
sur ses surfaces positives et négatives, respectivement. Pour des valeurs
de conductivités normales (o ) et des valeurs typiques de parameétres
geometriques (r). L’excentricité (distance séparant le centre du coeur

au centre du torse) est typiquement égale a Scm..



111-3-4- Resultats:
a) La variation du potentiel en fonction de I’éxcentricité du coeur.

potentel normahisé
2.0 9
1.8 1
1.6 A:.":
1.4 4
1.2 4

1.0 por——— B

0.8 4

—>
0 1 2 3 4 s

excentricité du coeur (cm )

Fig 111-22- Les effets de la vanation de I’excentricité du cocur sur
les potenticls de surface (A) et épicardiques (B). Le potentiel est normalisé a 1’unité

pour une excentricit¢ de 1.0 cm.

La figure 111-22- montre que les potenticls de surtace (A) sont plus affectés par la
positon du cocur que le potenticl épicardique (B). Quand I'excentricité augmente de lcm a
Scm, le potenticl du torse est donc doublé (augmentauon de 97%). Quand I'excentricité esl
augmentée de lem 3 partur de 4cm (cela peut représenter une variation normale de la position
du cocur), lc potenuel augmenie de 24,2%. Par contre le potenuel epicardique  est
completement indépendant de la posiuon du cocur, il augmente de 3,8% pour une excentricité
vanant d¢ 1 cm a 5 cm. Ces resultats démontrent que la distribution du potentiel épicardique
n'est pas sensible aux vanations de la position du cocur pouvant étre causés par les

changements de posture, et elle est libre des effets de forme et de taille du corps.
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b) Effets de variations de conductivité.
Epicarde:
potentiel normahisé (épicarde)
2.5 1
20
1.5 1
104

0.5 1

-0.5

~-1.0

0 30 60 90 120 1350 180
angle en degrés

potentiel normalisé (torse)

2s #

2.0 1

1.5

10 44\

0.5 1

-0.3

0 30 6 9 120 150 180
angle en degrés
Fig 111-23- L’effet combiné des inhomogénéités du torse sur le potentiel de

surface et le potenticl épicardique. Les potenticls épicardique ¢t de surface sont tous les
deux normalisés tel que le potenticl maximal dans le cas homogene est égal a I'unité.

L’effet combind des inhomogéncités est d’augmenter les potenucls de torse ct
cpicardique. Le pic du potenticl épicardique dans le cas inhomogene est de 2,2 fois sa valeur
pour lc torse homogene, I¢ facteur d’augmentation pour l¢ pic du potenticl de surtace est

moindre (1,59). Cet effet dépend aussi de 1a position du point de champ.

75



) Inhomogénéités internes (cavité sanguine et péricarde)

potentiel normalisé
i
1.5F
14
1.3p
1.2p
11p
10 f: - : : —>
0 002 004 006 008 .0
Conductivité du sang (mho/cm )

Fig I11-24- L’effet de variations dans la conductivité sur le potentiel de surface
du torse (A) et sur le potentiel épicardique (B). L intervalle de conductivité [.002 a .01

mho/cm ] correspond a I'intervalle d’hématocrite de 78% a 20%.

Quand la conductumvité de la masse sanguine atieint la valeur de 0,002 mho/cm c¢lle
devient cgale a celle du myocarde. ( la valeur typique de la conductivité du sang est de 0,006
mho/cm).
Le potenucl €tant normalisé dans les deux cas a P'unité pour cette valeur de conductivité. Les
effets de vanations en conductivité sur les potenticls de surtace ¢t épicardique sont similaires,
les deux courbes(A) et (B) croissent de fagon monotone. Quand le sang intercavitaire aticint sa

conducuvité normale, le potenticl épicardique augmente de 27,5% et le potentiel de surface de
26,2%.
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1.28 1
1.00
0.75 1 :
not:;mle
4{ ?
- + + $ +—>
0.2 04 10 20 40 10.0

Conductivite péncardique (échelle loganthmique)

Fig I11-25- L’effet de vanations dans la conductivité péricardique sur le
potentiel de surface du torse (A) et sur le potenticl épicardique (B). Les potenticls sont
ajustes tel que la valeur de 'unité est obtenue pour une conductivité typique (marquee
normale sur la figurc)

Cette figure décnit la dépendance des potentiels de surface (A) et épicardique (B) de la
conductivité pénicardique, le péricarde est représenté par une membrane résistive infiniment
finc. Comme pour le cas de la conductivité du sang, les potenticls de surface et épicardiques

sont atlectés similairement par les variations de la conductivité péricardique.
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d4- Inhomogénéités externes (poumons, couche de muscle de surface, graisse subcutanée)

potentiel normalisé
[}

1.2}

10

0s

04 4

ey
* T >

\ T 7 '
03 0.4 06 08310 20 40

Conductivité pulmonaire (échclle loganthmique)

Fig 111-26- L ctlet de vanatons dans la conductimvité pulmonaire sur le potenticl
de surface du torse (A) ¢t sur le potentiel épicardique (B). Les potentiels sont ajustés tel
que la valeur de I'unité ¢st obtenue pour une conductivité pulmonaire typique (marquée
normale sur la figure).

Contrarement aux inhomogénéités internes, 'etiet de 1'inhomogénéité pulmonaire sur
les potentiels de surface est différente de celui des potenticls épicardiques. Quand le potenticl
épicardique diminue de fagon monotone avec I'augmentation de la conductivité pulmonaire, lc
potenticl du torse atteint un maximum a une conductivité physiologique typique normaliséc

pour donner 1,0 pour valeur typique marquée normale.
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potentiel normalisé

100" B
S
094 ¢
: A
0.8/
. - —
0.8 1.0 13 2.0 2s 107

Conductvité de la graisse (mho / cm)

Fig I11-28- L’ctict de variations dans la conductivité de la graisse subcutanée
sur le potentiel de surface du torse (A) et sur le potenticl épicardique (B). Les potenticls
sont normalisés a I'unité pour une conductivité égale a 0.00025 mho / cm.

L’eftet de la graisse subcutanée sur les potenticls de surface est petity, une vanation de
10 fois la conductvité de la couche de graisse cause une diminution de potentie] de sculement
15%, alors que le potentiel épicardique n’est nullement aficcts.
Comme cela a €€ décrit avant, on peut conclure que ’augmentation des potenticls de surface et
épicardiques aux points localisés antérieurement (rs , 0) <t (r2, 0) en présence dc toutes les
Inhomogeénéités, est causée surtout par la grande conductivité du sang intercavitaire et par la

basse conductivité de la région pulmonaire.



e) Effets géométriques

Epaisseur du mur ventriculaire

L’augmentation d’épaisseur est aux dépens du volume intercavitaire
potentiel normalisé

’

1.00

0.94

0.88

>

-3
1.0 1.2 14 1.6 18 2.0 10

Epatsseur du myocarde (cm)

Fig 111-29- L’ctict dc I’¢paisseur du mur ventriculaire sur lcs potenticls de
surface (A) et épicardique (B). Les potenticls sont normalisés tel que la valeur de

I'unité est obtenue pour une épaisseur typique de lem.

L’effet de 'hypertrophic est considérée dans ce modéle par I'augmentation de
I’épaisseur du mur ventriculaire.
L’¢paisscur augmente de 1 a 2cm aux dépens de la cavité sanguine, dans les deux cas (a 6 = 0°)
Peffet est pratiquement le méme , les deux potenticls diminuent avec I'augmentation de
Iépaisseur du myocarde, ils sont réduits de 12% quand le ventricule double d’épaisscur, causés
par le retrecissement du volume de la cavité sanguine et une augmentation de la distance

s¢parant la source de P'interface sang-myocarde.
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e) Effets géométriques

Epaisseur du mur ventriculaire

lcm lca
L’augmentation d’épaisscur est aux dépens du volume intercavitaire

potentiel normalisé

T

0.88

* . .
-3
1.0 1.2 14 1.6 1.8 20 10

Epaisseur du myocarde (cm)

Fig I11-29- L cffet de I’épaisseur du mur ventriculaire sur les potenticls de
surface (A) et épicardique (B). Les potentiels sont normalisés tel que la valeur de

I"unité est obtenue pour une épaisseur typique de lcm.

L’etlet de I’hypertrophie est considérée dans ce modéle par I’augmentation de
I'épaisseur du mur ventriculaire.
L’cpaisscur augmente de 1 a 2cm aux dépens de la cavité sanguine, dans les deux cas (ad=0°
Peflet est pratiquement le méme , les deux potenticls diminuent avec I'augmentation de
I'¢paisscur du myocarde, ils sont réduits de 12% quand le ventricule double d’épaisscur, causés
par le rétrécissement du volume de la cavité sanguine et unc augmentation de la distance
scparant la source de I'interface sang-myocarde.
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2cem

L’augmentation d’épaisseur cst aux dépens de la région pulmonaire.

potentiel normalisé
A
106} ’
3
1.00 K
0.94
0.88 ~
v . . v . R
1.0 1.2 14 1.6 1.8 2.0 10

Epaisseur du myocarde (cm)

Fig II1-30- 1. effet de I’épaisseur du mur ventriculaire sur les potenticls de
surface (A) et épicardique (B). Les potentiels sont normalisés tel que la valeur de

I"'unité est obtenue pour unce épasseur typique de lcm.

L’ ¢épaisscur augmente aux dépens de la région pulmonaire, a € = 0°. le potentiel de

surface croit de 13,6% quand !'¢paisscur du myocarde double, cflet causé par le remplacement
de 1a région pulmonaire par la grande conductivité du myocarde.
Puisque dans la simulation, la position de la source double couche relative a 'uterface sang-
myocarde est lenue constante, un important facteur qu contnbuc a I'atiénuation est
I'augmentaton en distance de la source au point de l'épicarde dans lequel on caleulé ke
potentel.



f) Variations dans la taille du coeur

Scm Scm

potentiel nonmli?é
14 |

1.3

1.2p

/b 6o 70 80

Rayon du coeur (cm)

Fig I11-31- L’effet de I’augmentation de la taille du coeur sur les potentels
de surface (A) et épicardique (3). La surface de la source double couche est inchangée.

Les potenticls sont normalisés a I’unité au rayon typique du coeur de Scm.

La taille de la cavité de sang augmente et la surtace de la source double couche reste
constante. Les effets de cette augmentation sur les deux potenticls de torse (A) et épicardiques
(B) sont trés similaires, ils augmentent avec la croissance du rayon du cocur, pour unc

augmentation de 3cm ( de 5 a 8cm) du rayon du cocur, une croissance a peu prés comparable
de 28,9% cst calculée a I'épicarde.
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potentiel normalisé

©)
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14

1.2
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5.0 6.0 7.0 80

Rayon du coeur (cin)

Fig 111-32- L’cffet de I’augmentation de 1a taille du coeur sur Ies potenticls
de surface (A) et épicardique (B). L’angle central de la source double couche est

inchangée. Les potenticls sont normalisés a 1'unité au rayon typique du coeur de Scm.

Cette figure décnt une situation différente, le rayon du coeur augmente pendant que
'angle central de la source double couche reste constant. Dans ce cas 1a, ’élargissement du
coeur cntraine une croissance proportionnelle de la surface du front d’onde, ¢’est I'effet de
dilatation de la source qui atiecte le potentiel de surface plus que le potentiel épicardique. Les
deux potenticls augmentent avee e rayon, quand le rayon augmente de 5 a 8 cm, il y a une
croissance de 82% pour le potenticl de surface et 12,8% pour le potentiel épicardique.



CHAPITRE IV

LE PROBLEME INVERSE



IV-1- INTRODUCTION:

Le probleme de I’observabilité d’un sysi¢éme dynamique qui est gouverné par une

cquauon ditlérenuclle particlle est consideré€, le probléme est formulé avec la supposition d’une
geométne idealisee: Des cylindres coaxiaux représentant le torse humain et la surtace cardiaque.
Cc probleme genere dans la deétermunation de électropotenticl de la surtace  épicardique a
parur de mesures discrétes sur le torse.

Ln ¢lectrophysiologie, une importante partic de la recherche tondamentale est dédice a 1 étude
des modeles mathémauques rehant ke potentiel a Pinténicur d’un conducteur (ou sur sa surface )
a unc distnbution de source de courant.[6]

Unce subclasse de ces modeles, le probleme du potenuel directe, concerne le caleul de la
distnbuuon du potentiel quand Ies sources sont connues. Toutetois, en électrocardiologie, le but
principal ¢st de gagner un apergu dans les procedes impliquant 'électrogénese ct de trouver des
mcthodes pour estuner les solutions du probleme nverse [77)

I ¢st gencralement accepte que le corps humain peut ¢tre vu comme un mulicu de conduction
lincaire, 1sotropique excluant ls région contenant les sources primaires ¢t les régions de
différentes conductivités ne contenant pas la source. Le volume conducteur est noyé dans un
milicu non conducteur (air) et le champ électrique généré par le coeur est considéré

quaststatique, le potentiel €lecinque cardiaque satisfait a 1’équation de Laplace.

Nous avons:

Vig = 0 surBetC (B :Buste, C:Coeur).

P N

(}; =0 sur la fronticre (v-1)

Une solution analytique du probleme inverse d’un cylindre conducteur semi-infini,
circulaire creux représentant le tronc du torse humain a déja éié présentée [78], [79]. La source
pnmaire, le coeur est noyé dans la partie creuse du cylindre. La base du cylindre représente la

base de I'abdomen, et nous supposerons qu'il existe une fonction f tel que ¢ = £ partout sur

cette base.
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IV-2-1LA SOLUTION FORMELLE:

Soit le plan ox, oy représentant la base du cylindre; et I'axe du cylindre représente

I'axe oz, ¢n considérant le fait que le potenticl diminue quand la distance de la source primaire

augmente, on peut raisonnablement supposer que ¢ — 0 quand z —» w

et plus

paruculicrement dans cette simulation, on va supposer que le rayon interne du cylindre est égale

a 1 ctle rayon externe est égalec a a (a > 1).

Le problenie €lectrocardiographique inverse en coordonnées cylindriques aura la forme suivante

Xo Vo 1 PP ¢
IR0 E S TS T Sy e
r rar r oo x
Pour l1l<r<a , -m<fO<+n et 220,
avee les conditions aux frontiéres,
p(r.0,0)=1(r, 0),

op H}

0 — - = 0
© L% r-1 d‘ r=a

La solution de ce probléme est:

¢(r,0.z) = iicxp(— u"z).(A,, cosnb + B linna).l—i..(r).

n=0m=1

Avec:

hlw

J‘] .f(r,9).1—io,(r).dr.d0.
-x 1

J' I S (r,8) R m(r).cosnd.dr.d

NN-'

H

N[ —

n C—a

I S(7,6)Run(r).sinnb.dr.dé.
1

IV-3- L’APPROCHE NUMERIQUE:
D’aprés I'expression:

In(ur). Yn(ul?) - Y ulPr). Jnp")
Jn( ™)

R,.(r)=

Bo

(IV-2)

(IV-3)

av-4)

(IV-5)

av-6)

av-7n



_JIn( L. Y'n(uay- Yn( 4" r).J 'n( uMa) IV-8)
- Jn(ulMa) )

ou Jn(x) et Y'n(x) sont les fonctions de Bessel de premicre et seconde espéce, d’ordre n ct
LM, (m = 1,2,.......) sont les zéros de I'équation:

Yn(ap) Yin(u)
Jn(ap)  J'n(u)

Iv-9)

Armranges en ordre croissant, sclon Cochran [80], les zéros de 1'équation (TV-9) ont les
propnctes suivantes.
Thévreme: Si x4 sont les zéros de 1'équation (IV-9), alors

1)Ils sont simples ct récls.

2)l'y a autant de zéros pour chaque n. Et 4 - quand m —»

p q-p r-4pg+2p

3)Pour m grand , '\ =9 st 5 +... Iv-10)
. (m-Dnr 1+3 (P +46l- 63)a* - 1)
Ou &= = — I= 4.0 = ,
. a-1 > P7sa oo 4 6(4a)(a-1)
P +185° - 2053/ +1899).(a’ - 1
e ro it T +1899).(a - 1) av-11)
S(4a)’(a-1)

I ¢st important de remarquer que [ 4]’ et I’expression:

(). Yn(ul) = Yo(ulr).J n( ")
Jn(u) '

cn (IV-8) sont actucllement les valeurs propres et les fonctions propres respectivement, pour le

R, (r)= (IV-12)

probleme:

o £
+ . + - T = y
R U 4 (1<r<a). (Iv-13)

avec,y’'(1) = y'(a) = 0.

¢t 1a formule importante des fonctions de Bessel [81),

In(x)Y x)-In@) @)= ¥, (IV-14)
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La solution du probleme (IV-2) sur la surface ct sur le cylindre interne devient.

® @ 2. (n)
$¢(a,0,2) = ZZ cxlz( . 2(3) (Anm.cosnd + Bnm.sinné),
n=0m=3 ¥.4Q. ﬂu ‘]n(ﬂ )

et (IV-15)et(IV-16)

$(,0,z2) = ZZ ctg( Eom f,,)) (Anm.cosn® + Bnm.sinné).
n=0m=1 . ,U Jn( )

Multiplions les deux membres de 1'équation (IV-15) par cos n6 et integrons sur [-n, +7). A
parur dc I’orthogonalité de cos né et sin n , il est facile de trouver les coeflicicnts cosinus dc

Founer de ¢ (a, 8, z) qui devraicnt étre notés @ (a, n, 2)

® (n)
p(a,nz) = — ¢(a 8,z)cosnf.df = EZ cxp( Ha )z

Sa uPIn(aut)
1e (IV-17) et IV-18)
n S exp(—uM)z
- z)= Anm
2 ¢(a,n,z)= lea ﬂ,:")Jn(aﬂ,,"))

De fagon simulaire, nous trouvons les cocfficients cosinus de Fourier ¢ (1, n, z) de la fonction ¢

(1, 6, z) sur la frontiére interne du cylindre creux.

Xp(-#a)z.
¢(l nz)= Z ("’J‘n( (,,)) Anm. Iv-19)
Mantenant, on utilise les formules (TV-18) et (IV-19) pour éliminer Anm , soit

v Anm
Xnm = —— ————
. ! ‘In(a. ul™)

Ainsi (IV-18) et (TV-19) deviennent respectivement:

—¢(a nz)= Zexp( ,u("))z.Xnm

et (TV-20) et (IV-21)

(n)
_¢(1n2) azcxp(_”(n)) ﬂl}l—)

T ()



Pour esumer ¢ (1, n, z), nous avons besoin seulement de trouver Xnm (n =1, 2, 3,...; m =1,
3,...). Numénquement ccla est impossible de trouver tous les Xnm , pour ccla on utiise un
théoreme pour approximer des sérics infinies par une somme finie (IV-18) et (IV-19).

Nous considérons les sommes finics suivantes pour M fixe:

—¢(a nz)= Zcxp( ;1( Yz. Xnm
el (IV-22) et (IV-23)

(n)
L)y,
Jn(u,")

-—¢(1 n, ~)~aZcxp( Mz,

Pour rouver Xnm, m - 1, 2, 3,..., M pour chaque n fixé, nous choisissons M diflérents points
{zy= 1, 2, 3,...., M} l¢ long de I’axe et nous obtenons 1'équation matnice suivante a parur dc
I’équauon (IV-22),

[ sa,nz) | | exp- ™)z, exp-mM)z o exp(- )z [Xn. ‘
n,z M) (1) (n) X
= ¢(a 2)) ’ {CXP( /-11 )z, exp(- {‘z )2, exp(- l‘ )z, y "2 \ @IV-24)
bt -m)J exp(- 147)z, expl-5™)zy o expl- y‘"’)zu- L xn,,]
Par simplification, nous écrirons I'équation (V-24) comme :
H, - E, X.. (V-25)
ou E, est la matnce M o M dans I’équation (V-24) et
Hn = [g(an 2), $(a0,2 ) p@nz)]
X0 = [ XDy, XNz, oo , Xnm |’ (V-26)

T veut dire transposée.
Il parait que nous sommes sur une bonne position pour résoudre le probléme numénquement
apres la réducuon du probleme onginal sous forme d'équation matnciclle, et en traitant la

matnce En a 'ade de quelques méthodes numénques.

V-4- DECOMPOSITION EN VALEURS SINGULIERES:

Discutons maintenant les propnétés de la matnce En, qui pourrait €tre analytiquement
non singuliere. ( Pour I'instant st les 2z, sont pnis comme enticrs positifs,c’esta dire 4, = k, kK -

1,2 3,....... ,m, E est la matnce Vandermonde et ¢st non singuliére ).



(10)

Exemple: Choisissons a = 5, n = 10, ainsi les dix premiéres racines, 4%, 4'%,..., 1o
scront égales & 2,354; 3,290; ... ; 8,675.181]

aussl, Sl Zg = 10, alors les entrées de la demiere lgne de E.
exp(- 1089, exp(-10489), ... exp(-1042”) s’étendent de 5,98 10" ; 5,14 10"
s - 22,1110, comme netz, augmentent, la sitcation s’empire rapidement, que
Ies calculateurs lcs plus sophustiqués peuvent difficilement distinguer ces entrées du zéro.

En d’autres termes, la matrice E est numénquement presque singuliere et le systeme (IV-24) est
impossible a résoudre par des méthodes ordinatires.

On remedie par la transformée de Laplace des deux cotés de 1'équation (IV-22) pour obtenir

une nouvelle équation.

ad 1
Fn(s) - Z & Xnm,
m=] S+ #M

ou Fn(s)=L[¢(a,n,2)]= ]l¢ (a,n, 2).exp (~52).dz, (IV-27)
(1]

1

(n) *

et ————
St M,

est la dérivée de la transformée de Laplace de exp(- ).z, c’est & dire

]‘cxp(— 4. z).exp(-sz).dz =

— (Iv-28)
o 1+ p.(‘ )
En attnbuant a M différentes valeurs, 8, , 83, oo, , Sm , au parametre s arrangé dans

I'ordre croissant, nous obtenons le systéme linéaire suivant de M équations a M inconnucs

[ 1 1 1]
s (n) (n) T (n) [~
Fn(s) 1 5+ l/‘x S+ 1#2 5 *l/‘u Xn, |
Fn(s,) ™ W e T Xn,
’ : |= 5% 1y 5+ Hy S+ X (Iv-29)
LFnsin) | 1 1 1| Ly,
(n) (n) °°° ()
[ Sy + 1" Syt My Syt My
Par simplification, Fn=A4An x Xn aIv-30)



ou An est 1a matrice M e M ¢t

Le nouvecau systeme cst meilleur que le (IV-22) au vu des amplitudes de scs entrées qui
apparemment ne décroissent pas rapidement vers zéro quand n et m croissent.
Exemple: Sia = §; n= 10 ct s, = 10, aussi la demiére ligne de E

1 1 1

devient  0,0809; 0,0752; ....cooevvvvnnnnn. ; 0,0536

107 47107 90y g
valeurs acceptables en comparaison avee celles de En.

II exaste un ensemble de techniques qui traitent un systéme d’équations linéaires ou matrices qui
sont numenquement proches de la singulanité. Cet ensemble de techniques, connu sous le nom
de la décomposition en valeurs singulicres (SVD), basé sur le théoréme suivant de 1’algébre
lincawre [82], [84].

Toute matnce A de dimension M e N peut étre écrite sous la forme:

AUy’ (TV-30)
Ou U est la matrice colonne orthogonale M e N, J est la matrice orthogonale N o N, et T est
la matnce diagonale N o N avee scs éléments o, a,.......... , On lous positifs ou nuls.

Les matnces U et Vo sont chacunes orthogonales dans le sens que leurs colonnes sorit

orthonormalcs.

" (Iv-31)
Zl’jk.l/jn:&n avec 1<k e n<N

L.a décomposition peut toujours étre faite, pcu importe la singulanité de la matrice, ¢t cettc
décomposition est presque unique.

L’uulisaion du subroutine 'MSL LSVRR / DLSVRR ( simple / double précision ) va nous
ctre utile afin d’cffectucr la décomposition en valeurs singuliéres sur la matrice 4 , basé sur Ik
Linpack routine SSVDC {83].Golub. Reinsch ¢t al {85).
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Dans le systéme (IV-30), An est unc matrice carrée M o M, d’odd U, V, et 5 sont toutes des
matnces carrées de méme taille.

Leurs inverses sont aussi tniviales a calculer. U et V sont orthogonales, ainsi leurs inverses sont
cgales a leurs transposées; 2 est diagonale, ainsi son inverse est la matrice diagonale dont les
¢icments sont les réciproques (inverses) de o, de 3.

A partir du systéme (IV-30) I'inverse de 4, est:

Ay etuT (Iv-32)

le seul inconvenient, avec la construction de £ est que certaines o, peuvent é're nullss, ou
dans noure probleme, qu’clics peuvent étre aussi petites que leurs valeurs soient dominées pas
les erreurs d’arrondi ( Roundolt error) et donc inconnues.

La solution de ce probleme est de remplacer simplement 1/0, par 0 si o, = 0, ou trés petite ¢l
on calcule (on travaille de droite a gauche ).

N, - Y UT-F) (IV-33)

Clest le vecteur solution de I'equation (IV-30) et cela est souvent meilleur que les deux autres
solutions ( méthode directe, SVD ).

Tel qu'il est pose, le probléme va paraitre paradoxal, puisque annuler une valeur singulicre
correspond a rejeter une combinaison lincaire d’un ensemble d’équations que nous essayons dc¢
resoudre.

La resoluton de ce paradoxe est que nous sommes entrain de rejeter precisément unc
vombinaison d’équations qui est icllement alterée par erreur d’arrondi, qu'clle devient inutile,
pusqu’ clie traine e vecteur solution au-dela de 1'infinité. [ 84, [8S.

[idee essentielle de la méthode est qu'au licu de résoudre 1'équation Fo-A4 -X; il faut

n

trouver le vecteur X qui minimise r = |4 .Y - F ; C’est la méthode des moindres carrés.
n Fn n n

IV-§- APPLICATION DE I’ALGORITHME A LA FONCTION TEST :

Precédemment , nous avons développé une méthode numérique pour trouver les

coctlicients de Fourier du potenuel électrique ¢ (1,6, 2) sur la face inteme du cylindre a partir
de¢ mesures ponctuclles sur la surtaces du torse. Plus spécifiquement, cette méthode requicrt la

résolution de I'équation (IV-23) pour les Xnm.



Dans ccette partic nous présenterons un algorithme correspondant a cette méthode ct utiliscrons
la fonction test pour déterminer comment travaille cette méthode.

La premicre étape dans 1'établissement de notre algonthme est I’enregistrement des valeurs de
toutes les racines u'™ de I'équation
Yn(r) Y'n(ar) (IV-34)
Jn(r)y Jn(a.r)

Pour n=1, 2, 3,....... Netm-=1, 2, 3,....... ,M ou N et M sont certainement choisis comme
enticrs positifs. J. Bridge et S. AngnistiT [81] donnent une table des zéros 4™ avec unc
précision de 10° pour n et m allant jusqu’a 12 et 11 respectivement.

Nous devons décider comment choisir les points de mesures sur 1a surface du corps :

(01,21) (92,21) ................................ (0,,2;)
(61,2) (02,22 )i, (6p,22)

(IV-35)
(U1,2) (02,29) e (8p ,2q)

ou p et q sont des entiers positifs.

La scconde clape sera les mesures sur le torse, la sélection de mesures (8, z ) dépend des
quadratures a uuliser dans 1'algonthme .

La troisieme €tape est la composition des cocfhicients de Fourier.

1 +
P(u,n,z)= ; J.¢(u,0,:) cosnt do (IV-36)

-x

I y a plusicurs diffcrentes quadratures pour évaluer I'intégrale définie. Du fait que la tonction
cosinus oscille vigourcusement quand n croit, nous choisirons la formule composée de la
quadrature de Gauss pour calculer I'intégrale (IV-36) afin d’atteindre la précision désirée.

Nous subdivisons e¢n premuer licu 'intervalle [-n , nt ] en k petits intervalles [a;, b, ] de longueurs
h, = b, _a =2n/k ,et appliquons la quadrature de Gauss sur chacun de ces petits intervalles.
Puisque la quadrature de Gauss classique travaille sur I'intervalle [-1, +1 ], nous devons faire
un changement de vanables sur I'intervalle [a;, b, ].
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_b_:'_—a:' +bi+ai
2 T2

.

hl b-— . bl . b.— . b' .
T¢(a,0,z)com0d =?I¢(a, 'za'x+ ";“’,z)cosn( '2“'x+ ';"’)dx. av-37)
el -1

Pour la programmation sur ordinateur, il est préférable d’exprimer 6 en termes 7 ct h, , plutot

que ai et b
9 bi-ai bi+ai hl 2ai+hl Al ) LG lhl+h1( 1)
= + = — = 4+ — <+ = - - — (X
5 x 3 2x+ 2 ai 2(Jc y=-n+@-1) >
(U-1+x)
0=-m+ —T_hl (IV-38)

Apres nous substituons (IV-38) dans (IV-37) qui devient:

j‘¢(a,6,z)cosn6d6 = %—I¢(a,—rz+gj;2l—ti)h‘,z)cosn (- + (2= l+x)h,)dx (Iv-39)

al -1

En utilisant la formule composée de la quadrature de Gauss avec le huitiéme point pivotant,

nous aurons |’approximation numérique suivante de I'intégrale (IV-38),

1 1 &
= ] #(a,0,z)co8n6 do = —ZI¢(a,9,z)cmn9 do
% (3 WY
1 A (21—l+x) 2i-1+x)
”zl:z): a-n+—7— > h,, z)cosn (- + 2 h, ) dx
h A& (24 -1+xj) (2i-1+ xj)
3ZZay¢(a,—n+——2——J—h‘,z)cosn (74 ) (IV-40)
121 =1
Oux(j=1,2,3 ... 8 ) sont les points pivotants de la quadraturc de Gauss dans
Pintervalle [-1 , +1 ], qui sont, les racines du polynome de Legendre dc degré 8; dans

I'intervalle, wj (j = 1, 2, 3, ...., 8 ) sont les cocfficients correspondants 4 chaque xj, ensemble )

¢t wj peuvent étre trouvés dans beaucoup de livres d'analyses numeriques {86].



(U-1+xj)
2
entrées € k des points de mesures (6k, 21), k=1, 2, 3,.....,petl1=1,2 3,........ , q dans (IV-33).
L.e méme procédé peut étre appliqué aux coefficients de sinus de Fouricr. Unc fois trouvés,

tous les cocthicients de Founier ¢ (a, n, z) dans (TV-22).
Nous allons maintenant faire le calcul de leurs transformées de Laplace F,(s) dans 1'équation
matnce (1V-33).

Enfin, nous allons montrer que les valeurs d¢ -7 + h, donnent les premiéres

Iy a deux méthodes pour évaluer 'intégrale,

Fn(s) - T¢(a,n,z)e“’dz av-4))

La premucre par la quadrature de Laguerre .

NO
T e f (x)dx kZ_;A/gf(xk). IV-42)

Ou les points pivolants x, sont les racines du polynome de Laguerre.

d"
Ln(x) = €'

e, (IV-43)

Et Ak Ies cocflicients correspondants. Par changement de variables x = s z nous adoptons la
ransformée de Laplace a une forme appropriée plus convenable a la quadrature de Laguerre.

1
Jexp-s) £y de = Jenptoy 5 L e (V-44)
0 0

La quadrature de Laguerre avec cing points pivotants donne un bon résultat

1 s .1
].CXP(—x)f(E);dF gAx f(%) 5 (IV-45)

La scconde qu’on utlisera dans notre algorithme est encore la quadrature composée de Gauss
,notons que la quadrature de Gauss travaille sur I'intervalle (-1, +1], alors que la transformée de
Laplace est dans un intervalle infini, nous devons introduire une nouvelle variable d’intégration.

et z=-logt (IV-46)

93



Pour obtenir un intervalle fini d’intégration, substituons (IV-46) dans (IV-41) ccla donne

K ()= I é(a,n,—logt)t* " dt. (IvV-47)
0

Comme déja fait, nous subdivisons I'intervalle {0, 1] en L petits intervalles [c, , di}, 1 = 1, 2.

3 , L avec l1a longueur de chaque intervalle Ay = di - ci = %, ct appliquons la formulc

de la quadrature de Gauss au huiticme point pivotant a chaque intervalle pour obtenir.

1",.(5)=J¢(a,n,—logt) " di

0

L _ . s-1

;Z.L’ (a,n,—l%g-z—lzhx)h,j((z' ;”)h,j dx (IV-48)
L3 (2-1+x7) Qi-1+x) Y

) Zl:““’[“’"""’g e h‘)( = h’) !
-1 J-

ou x7 clay sont les mémes points pivolants et leurs coefficients correspondants.

Maintenant, le plus important est de savoir comment choisir les points de mesures (6k ,

d) (k-123,.... ,petl=1,23,....... »q)

A travers la discussion de la quadrature de Gauss, il est clair que les 6, (k=1, 2, 3,.......... , P)
actucllement sont les points pivotants

T+ (_21_-21+__x2h‘ (IV-49)

Dans chague intervalle [ai, bi1] utlisé dans la quadrature des coeflicients de Founer, 1l scrait
commode d’arranger les 6, de -7 a +m, et les huit premiers points de mesures seront Ies points
pivotants dans le premier subintervalle, les scconds huit points de mesures seront les points
pivotants dans le second subintervalle et ansi de suite. Ainsi, il y a honzontalement somme de
tous les 8k points de mesures autour du torse, ou k est le nombre d’intervalles dans [, +7 ).

Si les 8 points pivotants xj, 7 = 1, 2,......... , 8, de la quadrature de Gauss sont ainsi arrangés dans

I’ordre croissant, ainsi is ont la relation suivanic avec 6,



R LEn DR A

[k-1] k-1
ou I.TJ veut dire le plus grand entier inf erieur a 3

(IV-50)

Par cetic relation, nous pouvons trouver facilement, par exemple,

2x1-1+ X 2x3-1+X,
().,:—zr+( - 2+ 7)hl et 0u:—lr+( . 2+ °)h, etc.

De fagon similaire, nous pouvons calculer les points de mesures verticalement le long du torsc
par dcs pomnts pivotants de la quadrature de Gauss appliquée pour évaluer la transformée de
Laplace.

2, = - log%{2([l—é~l}+lj—ln¥‘[“].8} Iv-51)

le terme log vient du changement de variables (IV-46).
Le nombre total des points mesurés verticallement le long du torse est 8L. Finalement, dans
notre algonthme, nous allons supposcr s prendre Ies dix entiers positifs, s, =1, s; =2,...., 5,0 =10,

pour donncr un systéme lincaire de 10 équations a 10 inconnues Xy, I=1, 2,........ , 10.

[ 1 1]
TEM )| s e T 1wl [ [x)
l x 2 ‘ ! ! ! Xn) .
] ’ 2+ 4 2+ ,u"" 2+ y(’" S I (Iv-52)
'J' (IO)J 1 1 1 LanoJ

10+ 4 10+ p(") 10+ ud) ]

En uulisant les méthodes directes de I’élimination de Gauss, nous allons obtenir une solution
totalement absurde, par conséquent, nous appliquerons la méthode SVD qui a éié introduite
dans la partic précédente, pour décomposer A en A=UY V7 par I¢ subroutine I'IMSL
DLSVRR. Et on doit décider du seuil jusqu’auquel on doit considérer 1a valeur des oi (les
¢lcments diagonaux de la matrice T).



Experimentalement, le seuil pourrait étre 3 10° ou 10° . Apres annulation des éléments
inferieurs a 10”°, nous pouvons utiliser I’équation (TV-33) pour trouver Xq, 1 =1, 2,......,10.
Dans I¢ programme de calcul, nous prenons la constante a=5, qui est tout a fait un choix
raisonnable pour le ratio de la taille du cocur humain a celle de la poitrine, nous choisissons

¢'(r,0,z):R“(r)-cxp (_ﬂl(l) Z) 0(30, (IV'53)

comme notre fonction test. Il est facile de vérificr que cettc fonction est récllement unc solution
du probléme (IV-2);
Lt sur la surface du torse, quand r = a = 5, la fonction (IV-53) cst égale a:

: 2 exp(-4"2)
5,0,2) = — —t2tA =)
¢ (5,0,2) 7 S s C

0s6. (IV-54)

Aussi par la bonne connaissance de la formule des fonctions de Bessel
2 . .
J ()Y (x)=-F (x)J;(x)=—, il est évident que pour la fonction particulicre ¢°, tous les
X

cocthicients Agn €t Bog doivent €tre nulles, sauf A, , il suit qu’a partir de la définition de X, ,.

o Ty
jX = 2 6,665342
que NS B0y

lX,.,, =0  pour tout autre n et m.

La valeur de la dérivée J;(5.4" ) de la fonction de Bessel peut étre trouver par 1’ utilisation de la

formule

Jn—l(x) _Jnﬂ(x)
> (IV-55)

dans laquelle J,_,(x) et J,,, (x) sont calculés par le subroutine MMBSJN dans I' IMSL Math
Library.

Ja(x) =



CONCLUSION GENERALE

Les resultats des simulations  décrites au chapitre 1T atirent  Vattention sur deux propriétés trés
importanies des distnbutions des potenticls épicardiques.

1) Les détails des sources ¢lectriques dans l¢ myocarde, miroir des cartes du potenticl
cpicardique  ne pouvant pas étre vus sur les distributions surfaciques, permeticnt une
exanunaton plus détauldlee d'evencmients clectnques régionaux dans le cocur.

2) Les potenuels ¢picardiques  (contrairement aux  potenticls de  surtace) sont presque
completement independants de Femplacement du cocur dans le torse . Ce qui signific que ces
cartes epreardiques sont insensibles aux  vanations de Pemplacement du cocur, résultat des
changements de posture du sujet, et sont presque  independants  des citets de torme et de
dimension. kn plus, nous avons démonuds que les eflets de L couche muscluire de surface et
de la grasse sous-cutance sur Ies potenucls épicardiques sont telicment nunimes, que de toutes
les sources extracardiaques, scules les sources secondaires a intertace cocur-poumon atlectent
considerablement la distnbution du potenucl  de Pépicarde. Au vu de ce qui a ét¢ dit |, une
banslormation gui reconstruit Ies cartes du potenticl épicardique a partir des cartes de potenticl
de surtace sert a rehausser la résolution avee laquelle des évenements intracardiaques  peuvent
ctre détectes, de meme pour normaliser les cartes de potenticls (les libérer de Fetlet de forme
de corps , de fagon a dépendre seulement des sources cardiaques ). Le développement de
transformations convenables inverses (qui, d'aprés les simulations précitées, doit prendre
compte des effcts des inhomogencités des poumons ) est de grande signification biophysique et
clinique, puisque il rend possible une interprétation directe d'événements €électniques dans Ie
cocur, chose qui n'est pas possible de déduire a partir des distributions de surface.
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