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Résumé

L’objectif principal de cette thése démontre que décrypter la complexité du systéme
cardiovasculaire nécessite impérativement une démarche multidisciplinaire conjuguant une
analyse anatomique détaillée, une compréhension approfondie des mécanismes physiologiques
et I’utilisation de la modélisation numérique avancée. L’¢tude minutieuse de la structure du
cceur — depuis I'échelle microscopique, avec 1'organisation précise des cardiomyocytes et des
sarcomeres régulés par des mécanismes calciques, jusqu’a la coordination synchronisée des
phases du cycle cardiaque (remplissage, contraction isovolumique, éjection et relachement) —

met en exergue la finesse architecturale et 1’ingéniosité de cet organe.

Mod¢élisation numérique et simulations parallelement, 1’approche par modélisation numérique,
reposant sur l’intégration de parametres biomécaniques (tels que le facteur d’élasticité
influencant la contractilité ventriculaire) et I'utilisation d’équations différentielles validées dans
la littérature, a permis de simuler le remodelage du myocarde en réaction aux variations
hémodynamiques. En s’appuyant sur des images médicales (échocardiographie et IRM) pour
reconstruire fidélement la géométrie des ventricules et en modélisant le sang comme un fluide
non-newtonien, les simulations quantifient précisément 1’impact des variations de la pression
dynamique, de la viscosité sanguine et de 1’épaisseur pariétale sur la fonction ventriculaire. Les
résultats obtenus démontrent clairement que les modifications des paramétres physiologiques
sont étroitement associées a 1’apparition et a [’aggravation de pathologies telles que

I’hypertrophie, I’infarctus du myocarde et I’insuffisance ventriculaire.

La convergence de I’approche clinique traditionnelle et des outils de simulation numérique offre
ainsi un cadre théorique solide pour optimiser la prédiction des dysfonctionnements cardiaques.
Cette intégration disciplinaire ouvre la voie a des stratégies diagnostiques et thérapeutiques
personnalisées, en soulignant I’importance d’une collaboration étroite entre la recherche
biomédicale et I’ingénierie, afin de dépasser les limites des méthodes classiques et d’améliorer

la prise en charge des maladies cardiovasculaires.

Mots-clés : Pression Artérielle, Viscosité Sanguine, Ventricule Gauche, Modélisation

Numérique



Abstract

The primary objective of this thesis demonstrates that deciphering the complexity of the
cardiovascular system requires a multidisciplinary approach that combines detailed anatomical
analysis, an in-depth understanding of physiological mechanisms, and the use of advanced
numerical modeling. A meticulous study of the heart’s structure—from the microscopic scale,
with the precise organization of cardiomyocytes and sarcomeres regulated by calcium
mechanisms, to the synchronized coordination of the cardiac cycle phases (filling,
isovolumetric contraction, ejection, and relaxation)—highlights the structural finesse and

ingenious design of this organ.

Numerical Modeling and Simulations In parallel, the numerical modeling approach, which
integrates biomechanical parameters (such as the elasticity factor influencing ventricular
contractility) and employs differential equations validated in the literature, has enabled the
simulation of myocardial remodeling in response to hemodynamic variations. By utilizing
medical images (echocardiography and MRI) to faithfully reconstruct the geometry of the
ventricles and by modeling blood as a non-Newtonian fluid, the simulations precisely quantify
the impact of variations in dynamic pressure, blood viscosity, and parietal thickness on
ventricular function. The results clearly demonstrate that changes in physiological parameters
are closely associated with the emergence and worsening of pathologies such as hypertrophy,

myocardial infarction, and ventricular insufficiency.

The convergence of the traditional clinical approach and numerical simulation tools therefore
provides a robust theoretical framework for optimizing the prediction of cardiac dysfunctions.
This interdisciplinary integration paves the way for personalized diagnostic and therapeutic
strategies, underscoring the importance of close collaboration between biomedical research and
engineering to overcome the limitations of conventional methods and improve the management

of cardiovascular diseases.

Keywords: Blood Pressure, Blood Viscosity, Left Ventricle, Numerical Modeling
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Introduction Générale

Introduction Générale

Depuis les origines de la médecine, I’exploration du corps humain a constitué un
cheminement fascinant, guidé par le désir de comprendre non seulement la structure, mais aussi
les fonctions et les connexions vitales qui assurent la vie. Au centre de cette quéte se trouve le
ceeur, organe fondamental et moteur du systéme cardiovasculaire, souvent qualifié¢ de « banque
centrale » du corps en raison de sa capacité a maintenir un flux sanguin constant et régulé. Son
¢tude approfondie, a la fois anatomique et physiologique, révele une ingénierie biologique
d’une remarquable complexité qui permet la distribution des nutriments et de I’oxygene tout en
facilitant I’élimination des déchets métaboliques. Ce premier volet de notre travail consacre
ainsi son analyse aux subtilités de la morphologie et aux mécanismes de régulation intrinseéques
a cet organe vital, illustrant comment la structure méme du cceur lui permet de répondre

efficacement aux exigences physiologiques de 1’organisme.

Néanmoins, I’essor des techniques d’imagerie médicale, bien qu’indispensable pour
diagnostiquer et suivre 1’évolution de nombreuses pathologies cardiovasculaires, a révélé
certaines limites, notamment dans la capacité a détecter de manicre précoce et précise les
dysfonctionnements cardiaques. Ce constat a conduit la communauté médicale et les ingénieurs
a repenser les approches diagnostiques classiques. La nécessité d une meilleure compréhension
et d’un pronostic affiné a ainsi favorisé 1’émergence de méthodes numériques novatrices. En
s’appuyant sur la modélisation biomécanique, il est désormais possible de transcender les
simples images cliniques en simulant les conditions hémodynamiques et en identifiant les
parametres critiques — comme la pression interne, la viscosité du sang ou 1’épaisseur de la paroi
myocardique — qui, lorsqu’ils varient, peuvent précipiter le développement de pathologies. Ce
deuxiéme aspect de notre recherche s’attelle donc a combiner les outils numériques a une
démarche expérimentale rigoureuse, afin de tester et valider ’impact de ces variables sur le

fonctionnement du coeur.

Dans cette démarche intégrative, la modélisation ne se présente pas uniquement comme

une alternative aux méthodes d’imagerie, mais comme un instrument d’analyse capable
d’¢lucider les mécanismes physiopathologiques sous-jacents aux dysfonctionnements
cardiovasculaires. En offrant une représentation fidéle et détaillée du comportement du cceur,
notamment des deux ventricules, notre approche vise a simuler des scénarios cliniques variés

et a prédire la réponse de I’organe face a différentes conditions thérapeutiques. Cette capacité
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prédictive est essentielle pour affiner le diagnostic et améliorer I’orientation des traitements,
transformant ainsi la modélisation numérique en un outil indispensable a I’¢re de la médecine
personnalisée. Ce volet de notre travail démontre par ailleurs comment des ajustements
minutieux dans les conditions limites et les parameétres simulés peuvent conduire a une
meilleure compréhension des phénomenes pathologiques, tels que 1’hypertension,
I’hypertrophie ou encore la rigidité de la paroi myocardique.

Par ailleurs, notre projet s’inscrit dans une perspective plus large, en écho aux initiatives
internationales telles que le projet Physiome et le projet Cardium, qui cherchent a unifier les
données expérimentales et théoriques pour modéliser de manieére exhaustive la fonction
cardiaque. En concentrant notre analyse sur la partie motrice du cceur, nous mettons en exergue
I’importance des ventricules dans la dynamique globale du systéme cardiovasculaire.
L’approche adoptée, en articulant une simulation numérique robuste avec une base
biomécanique solide, offre une double dimension : d’un c6té, elle enrichit la compréhension
clinique de la cardiologie en permettant une évaluation fine des dysfonctionnements, et de
I’autre, elle illustre le potentiel de la modélisation en tant que paradigme pour étudier des
systémes biologiques complexes. Ainsi, notre investigation se veut pionniére en proposant une
méthodologie intégrée, capable de passer du niveau cellulaire a I’échelle organique avec une
précision remarquable.

En synthese, ce travail se présente comme un pont entre deux mondes complémentaires :
la recherche traditionnelle, axée sur 1’observation directe de la structure et du fonctionnement
du cceur, et ’innovation technologique qui permet, par le biais de simulations numériques, de
tester et de prédire des phénoménes complexes dans un environnement contrdlé. Rassemblant
ces perspectives, notre étude approfondie offre non seulement une vision complete du cceur en
tant qu’organe vivant et dynamique, mais ouvre également la voie a de nouvelles stratégies
diagnostiques et thérapeutiques dans le domaine des pathologies cardiovasculaires. L’ambition
ultime est de contribuer substantiellement a la compréhension et a I’amélioration du pronostic
des maladies du cceur, en exploitant un modele pleinement intégré qui allie tradition scientifique

et innovation numeérique
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Chapitre I : Exploration Anatomique et Physiologique du Ceeur

1.1.Introduction :

Depuis les origines de la médecine, I’humanité n’a eu de cesse d’explorer les profondeurs
du corps humain, cherchant a comprendre la morphologie et la fonction de chaque organe, ainsi
que les liens complexes qui les relient entre eux pour assurer la vie. Cette quéte de
compréhension, motivée par un désir infini d’améliorer la santé et d’allonger la durée de vie, a
conduit a une approche systématique pour analyser les structures et fonctions des différentes
parties de I’organisme. Au centre de cette exploration se trouve un organe clé : le cceur.

Le cceur joue un role fondamental et central au sein du corps humain, ce qui justifie son
appellation fréquente de « banque centrale » du systéme corporel. Il s’agit d’une véritable
pompe biologique, d’une précision et d’une efficacité remarquables, qui permet de maintenir
un flux sanguin constant a travers tout 1’organisme. Ce flux assure la distribution des nutriments
essentiels et de I’oxygene indispensables a la survie et au bon fonctionnement des tissus, tout
en facilitant I’élimination des déchets métaboliques. En tant que moteur principal du systéme
cardiovasculaire, le cceur est un organe d’une importance cruciale, sans lequel la vie ne serait
tout simplement pas possible.

L’objectif de ce chapitre est de plonger dans 1’é¢tude détaillée du cceur, en adoptant une
approche compléte et multidimensionnelle. D une part, nous explorerons 1’aspect anatomique
et morphologique, en nous intéressant a la structure et a I’organisation des différentes parties
du ceeur, afin de comprendre comment elles interagissent pour accomplir ses fonctions. Cette
analyse mettra en lumiére la complexité et I’ingéniosité de sa construction, qui lui permettent
de répondre aux exigences physiologiques du corps. D’autre part, nous aborderons la
physiologie du cceur, c’est-a-dire les mécanismes par lesquels cet organe accomplit son rdle
vital de pompe, en examinant les interactions subtiles et précises qui régulent son
fonctionnement, ainsi que les processus dynamiques qui soutiennent la circulation sanguine.

Cette étude approfondie vise a illustrer la richesse, la complexité et la perfection du cceur
humain, en combinant les perspectives anatomique, morphologique et physiologique. En
dévoilant les secrets de cet organe remarquable, nous mettons en €vidence son rdle central et
vital dans I’ensemble des processus biologiques qui garantissent 1’harmonie et 1’équilibre du
corps humain. Le ceeur, a la fois simple dans sa finalité et extraordinairement complexe dans
son fonctionnement, demeure 1’un des piliers incontournables de la vie. Ce chapitre ambitionne
de lui rendre justice en dévoilant sa beauté et son ingéniosité sous un prisme scientifique et

analytique.
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1.2. Anatomie du cceur : Une exploration détaillée de sa structure et de ses composants :

Le coeur est un organe musculaire essentiel au fonctionnement du systéme
cardiovasculaire. Il agit comme une pompe, propulsant le sang a travers les vaisseaux sanguins
afin d’assurer ’oxygénation et I’alimentation des tissus corporels. Son activité cyclique et
coordonnée permet de répondre aux besoins métaboliques de I’organisme, en ajustant le débit
sanguin selon les sollicitations physiologiques.

Situ¢ dans la cavité thoracique, le coceur occupe une position centrale dans le médiastin,
reposant sur le diaphragme et entouré par les poumons (Figure I.1) [1]. Cette localisation
stratégique optimise son rdle fonctionnel en facilitant les échanges entre la circulation
pulmonaire et systémique. Morphologiquement, il se présente sous une forme pyramidale
triangulaire, adaptée aux exigences de son activité mécanique et a son agencement anatomique

au sein du thorax.

Figure I.1.film radiologique montre la position du coeur

Localisation et structure interne du coeur Le coeur est un muscle strié creux divisé en deux
moitiés totalement indépendantes, séparées par un septum. Ces deux moitiés — droite et gauche
— ont des fonctions distinctes mais complémentaires.

e La moiti¢ droite contient du sang pauvre en oxygene, qu’elle dirige vers les
poumons pour I’hématose via la circulation pulmonaire.

« La moitié gauche, en revanche, recoit du sang riche en oxygeéne en provenance
des poumons et le propulse dans 1’ensemble des tissus corporels grace a la circulation
systémique.

Chacune des deux moitiés du coeur se subdivise en deux cavités : une oreillette et un
ventricule. Ces cavités sont reliées par des valves d’admission qui, dans des conditions
normales, permettent au sang de circuler uniquement dans un sens, de l'oreillette vers le

ventricule.
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 Valves d’échappement : Elles jouent un role crucial en facilitant la sortie du sang:
o La valve pulmonaire permet la communication entre le ventricule droit

et I’artére pulmonaire.
o La valve aortique relie le ventricule gauche a 1’aorte. Ces structures

garantissent |’efficacité et la directionnalité du flux sanguin (Figure 1.2).
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Figure 1.2. Les 4 cavités du cceur avec les valves
La composition des parois du coeur Les parois du cceur sont constituées de plusieurs

couches successives qui remplissent chacune un role spécifique :
1.Le myocarde : Il s’agit de la tunique musculaire principale, composée de cellules musculaires
cardiaques contractiles. C’est cette couche qui génére la force nécessaire pour propulser le sang
dans tout le corps.
2.L’endocarde : C’est une membrane endothéliale fine, continue et lisse, qui tapisse I’ intérieur
du ceeur ainsi que ses annexes, y compris les valvules et les piliers. Elle joue un role préventif
en évitant la coagulation du sang au contact des parois cardiaques.
3.Le péricarde : Cette enveloppe externe protectrice entoure le myocarde. Elle se compose de
deux feuillets :

o Le péricarde séreux, qui sécréte un liquide lubrifiant réduisant les

frictions.
o Le péricarde fibreux, une gaine superficielle qui confére au cceur une

protection et un ancrage aux structures environnantes.
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Le dysfonctionnement de ces enveloppes peut engendrer des pathologies comme une
péricardite, qui se manifeste par un épanchement liquidien anormal comprimant les oreillettes
et perturbant leur remplissage.

Différences structurelles entre les cavités cardiaques Le cceur présente une asymeétrie
fonctionnelle notable entre ses moitiés gauche et droite.

« Le ventricule gauche, essentiel pour pomper le sang vers tous les organes, est
soumis a une pression plus ¢€levée [2]. Il posséde une paroi musculaire épaisse et une
forme géométrique relativement simple, proche d’un ellipsoide. On le décrit souvent
comme un corps de révolution.

e Le ventricule droit, en revanche, a une forme plus complexe, comparable a un
tube en U s’enroulant autour du ventricule gauche [3]. Cette configuration est adaptée
a ses besoins physiologiques moindres en termes de pression.

1.2.1.les tuniques du cceur :

Les parois du cceur sont composées de plusieurs couches, chacune ayant une fonction
spécifique dans le maintien de la structure et des fonctions du ceeur. La couche la plus interne,
en contact direct avec le sang circulant, est formée par une membrane extrémement mince et
lisse : I'endocarde. Il s'agit d'une couche endothéliale continue qui tapisse l'intérieur de la cavité
cardiaque, ainsi que les structures associées telles que les valvules cardiaques et les piliers qui
soutiennent les valves. Le role principal de 1’endocarde est de minimiser le risque de
coagulation du sang en offrant une surface lisse et non adhérente pour le sang circulant, ce qui
est crucial pour le bon fonctionnement du systéme cardiovasculaire et pour prévenir la
formation de caillots sanguins qui pourraient obstruer le flux sanguin.

Au-dela de I’endocarde se trouve le myocarde, qui constitue la couche musculaire épaisse
et contractile du cceur (Figure 1.4). Ce tissu musculaire est responsable de la contraction
cardiaque, permettant ainsi la propulsion du sang dans les artéres. Le myocarde est
particulierement développé dans les ventricules, en particulier le ventricule gauche, qui doit
exercer une pression €levée pour propulser le sang dans la circulation systémique. La puissance
contractile du myocarde est donc un facteur déterminant pour 1'efficacité du cceur en tant que
pompe.

A l'extérieur du myocarde se trouve une enveloppe protectrice : le péricarde, cette couche
externe est formée par une double structure séreuse, le péricarde séreux, et une couche fibreuse
plus épaisse et résistante, le péricarde fibreux. Le péricarde séreux est divisé en deux feuillets :
un feuillet viscéral qui adhere directement au cceur et un feuillet pariétal qui tapisse l'intérieur

de la cavité péricardique. L’espace entre ces deux feuillets contient un liquide lubrifiant, qui
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permet de réduire la friction entre le cceur et les structures avoisinantes pendant les contractions
cardiaques.

Le péricarde fibreux, quant a lui, est la couche extérieure résistante qui protége le coeur
contre les mouvements excessifs et les contraintes physiques. Cette gaine fibreuse est en contact
avec les structures adjacentes du thorax, assurant la fixation et la stabilité du cceur dans la cavité
thoracique.

Le péricarde séreux et le péricarde fibreux forment ensemble une protection efficace contre
les forces extérieures, tout en permettant au coeur de se dilater et de se contracter librement.
Cependant, lorsqu’un épanchement liquidien anormal se forme entre les feuillets séreux, cela
peut entrainer une péricardite, une inflammation du péricarde. Cette condition peut provoquer
une accumulation excessive de liquide dans la cavité péricardique, compressant ainsi le cceur,
en particulier les oreillettes. Cette compression perturbe le remplissage normal des cavités
cardiaques et peut entrainer des problémes de fonctionnement cardiaque graves si elle n’est pas

prise en charge de manicre appropriée [4].

Figure.l.3. L’enveloppe du cceur
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Péricarde Eandocarde
e T -~
o ol e 3
Péricarde fibreus Sl g =~ ~ = 7 /‘/

Péricarde p.r“m I.'\ Péricarde viscéral
Espace péricardiguc

Figure.l.4. Le myocarde contractile

1.2.2.1a microstructure du cceur :

Les cellules musculaires du myocarde, connues sous le nom de cardiomyocytes, assurent la
fonction contractile essentielle au bon fonctionnement du cceur. De forme cylindrique et
allongée, ces cellules présentent des dimensions relativement modestes, mesurant entre 10 et
20 pm de diamétre pour une longueur s’étendant de 60 a 100 um. Elles s’organisent en faisceaux
orientés, participant a la transmission efficace de 1’onde de contraction dans le tissu cardiaque.
Chaque cardiomyocyte contient, au sein de son cytoplasme, des myofibrilles composées
d’unités contractiles élémentaires, les sarcomeres, dont la longueur varie généralement entre
1,6 et 2,5 um. Ces unités structurales, répétées de maniere sériée, forment I’architecture
fonctionnelle de la contraction cardiaque. Comme illustré dans la (Figure 1.5), les sarcomeres
présentent une organisation précise et hautement conservée des filaments protéiques,
indispensables a la mécanique musculaire.

Chaque sarcomere est délimité par deux stries Z, entre lesquelles s’articulent plusieurs bandes
caractéristiques :

e Les bandes I, situées de part et d’autre, apparaissent claires en microscopie optique et
sont monoréfringentes. Elles sont constituées essentiellement de filaments d’actine,
¢galement appelés filaments fins.

o La bande A, centrale et biréfringente, est plus sombre car elle contient a la fois les

filaments €pais de myosine et les filaments d’actine qui s’y chevauchent partiellement.
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e Au centre de la bande A se trouve la zone H, encore plus sombre, dépourvue d’actine,

et donc exclusivement composée de myosine.
Cette disposition structurale permet un glissement coordonné des filaments lors du processus
de contraction, sous 1’effet des ponts d’union temporaires formés entre la myosine et 1’actine
en présence d’ions calcium et d’ATP. Ce mécanisme est a la base du raccourcissement des

sarcomeres, et donc de la contraction de I’ensemble du myocarde.

K

4

Figure.L.5. Filament épais de myosine des myocytes

Les myofilaments intracellulaires, situés au sein des sarcomeéres des cardiomyocytes, sont
responsables de la production de la force contractile dans le myocarde. Cette force s’exerce
principalement selon une direction parallele a 1’axe longitudinal des filaments, ce qui permet
un raccourcissement efficace des cellules musculaires pendant la contraction. Le
déclenchement de cette force est étroitement dépendant de la disponibilité en énergie chimique,
elle-méme régulée par la concentration intracellulaire de calcium (Ca?").

Lors de I’activation électrique du tissu myocardique, un influx de calcium est libéré depuis
les réservoirs intracellulaires. Le calcium se fixe alors sur les complexes protéiques des
sarcomeres, induisant un réarrangement moléculaire qui permet 1’interaction entre les filaments
d’actine et de myosine. Ce mécanisme déclenche un glissement relatif des filaments, fondement
de la contraction musculaire au niveau cellulaire.

Les cardiomyocytes ne fonctionnent pas de maniere isolée, mais sont reli€s entre eux par
des jonctions spécialis€ées qui assurent a la fois la cohésion mécanique et la continuité de
I’activation électrique. Ces connexions cellulaires, souvent ramifiées, adoptent des
configurations en Y ou en I, formant un réseau tridimensionnel complexe. Cette organisation
permet une propagation efficace de la contraction dans I’ensemble du muscle cardiaque.

D’un point de vue macroscopique, on observe que les fibres myocardiques peuvent
présenter des orientations treés variées selon les régions cardiaques. Dans certaines zones,
notamment dans les structures valvulaires comme les muscles papillaires, les fibres musculaires
restent paralleles sur toute leur trajectoire, permettant une transmission de force directe vers les

valves cardiaques.
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En revanche, dans le ventricule gauche, la disposition des fibres est plus sophistiquée. Au
niveau médian (équatorial), les fibres adoptent une orientation circulaire, favorisant un
resserrement homogene des parois pendant la systole. En s’¢éloignant de cette zone, les fibres
deviennent progressivement obliques, avec une inclinaison opposée entre les couches sous-
épicardiques et sous-endocardiques. Ce modele hélicoidal assure une dynamique de torsion et
de dé-torsion du ventricule, optimisant a la fois I’¢jection du sang pendant la contraction et le
remplissage pendant la relaxation [6].
1.2.2.1. Le fonctionnement du cceur
1.2.2.1.a. Le cycle cardiaque

Le cycle cardiaque désigne 1’ensemble des phénomeénes physiologiques qui se déroulent
lors d’un battement du cceur. Il s’agit d’un processus complexe et hautement coordonné qui
permet la circulation efficace du sang a travers I’ensemble de I’organisme. Ce cycle se divise
en plusieurs étapes successives, chacune contribuant a assurer le renouvellement sanguin et
I’oxygénation des tissus. Grace a la synchronisation parfaite des contractions et relaxations des
cavités cardiaques, le cceur agit comme une pompe musculaire rythmée, adaptée aux besoins
métaboliques du corps. On distingue classiquement quatre phases principales dans ce cycle : le
remplissage ventriculaire, la contraction isovolumique, I’éjection systolique et enfin le
relachement isovolumique (voir Figure 1.6).

1. Le remplissage ventriculaire

La premiere étape du cycle cardiaque correspond au remplissage du ventricule, un
processus qui se divise en deux phases complémentaires permettant un transfert efficace du
sang de l'oreillette vers le ventricule. Dans un premier temps, le remplissage passif repose
principalement sur la différence de pression entre les cavités cardiaques : lorsque le ventricule
est en état de relaxation, sa faible pression intraventriculaire favorise I'écoulement du sang
provenant de 1'oreillette grace a l'ouverture de la valve mitrale, sans nécessiter de contraction
musculaire active, situation qui constitue la majeure partie du remplissage et prépare le cceur a
sa prochaine contraction. Par la suite, le remplissage actif intervient lorsque l'oreillette se
contracte, entrainant une augmentation de la pression auriculaire qui accélere le passage du
sang dans le ventricule ; cette élévation progressive de la pression intraventriculaire, qui finit
par excéder celle de 1'oreillette, provoque la fermeture de la valve mitrale afin d'empécher tout
reflux et d'assurer ainsi un remplissage optimal du ventricule

2. La contraction isovolumique

Apres le remplissage ventriculaire, le cceur entame la phase de contraction isovolumique.

A ce moment, la valve mitrale étant fermée, le ventricule commence a se contracter
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puissamment, entrainant une élévation rapide de la pression interne sans modification du
volume sanguin. Ce phénomeéne caractérise la contraction isovolumique, une étape cruciale
permettant I’accumulation de pression nécessaire a 1’¢jection du sang.

Durant cette phase, toutes les valves cardiaques restent fermées, empéchant le sang de
circuler hors du ventricule. L’augmentation de la tension musculaire et la contraction synchrone
du myocarde permettent de générer une pression suffisamment élevée pour surpasser la
résistance vasculaire. Lorsque la pression ventriculaire dépasse celle de 1’aorte, la valve
aortique s’ouvre, amorgant alors la phase suivante du cycle cardiaque.

3. L’éjection systolique

La troisiéme phase du cycle correspond a I’¢jection du sang hors du ventricule vers I’aorte.
Lorsque la valve aortique s’ouvre sous 1’effet de la pression ventriculaire, le sang est propulsé
a une vitesse €levée vers I’aorte et réparti vers I’ensemble des vaisseaux sanguins du corps.
Cette étape est cruciale, car elle permet I’oxygénation et I’alimentation des tissus en nutriments
essentiels.

A mesure que le ventricule poursuit sa contraction, la pression intraventriculaire commence
progressivement a diminuer. Lorsque cette pression devient inférieure a celle de 1’aorte, la valve
aortique se referme automatiquement pour éviter tout retour sanguin dans le ventricule. Ce
mécanisme assure une circulation sanguine unidirectionnelle et préserve 1’efficacité du cycle
cardiaque.

4. Le relachement isovolumique

Apres I’expulsion du sang, le ventricule entre dans une phase de relaxation, appelée
relachement isovolumique. Toutes les valves cardiaques étant fermées a ce stade, le ventricule
reste temporairement vide et se détend progressivement.

Durant cette période, la pression intraventriculaire chute de manicre significative,
préparant le ventricule a accueillir un nouveau volume sanguin lors du prochain remplissage.
Dés que la pression interne devient suffisamment basse, la valve mitrale s’ouvre a nouveau,
permettant au sang de recommencer a affluer depuis ’oreillette. Ce processus marque le début
d’un nouveau cycle cardiaque, assurant ainsi la continuité¢ de la circulation sanguine dans

’organisme.
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Figure 1.6. Boucle pression-volume du ventricule gauche

Les phases diastoliques du cycle cardiaque correspondent aux premiére et quatrieme étape,
et occupent environ deux tiers de la durée totale du cycle en condition de repos. Cette période
est consacrée au remplissage passif puis actif des cavités cardiaques. En revanche, la systole,
incluant la deuxieme et troisiéme phases, est plus courte et représente environ un tiers du cycle,
correspondant a la phase d’¢jection ventriculaire. Chez un adulte sain au repos, I’ensemble du
cycle cardiaque s’étend sur une durée moyenne de 0,8 a 1 seconde [7].
1.2.2.1.b. Activité électrique du cceur :

La synchronisation des contractions auriculaires et ventriculaires, essentielle a I’éjection
efficace du sang dans les grandes artéres, est assurée par le systéme électrique intrinséque du
cceur. Cette activité électrique garantit une coordination temporelle précise entre les différentes
cavités cardiaques a chaque cycle.

L’impulsion ¢€lectrique initiale prend naissance au niveau du nceud sinusal, localisé dans la
partie supérieure de 1’oreillette droite. Ce centre de commande naturel génere des potentiels
d’action spontanés qui se propagent d’abord a travers les oreillettes, puis atteignent le nceud
auriculo-ventriculaire, avant de suivre le faisceau de His et les fibres de Purkinje. Ce réseau de
conduction assure une diffusion rapide et ordonnée de I'influx électrique, entrainant la
dépolarisation coordonnée des cellules myocardiques et la contraction efficace des ventricules.

Cette capacité du cceur a initier et conduire des signaux électriques repose sur un tissu
spécialisé, appelé tissu nodal, distinct du myocarde contractile classique. Ce tissu possede une

propriété d’automaticité, lui permettant de produire des impulsions électriques de maniére
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autonome, sans stimulation externe. L’influx électrique ainsi généré se propage dans le tissu
cardiaque, engendrant de légeres variations de potentiel électrique a la surface du corps [8].
Ces variations peuvent étre détectées a 1’aide d’¢lectrodes placées sur la peau, notamment
sur la poitrine, les bras et les jambes. L’enregistrement de ces différences de potentiel dans le
temps permet d’obtenir un électrocardiogramme (ECG), un outil diagnostique essentiel pour

évaluer le rythme et la conduction cardiaque (voir Figure 1.7).
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Figure L.7. Signal ECG

L’¢électrocardiogramme (ECG) fournit un enregistrement graphique de I’activité
¢lectrique du cceur au cours d’un cycle cardiaque. Pour obtenir une représentation compléte et
fiable, un positionnement standardisé des €lectrodes est appliqué a la surface corporelle,
notamment au niveau des membres supérieurs, inférieurs et de la poitrine.

Cette disposition permet de recueillir douze dérivations électriques distinctes, classées en
deux groupes :
— Les six dérivations périphériques (D1, D2, D3, aVR, aVL, aVF) refletent 1’activité
¢lectrique dans le plan frontal, offrant une vision globale de la propagation de 1’onde
¢lectrique selon différents axes entre les membres.
— Les six dérivations précordiales (V1 a V6), également appelées dérivations thoraciques, sont

positionnées sur la paroi antérieure du thorax. Elles permettent d’examiner I’activité
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cardiaque selon le plan horizontal, en particulier celle des parois antérieure, latérale et septale
du cceur (voir Figure 1.8).
Ce systéme d’enregistrement multi vectoriel constitue un outil essentiel pour détecter les

anomalies de rythme, de conduction, ou de repolarisation, et pour localiser les éventuelles

atteintes myocardiques.
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Figure 1.8.Positionnement standard des électrodes pour I’enregistrement d’un ECG
a 12 dérivations.
Ainsi, comme illustré sur la Figure 1.9, les principales ondes de 1’électrocardiogramme
correspondent a des événements ¢électriques précis du cycle cardiaque
— Ponde P refléte la dépolarisation auriculaire, marquant [’activation des oreillettes ;
— le complexe QRS traduit la dépolarisation rapide des ventricules, responsable de leur

contraction ;

— enfin, I’onde T correspond a la repolarisation ventriculaire, signalant le retour des
9

ventricules a leur état de repos €lectrique.
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FIGURE 1.9 — Dépolarisation et repolarisation du cceur
L’analyse conjointe des douze dérivations de 1’¢lectrocardiogramme, ainsi que leur
comparaison avec des tracés physiologiques de référence, permet d’identifier des altérations de
I’activité électrique cardiaque. Ce procédé¢ diagnostique facilite la détection précoce de diverses
pathologies, telles que les troubles du rythme, les anomalies de conduction ou les signes
¢lectriques d’atteinte myocardique.
1.2.3. La micro et macro-circulation
1.2.3.a. Macro-circulation
La macro-circulation regroupe les grandes arteres €élastiques situées a proximité du cceur,
ainsi que les arteres musculaires de taille moyenne situées plus en aval. Ce systeme vasculaire,
représenté sur la Figure 1.11, constitue un compartiment clé du transport sanguin.
Il remplit deux roles majeurs :
1. Acheminer le sang riche en oxygene depuis le cceur jusqu’aux différents organes
périphériques ;
2. Moduler les variations de pression générées par I’éjection ventriculaire gauche, en
atténuant les pics systoliques, afin de préserver I’intégrité des micro vaisseaux en aval.
Sur le plan anatomique, les artéres de moyen et gros calibre présentent une forme
cylindrique et une paroi souple et extensible, adaptée aux fluctuations de pression. Leur paroi,

bien qu’élastique, reste relativement mince par rapport au diametre luminal. Dans ces

17



Chapitre I : Exploration Anatomique et Physiologique du Ceeur

conditions, la contrainte exercée sur la paroi vasculaire (ou stress pariétal) est homogene et suit

une relation décrite par la loi de Laplace [9], selon laquelle ce stress est proportionnel a la

pression intraluminale et au rayon, et inversement proportionnel a 1’épaisseur de la paroi.
S=Pxr/W (1.1)

ou :

— S représente le stress pariétal (ou contrainte intra-murale),

— 1 correspond au rayon de la lumiére vasculaire,

— W désigne I’épaisseur de la paroi vasculaire.

Selon la relation de Laplace, toute €lévation de la pression intraluminale (P) entraine une

augmentation du stress pariétal (S), & moins que cette élévation ne soit compensée par une

réduction du rayon (r) ou une augmentation de 1’épaisseur pariétale (W). Toutefois, la capacité

des arteres de gros calibre a moduler activement leur rayon par vasoconstriction est relativement

limitée, en raison d’une proportion plus faible de fibres musculaires lisses dans leur média

comparé aux arteres de plus petit calibre.

Il est désormais bien reconnu que les grandes artéres jouent un role fonctionnel passif mais

déterminant dans D’amortissement des variations hémodynamiques, en s’appuyant

principalement sur leurs propriétés élastiques plutdt que sur un controle actif de leur tonus

vasculaire.
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Figure I1.10.Représentation de la distensibilité des arteres de la macro-circulation lors
D’un cycle cardiaque
En réponse a une élévation chronique de la pression artérielle, les grandes artéres tendent a
s’adapter non pas par une réduction significative de leur rayon (r), mais plutdt par une

augmentation de ’épaisseur pariétale (W), contribuant ainsi a limiter le stress intramural
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conformément a la loi de Laplace [10]. Cet épaississement de la paroi artérielle résulte d’une
augmentation conjointe de la masse cellulaire (notamment des cellules musculaires lisses) et de
la production accrue de composants de la matrice extracellulaire, tels que le collagéne et les
protéoglycanes.

1.2.3.b. Microcirculation :

La microcirculation regroupe I’ensemble des vaisseaux sanguins dont le diamétre est inférieur
a 150-300 pum, incluant les petites arteres, les artérioles, les capillaires, ainsi que les veinules
(voir Figure 1.10). Ces structures constituent 1’interface fonctionnelle entre la circulation
artérielle et veineuse, et assurent des fonctions essentielles de distribution, d’échange et de
régulation hémodynamique.

La délimitation précise entre les petites arteres et les artérioles demeure encore sujette a débat.
Certains auteurs définissent les artérioles comme les vaisseaux ne contenant qu’une seule
couche de cellules musculaires lisses, mais cette définition n’est pas universellement acceptée
[11-12].

C’est au niveau des petites artéres et des artérioles que se joue la régulation principale de la
résistance vasculaire systémique (RVS), c’est-a-dire la résistance opposée au flux sanguin dans
la circulation périphérique [10—13]. Cette résistance dépend principalement du tonus myogene
intrinséque de ces vaisseaux, un mécanisme autonome qui permet a la paroi vasculaire de réagir
activement a des variations de pression.

Le tonus myogene se définit comme la capacité des cellules musculaires lisses vasculaires a se
contracter spontanément en réponse a une ¢lévation de la pression intraluminale, entrainant
ainsi une réduction active du diametre vasculaire [12—14]. Ce phénomeéne est indépendant de
toute régulation nerveuse ou hormonale [14], et son importance augmente & mesure que le
calibre des vaisseaux diminue [15-16]. Il atteint son maximum d’efficacité au niveau des
artérioles et des petites artéres, ou il peut méme conduire a une occlusion transitoire complete
du flux [16].

Ce tonus intrinseque joue un rdle de protection mécanique des capillaires en aval, en limitant
la transmission directe des hausses de pression provenant des arteéres de plus gros calibre.
Toutefois, cette fonction protectrice a un colt physiopathologique : lorsque le tonus est
chroniquement élevé, il contribue a une augmentation persistante de la RVS, ce qui peut a terme
favoriser 1I’élévation de la pression artérielle.

Dans le contexte de I’hypertension artérielle chronique, deux altérations majeures de la

microcirculation ont été mises en évidence :
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- le remodelage artériolaire, caractérisé par un épaississement de la paroi et une réduction du
diamétre luminal ;
- et la raréfaction capillaire, qui correspond a une diminution du nombre total de capillaires

fonctionnels, limitant ainsi les capacités d’échange au niveau tissulaire.

artériole

cellules musculaires
lisses

Figurel.11. Structure d’une artériole

1.2.4. Le comportement de la paroi cardiaque au cours du cycle cardiaque :

Lors d’un cycle cardiaque la paroi du cceur et des vaisseaux se posent un changement, ce dernier
est dli, d’une part au structure microscopique de la paroi qu’on a expliquée précédemment et
d’autre part au I’effet du mouvement du sang dans les cavités cardiaques avec des parameétres

hémodynamiques qu’on va les parler par la suite.

1.2.4.1. Notions fondamentales du comportement du myocarde :

Le myocarde constitue la structure musculaire contractile du cceur, responsable de son role
fondamental de pompe propulsive du sang a travers I’ensemble du systéme circulatoire. Ce tissu
hyperélastique, non lin€aire et incompressible, caractéristiques propres aux matériaux
biologiques dynamiques. Ces propriétés influencent directement la maniére dont le myocarde

se déforme, se contracte et se détend au cours du cycle cardiaque.

L’agencent tridimensionnel des cardiomyocytes, organisé selon une structure hélicoidale,
confeére au myocarde une anisotropie mécanique marquée, c’est-a-dire que ses propriétés de
déformation différent selon la direction d'application de la force. Cette anisotropie est
étroitement liée a I’orientation des fibres musculaires et a leur contribution dans la génération
de force pendant la contraction [17].

1.2.4.1.a.la compliance :

La compliance désigne la capacité d’un compartiment a se distendre sous I’effet d une pression.
Elle est définie comme la variation de volume par unité de pression appliquée (dV/dP). A
I’inverse, la rigidité correspond au rapport inverse, soit la variation de pression en fonction du
volume (dP/dV).

Dans le contexte cardiaque, la compliance ventriculaire refléte la maniere dont le ventricule
peut se dilater passivement pendant la diastole, lorsque le sang y afflue. Une bonne compliance
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permet un remplissage efficace sans élévation excessive de la pression de remplissage. A
I’inverse, une altération de 1’¢lasticité myocardique — due a une fibrose, une hypertrophie ou
une surcharge — entraine une diminution de la compliance, souvent visualisée par une
modification de la pente (ou redressement) de la courbe pression-volume diastolique.

Ainsi, la compliance est un indicateur fondamental de la fonction diastolique, dont la réduction
est souvent associée a des troubles du remplissage ventriculaire et a certaines formes
d’insuffisance cardiaque a fraction d’¢jection préservée.

PTD £

Vol
WVID® VT

Figure 1.12.1a courbe de rapport de la compliance cardiaque

La courbe (Figure 1.12) est donnée par :
P(v) = a x ek*v+b (1.2)

avee

1

k = élastance = ————
compliance

(1.3)

Remarque : lorsque la compliance diminue, k augmente donc la courbe obtenue est celle en
rouge (ne pas se tromper dans le sens de variation de la courbe !)

Lorsque la compliance diminue (courbe en rouge), le Vyp diminue donc V¢ €également.
1.2.4.1.b.1a contractilité :

La contractilit¢ myocardique désigne la capacité du muscle cardiaque a développer une force
de contraction pour un degré donné de précharge. Cette dernicre correspond a I’étirement initial
des fibres myocardiques avant la stimulation, comparable a un poids appliqué au muscle avant
sa contraction.

Sur la courbe pression-volume (voir Figure 1.12), la contractilité est représentée par la droite de
fin de systole (FE). Elle marque le point terminal de 1’éjection ventriculaire, et sa position
dépend du niveau de performance contractile du ventricule.

Lorsque la contractilit¢ augmente (illustrée par une pente plus raide, en rouge), le volume
télésystolique (V) diminue, ce qui se traduit par une augmentation du volume d’¢éjection
systolique (V).

Cette relation s’exprime par la formule :
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Ves = Vrp — Vrs

ou Vrp est le volume télédiastolique.
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Figure 1.13.1a contractilité myocardique
1.2.4.1.c.la précharge ventriculaire :
Stress régnant dans la paroi en fin de remplissage La forme de la courbe P = f (v) est
déterminée par 1’¢lasticité du myocarde La situation du point de fin de remplissage sur cette
courbe est déterminée par la valeur du retour veineux.
Mesure : pression dans ventricule gauche en fin de remplissage [18]
Une augmentation de la précharge ventriculaire entraine une élévation du point de départ
télédiastolique (PDT), représentée par un déplacement vers la droite sur la courbe pression-
volume, illustré ici en rouge (voir Figure 1.13). Cette modification traduit un remplissage
ventriculaire accru, ce qui retarde légerement la fermeture de la valve atrioventriculaire, sans
quitter la trajectoire de la courbe de remplissage passive (courbe k).
En conséquence, le volume télédiastolique (Vrp) augmente, ce qui conduit mécaniquement a

une augmentation du volume d’¢jection systolique (Vi)
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Figure 1.14. La précharge ventriculaire

En définitive, une augmentation de la précharge entraine une ¢élévation du volume
télédiastolique (Vrp), ce qui se traduit par une hausse du volume d’éjection systolique (Vgs) et,
par conséquent, du débit cardiaque. Cette adaptation s’accompagne toutefois d’une
augmentation du travail mécanique du cceur, visualisée par 1’¢élargissement de la surface de la
boucle pression-volume (voir Figure, [19]).

I1 convient cependant de noter que I’effet bénéfique de 1’étirement myocardique a une limite :
lorsque celui-ci devient excessif, la capacité des fibres musculaires a générer une force efficace
diminue, entrainant une baisse du Vgs. Ce phénomene est expliqué par la loi de Starling, selon
laquelle le volume d’¢jection systolique dépend directement du niveau d’étirement des fibres
myocardiques en fin de diastole, lui-méme déterminé par le Vg p et la pression télédiastolique
(PTD), autrement dit par la précharge.

1.2.4.1.d. la poste charge ventriculaire :

C’est le stress circonférentiel maximal développé par le myocarde. La post charge correspond
a I’ensemble des forces qui s’opposent a la sortie du sang du ventricule gauche :

Pression aortique, Athérome, diametre des sténoses, viscosité du sang ...

Mesure : Pression ventriculaire gauche télé systolique [18].
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Figure I.15. Post-charge ventriculaire
La postcharge correspond a I’ensemble des résistances opposées a 1’¢jection du sang par le
ventricule, notamment celles imposées par les vaisseaux périphériques et la pression artérielle
systémique. Une augmentation de la postcharge se traduit par une diminution de la performance
¢jective du ventricule. Sur la courbe pression-volume (voir Figure 1.14), cela se manifeste par
une augmentation du volume télésystolique (Vrs), et donc une réduction du volume d’éjection
systolique (Vgg).
En conséquence, le débit cardiaque diminue, mais le travail mécanique du ceeur augmente, car
le ventricule doit générer une pression plus élevée pour surmonter les résistances vasculaires.
Cette augmentation de la dépense énergétique, malgré une ¢éjection réduite, reflete une baisse
d’efficacité mécanique [19].
1.2.4.1.e. la fréquence cardiaque :
La fréquence cardiaque (FC) correspond au nombre de contractions du cceur par minute, chaque
battement permettant 1’éjection de sang oxygéné dans la circulation systémique via 1’aorte, et
de sang désoxygéné vers les poumons via I’artére pulmonaire. Elle constitue I’un des principaux
déterminants du débit cardiaque, selon la relation :
Débit cardiaque (D) = FC X Vgg, ou Vg est le volume d’éjection systolique.
La fréquence cardiaque est un parametre régulé finement, capable de s’adapter rapidement aux
besoins métaboliques de I’organisme (exercice, stress, fievre, etc.). Toutefois, une élévation
excessive de la fréquence entralne une augmentation de la consommation énergétique
myocardique, tant pour le travail mécanique externe (WM) que pour le travail interne ou

tissulaire (WT), ce qui altére le rendement global du cceur.
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La fréquence cardiaque maximale théorique peut étre estimée par la formule empirique :
FC max =220 — age,
utilisée notamment pour le suivi des efforts physiques ou 1’évaluation de la capacité aérobie.

1.3.1a performance de I’hémodynamiques cardiaque :

1.3.1. Propriétés rhéologies du sang :

Le sang est un fluide complexe et non homogene [24], constitué¢ d'une suspension d’éléments
figurés (globules rouges, globules blancs, plaquettes) dans un liquide interstitiel appelé plasma.
Ce dernier se comporte comme un fluide newtonien, caractérisé par une viscosité dynamique
constante de I’ordre de n =1 % 1073 Pa-s, indépendante du gradient de vitesse.

En revanche, les éléments figurés, qui représentent la phase particulaire du sang, possédent un
comportement non-newtonien. Ils sont déformables, mobiles, et leur orientation ainsi que leur
forme varient en permanence sous ’effet de forces hydrodynamiques, de cisaillement, ou
d’interactions intercellulaires.

L’un des paramétres clés influencant la viscosité sanguine est I’hématocrite (H), c’est-a-dire la
fraction volumique occupée par les éléments figurés. Lorsque I’hématocrite dépasse des seuils
¢levés, notamment H > 70 %, on observe une augmentation marquée de la viscosité apparente,
comme le montre la Figure I.15. Cette ¢élévation de viscosité engendre un ralentissement de la
circulation sanguine, susceptible d’induire des troubles hémodynamiques et de compromettre

le transport optimal de 1I’oxygene.
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Figure 1.16. Role hématocrite viscosité a 37° et dv/dx=10-2 S*!
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1.3.2. Les paramétres de la performance hémodynamique cardiaque :
La performance hémodynamique c’est la capacit¢ du sang de s’écoule dans les cavités
cardiaques et les vaisseaux d’une facon fiable afin d’améliorer la vascularisation de tous les
tissus corporels. Ceci est li¢ directement aux trois parameétres sanguins :
1.3.2.a. le débit sanguin :
On ’appelle aussi le débit cardiaque. C’est le volume de sang expulsé par chaque ventricule au
cours de I'unité¢ de temps. On le mesure en établissant le rapport entre la consommation
d’oxygéne par minute et la différence de concentration de I’oxygene entre artére et veine dans
le méme temps et par unité de volume sanguin.

D = FC X Vgg
1.3.2.b.la viscosité sanguine :
La viscosité d’un fluide traduit sa résistance a I’écoulement et peut étre définie comme le rapport entre
la contrainte de cisaillement (t) — correspondant aux forces de frottement tangentielles exercées entre
les différentes couches du fluide en mouvement — et le gradient de vitesse de cisaillement.
Le sang est un fluide non-newtonien de type rhéofluidifiant, ce qui signifie que sa viscosité
diminue lorsque la vitesse de cisaillement augmente. En plus de cette particularité, le sang
présente des propriétés viscoélastiques, avec I’existence d’un seuil d’écoulement en dessous
duquel il ne s’écoule pas spontanément, ainsi que des caractéristiques thixotropes, c’est-a-dire
que sa viscosité varie dans le temps sous un cisaillement constant.
Ces propriétés rhéologiques complexes sont en grande partie dues au comportement des
globules rouges, qui ont la capacité de s’agréger en conditions de faible cisaillement et de se
désagréger a haute vitesse de cisaillement (voir Figure 1.16). Ce phénomene d’agrégation
érythrocytaire, qui dépend également de la concentration en protéines plasmatiques, contribue

fortement a la variabilité de la viscosité sanguine [21].
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Figure I.17. Viscosité sanguine

La viscosité sanguine est une variable biologique importante impliquée dans la modulation des
résistances vasculaires. L’augmentation de la viscosité sanguine se traduit également par une

augmentation de la contrainte de cisaillement appliquée aux parois vasculaires.

1.3.2.c.la pression sanguine :

La pression est une grandeur physique fondamentale qui caractérise 1’état statique d’un fluide. Elle est

définie comme le rapport entre la force exercée (F) perpendiculairement & une surface donnée et la

surface (S) sur laquelle cette force s’applique. Cette relation est exprimée par la formule suivante :
P=F/S(14)

L’unit¢ de mesure en systéme international est le pascal (Pa), bien qu’en physiologie, la

pression sanguine soit généralement exprimée en millimétres de mercure (mm Hg).

En ce qui concerne la circulation artérielle systémique, les valeurs de référence mesurées au

niveau de I’artére brachiale chez un adulte sain au repos sont :

-Pression systolique : environ 130 mm Hg, correspondant a la pression maximale lors de la

contraction ventriculaire (systole) ;

-Pression diastolique : environ 80 mm Hg, mesurée pendant la phase de relachement (diastole).

La courbe ci-dessous illustre 1’évolution de la pression dans le coeur gauche (oreillette et

ventricule) tout au long d’un cycle cardiaque complet, mettant en évidence les variations

dynamiques de la pression en fonction des phases de contraction et de relaxation.
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Figure 1.18. Courbe de variation de pression
L’évolution des pressions dans I’atrium gauche suit une séquence étroitement corrélée a I’activité
électrique et mécanique du cceur. L’onde T, visible sur I’électrocardiogramme, correspond a la
repolarisation auriculaire, qui précéde une légere élévation de la pression intra-auriculaire. Cette
¢élévation résulte du bombement de la valve atrio-ventriculaire (valve mitrale) dans I’oreillette a la suite
du début de la contraction ventriculaire.
Un relachement transitoire de I’oreillette suit, accompagné d’une bréve baisse de pression,
rapidement suivi d’une diminution marquée, provoquée par 1’étirement passif de la paroi
auriculaire durant la phase d’aspiration ventriculaire.
Durant la phase de remplissage auriculaire, la pression augmente progressivement jusqu’a
I’ouverture de la valve mitrale (point OM). A ce moment-la, le sang s’écoule passivement de
I’oreillette vers le ventricule, ce qui entraine une chute de la pression auriculaire. Cette phase
se poursuit jusqu’a la fin de la diastole générale, durant laquelle les deux cavités atrium et
ventricule se remplissent simultanément [22].
Pendant la systole auriculaire, le ventricule est encore en phase de relaxation, ce qui rend sa
pression inférieure a celle de I’atrium. Ce gradient permet une injection active de sang depuis
I’oreillette vers le ventricule. Ensuite, lors de la systole ventriculaire, la valve mitrale se ferme,
tout comme les valves sigmoides, tant que la pression intraventriculaire reste inférieure a celle
de I'aorte. Cette période correspond a la phase iso-volumétrique, durant laquelle le volume
ventriculaire reste constant, mais la pression augmente rapidement. Elle dure environ 50
millisecondes.
Lorsque la pression ventriculaire dépasse la pression aortique, les valves sigmoides s’ouvrent
(point OS) et débute la phase d’¢jection ventriculaire. Dans 1’aorte, la pression reste élevée tout

au long de cette phase. Une fois 1’¢jection terminée, les pressions ventriculaire et aortique
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s’égalisent temporairement, jusqu’au relaichement du ventricule, moment ou la pression
intraventriculaire chute rapidement, tandis que la pression aortique diminue plus lentement.
Cette différence entraine la fermeture des valvules sigmoides, phénoméne accompagné de
I’onde dicrote, qui refléte les propriétés élastiques de la paroi aortique [22].

Sur le plan fonctionnel, le cceur peut étre considéré comme un systéme constitu¢ de trois
chambres de pression :

—une chambre a basse pression, 1’atrium, qui recoit le sang veineux ;

— une chambre a pression variable, le ventricule, responsable de 1’¢lévation de pression avant
I’¢jection ;

—une chambre a haute pression, I’artére (aorte ou artére pulmonaire), dans laquelle le sang est

¢jecté sous pression.

1.3.2.d. L’interaction sang-parois cardiovasculaire :

L’écoulement du sang dans le systéme cardiovasculaire résulte d’une interaction dynamique complexe
entre les propriétés rhéologiques du sang et le comportement mécanique des parois vasculaires. Cette
interaction constitue le fondement du dynamisme hémodynamique, qui permet un transport sanguin
efficace tout au long de I’arbre vasculaire.

Le sang, en tant que fluide non newtonien, présente des caractéristiques particulicres
d’écoulement qui dépendent non seulement de sa viscosité variable, mais aussi de la structure
viscoélastique des parois vasculaires. Ces derniéres posseédent des propriétés de déformation et
de restitution ¢€lastique, qui influencent a la fois la résistance a 1’écoulement et la propagation
de I’onde de pression au cours du cycle cardiaque.

L’analyse de cette interaction nécessite de considérer plusieurs facteurs

— la vitesse du flux sanguin, modulée par la résistance vasculaire périphérique ;
— les modalités d’¢jection systolique, elles-mémes liées a la cinétique de contraction du
ventricule gauche ;

— la viscosité sanguine, qui dépend de la composition cellulaire et du taux d’hématocrite ;
— ainsi que la géométrie et les propriétés mécaniques des parois vasculaires (diameétre, élasticité,
épaisseur, etc.).

Ainsi, dans un vaisseau sanguin, comme dans tout conduit soumis a un flux, I’écoulement peut
adopter différentes configurations (laminaire, pulsatile, ou turbulent), en fonction de

I’interrelation entre ces parametres [23].
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1.4. Conclusion :

La synthése de ces travaux met en exergue la richesse et la complexité intrinséques du systéme
cardiovasculaire, en révélant comment une architecture anatomique d’une précision
remarquable et des mécanismes physiologiques hautement sophistiqués interagissent pour
assurer une performance cardiaque optimale. Les investigations ont démontré que la position
stratégique du cceur, ainsi que la spécificité de sa structure — allant des cavités et valves
jusqu’aux différentes couches du myocarde et du péricarde — conférent a cet organe une
configuration parfaitement adaptée aux exigences métaboliques de I’organisme.

A I’échelle cellulaire, la distribution ordonnée des cardiomyocytes et I’agencement précis des
sarcomeres, régulé par un contrdle fin du calcium, constituent le substrat fondamental d’une
contraction synchronisée et efficace. Par ailleurs, 1’analyse détaillée du cycle cardiaque,
couvrant la séquence compléte des phases de remplissage, de contraction isovolumique,
d’¢jection et de relachement, illustre la coordination rythmique essentielle au bon déroulement
du fonctionnement cardiovasculaire. Ce systéme est étayé par une activité électrique intégrée,
impliquant notamment le nceud sinusal, le faisceau de His et les fibres de Purkinje, qui ensemble
orchestrent la synchronisation temporelle des contractions.

En sus, I’impact des propriétés mécaniques et rhéologiques du sang — dont le comportement
non-newtonien — associ¢ aux ajustements dynamiques du tonus vasculaire, tant au niveau de la
macro-circulation que de la micro-circulation, joue un role déterminant dans I’adaptation du
débit sanguin aux variations des sollicitations métaboliques.

En définitive, cette approche multidimensionnelle, qui intégre de maniere cohérente I’anatomie,
la microstructure, I’¢électrophysiologie et ’hémodynamique du cceur, fournit un cadre théorique
robuste propice au développement de modeles numériques avancés et de stratégies
thérapeutiques ciblées. Ces perspectives innovantes ouvrent la voie a une meilleure
compréhension des dysfonctionnements cardiovasculaires et offrent des pistes prometteuses

pour le diagnostic et la prise en charge de ces affections.
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Chapitre .II : Simulation numérique et analyse biomécanique du remodelage
myocardique pour le diagnostic avancé des cardiopathies

2.1. Introduction :

Si le chapitre précédent permettait d'introduire les connaissances physiologiques du systéme
Cardiovasculaire, cette affirmation résout son probléme de modélisation.

Le dévouement de la médecine cardiovasculaire et ces recherche approfondies ont jugés
nécessaire de confirmé que le diagnostic classique ou plus connue sous « imagerie médical »
ne suffisait pas pour détecter ou de fortifier le pronostique d’une pathologie cardiaque ;due a
cette obstacle, les ingénieurs se permirent d’intervenir pour seule et unique but de trouver une
solution, cette dernic¢re reste sur 1’idée ou la technique d’imagerie mais sous une nouvelle
stratégie qui consiste a la manipulation des méthodes numériques dont la modélisation
numérique pour le systéme cardiovasculaire en fait partie. C’est de la que se lance notre
investigation sur les parametres coupables de changement qui conduit a un dysfonctionnement
de certaines parties ou pire encore le systeme cardiaque tout entier. Enfin, nous aurons la
maniabilité¢ de mettre notre model numérique et ses bases biomécaniques en point afin de le
tester en variant les parametres hémodynamiques et de pouvoir tirer le maximum de résultats

autant explicatifs et performants.

2.2. Principaux indicateurs de surveillance des maladies
cardiovasculaires :

2.2.1. Impact des variations des parametres hémodynamiques sur le dysfonctionnement
cardiovasculaire :

Dans cette section, I’attention est portée sur les principales cavités fonctionnelles du ceeur, a
savoir les ventricules gauche et droit, dont le role fondamental consiste a assurer I’éjection du
sang vers les grandes arteres, respectivement 1’aorte et I’artére pulmonaire.

Les avancées expérimentales et les connaissances accumulées dans cette discipline
hautement spécialisée, structurée selon une architecture rigoureuse, ont permis de distinguer
clairement deux entités pathophysiologiques : la dysfonction ventriculaire et 1’insuffisance
cardiaque. La premicre se définit comme un trouble de la contractilité du myocarde, tandis que
la seconde correspond a un état hémodynamique dans lequel le débit cardiaque devient
insuffisant pour répondre aux besoins métaboliques de 1’organisme. Il s’agit alors d’un
syndrome clinique caractérisé€ principalement par une intolérance a 1’effort et une dyspnée.

L’insuffisance cardiaque peut résulter d’une altération de la phase systolique, de la phase
diastolique, ou des deux. Il est estimé qu’entre un tiers et la moitié des patients présentant une

dyspnée d’origine cardiaque conservent une fonction systolique normale, mais présentent une
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dysfonction diastolique isolée. Cette derniere se manifeste notamment par une ¢élévation des
pressions de remplissage ventriculaire et une congestion rétrograde.

Sur le plan clinique, I'intolérance a I’effort et la fatigabilité sont des manifestations
caractéristiques de I’insuffisance cardiaque systolique, liée a un défaut d’¢jection ventriculaire,
communément désigné par le terme forward failure. A I’inverse, 1’insuffisance diastolique se
traduit principalement par une stase pulmonaire, induisant une dyspnée typique secondaire a
I’accumulation de liquide interstitiel au sein du parenchyme interalvéolaire, phénomene connu
sous I’appellation de backward failure.

Cependant, la distinction clinique entre la fatigabilité et la dyspnée reste souvent délicate,
dans la mesure ou la dysfonction diastolique peut se présenter isolément ou étre associée a une
altération systolique marquée. En outre, certaines affections telles que 1’anémie, les shunts
gauche-droite, la thyrotoxicose, la maladie de Paget ou encore la grossesse peuvent étre a
I’origine d’une insuffisance cardiaque a débit élevé (high output failure), malgré une fonction
myocardique intrinsequement conservée (BONOW, R.O. et al.).

L’intolérance a I’effort et la fatigabilité traduisent essentiellement I’insuffisance systolique,
qui correspond a un défaut éjectif (« forwardfailure »). En revanche, 1’insuffisance diastolique
induit une stase pulmonaire, se manifestant par une dyspnée typique, consécutive a un exces de
liquide interstitiel dans le parenchyme inter alvéolaire (« backwardfailure »). Néanmoins, la
distinction entre fatigabilité et dyspnée s’aveére souvent ambigué en pratique clinique, puisque
le dysfonctionnement diastolique peut apparaitre de manicre isolée ou coexister avec une
insuffisance systolique marquée. Par ailleurs, certaines conditions, telles que I’anémie, les
shunts gauche-droit, la thyrotoxicose, la maladie de Paget ou la grossesse, peuvent engendrer

une défaillance cardiaque par haut débit (high output failure) (BONOW, RO et al.).

2.2.2. Insuffisance cardiaque droite :
La détection d’une dysfonction cardiaque droite repose sur un ensemble d’investigations

cliniques, biologiques et hémodynamiques, généralement orientées par des questions
diagnostiques classiques telles que : s’interroger sur la présence d’une hypertension pulmonaire
significative, d’un shunt gauche-droit hémodynamiquement pertinent, ou encore d’une
valvulopathie droite sévere. Par ailleurs, le contexte clinique suggere-t-il une atteinte primitive
ou secondaire du ventricule droit, évoquant une éventuelle myocardiopathie droite ? Ces
interrogations permettent de structurer 1’analyse étiopathogénie selon trois mécanismes
principaux. Le premier correspond a une augmentation de la postcharge du ventricule droit,

pouvant étre liée a une hypertension pulmonaire (groupes 1 a 5), une élévation des pressions
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télédiastoliques gauches (comme dans les valvulopathies mitrales ou les shunts gauche-droit),
une vasoconstriction pulmonaire induite par une hypoxie chronique, une embolie pulmonaire
aigué ou chronique, une sténose de la valve pulmonaire, ou tout obstacle chronique a 1I’¢jection
du ventricule droit. Certaines situations cliniques particulieres, telles qu’une crise vaso-
occlusive aigué ou le recours a une ventilation mécanique prolongée, peuvent également
contribuer a cette surcharge. Le deuxiéme mécanisme repose sur une diminution de la
précharge, observée en cas d’hypovolémie, de choc vasoplégique, de tamponnade péricardique,
de péricardite constrictive, de syndrome de la veine cave supérieure ou de sténose tricuspide.
Enfin, le troisiéme mécanisme implique une altération myocardique intrinséque du ventricule
droit, comme cela peut étre observé dans ’infarctus du VD, les cardiopathies restrictives ou
infiltratives, la dysplasie arythmogéne du VD, certaines cardiomyopathies associées a une
dysfonction systolique du ventricule gauche, ainsi que dans 1’ischémie du VD induite par une
surcharge en pression, une atteinte microvasculaire ou une raréfaction capillaire.

Delors Le traitement de I’insuffisance cardiaque droite repose sur une prise en charge
spécialisée, visant a évaluer rapidement la gravité de 1’atteinte et a orienter efficacement la
stratégie thérapeutique. Cette évaluation se décline selon trois axes principaux : clinique,
biologique et morpho-fonctionnel, notamment par imagerie échographique :

o Cliniquement, par un test de marche de 6 min, classe NYHA ainsi que la
présence de signes congestifs et celle d’arythmie ventriculaire

o Une évaluation biologique repose sur la mise en ¢évidence de perturbations du
bilan hépatique, incluant une élévation de la bilirubine, des transaminases et des
marqueurs de cholestase, ainsi que sur la présence d’anomalies de I’hémostase. Elle
permet également de détecter une insuffisance rénale, souvent associée a une
hypoperfusion secondaire a la défaillance cardiaque droite.

o L’évaluation échographique permet de confirmer la dysfonction ventriculaire
droite a travers plusieurs parametres objectifs. Elle repose notamment sur un TAPSE
(Tricuspid Annular Plane Systolic Excursion) inférieur a 16 mm, une fraction de
raccourcissement de surface du ventricule droit (RV FAC) inférieure a 40 %, une
vitesse systolique de I’anneau tricuspide (onde S’) inférieure a 9 cm/s, ainsi qu’un
strain longitudinal du VD supérieur a -20 %. A ces critéres s’ajoutent des signes
morphologiques de gravité, tels qu'une régurgitation tricuspide d’intensité > grade 3,
une dilatation absolue ou relative du ventricule droit par rapport au ventricule gauche

avec un rapport diamétrique VD/VG > 1, une surface de I’oreillette droite supérieure

32



Chapitre .II : Simulation numérique et analyse biomécanique du remodelage
myocardique pour le diagnostic avancé des cardiopathies

a 18 cm?, un indice d’excentricité¢ du VG en diastole > 1, ainsi que la présence d’un
épanchement péricardique.

o Par IRM, I’évaluation repose sur une fraction d’¢jection du ventricule droit
(FEVD) supérieure a 44 %, ainsi que sur la mesure du volume ventriculaire droit et de
la masse myocardique du VD, ainsi que sur I’analyse de la variation de surface de
I’artére pulmonaire entre les phases systolique et diastolique, permettant une
appréciation fine de la fonction ventriculaire et de ’hémodynamique pulmonaire.

o Puis Enfin, I’évaluation hémodynamique permet de préciser la sévérité de
I’atteinte cardiaque droite. Elle repose notamment sur la mesure d’une pression
auriculaire droite supérieure a 14 mmHg, d’un index cardiaque réduit inférieur a 2
L/min/m?, d’une résistance vasculaire pulmonaire (RVP) élevée > 3 unités Wood, ainsi
que sur une compliance vasculaire pulmonaire diminuée, traduisant une altération
avancée du couplage ventriculo-artériel droit.

Notons que L’identisation des facteurs aggravants est essentielle tel que les « sepsis,
arythmies... » Ensuite, la prise en charge est spécifique selon la cause envisagée. [7]

Jouant un rdle essentiel dans l'origine, la progression et le traitement des maladies
cardiovasculaires, L'hémodynamique demeure [’unique responsable. On peut donc étudier
l'influence des stimuli mécaniques dans les maladies cardiovasculaires et dans la planification
d'un traitement personnalisé grace a la soumission Des grandeurs pertinentes telles que la
pression sanguine, la vitesse, la contrainte de cisaillement de la paroi et la déformation de la
paroi du cceur.

La morphologie et La composition dut issu cardiaque peuvent €tre soumises au remodelage
causé par la modification de la pression et du débit. Ces modifications jouent un rdle clé dans
la progression de nombreuses maladies, notamment les maladies coronariennes, les défaillances
des pontages, la cardiomyopathie, I'hypertension pulmonaire, la croissance et la rupture des
anévrismes et le remodelage postopératoire des maladies cardiaques congénitales. Le risque
d'accident vasculaire cérébral, de crise cardiaque et d'embolie est majeur due aux forces
mécaniques et la perturbation du flux qui entrainent des lésions endothéliales ainsi que la
stagnation du flux et l'activation des plaquettes par cisaillement peuvent étre la clé de la
formation de thrombus. Les premiéres études sur I'hémodynamique donnérent d’innombrables
résultats, dont le role était d'expliquer la localisation des plaques athérosclérotiques dans les
régions de bifurcation, comme dans le sinus carotidien ou se produisent : la séparation du flux

et celle ou la contrainte de cisaillement de la paroi est relativement faible. Depuis, 1'avénement

33



Chapitre .II : Simulation numérique et analyse biomécanique du remodelage
myocardique pour le diagnostic avancé des cardiopathies

de la modélisation basée sur 1'image spécifique du patient, plus aux progres des méthodes de
calcul ont ouvert les voies aux études cliniques et des sciences fondamentales sur un large
éventail de maladies cardiovasculaires. On enregistre aussi que les modéles personnalisés ont
de plus en plus de chances de prédire les résultats postopératoires et les résultats des traitements,
I'évolution de la maladie et de stratifier le risque pour le patient grace a I’avancée des différentes
techniques d'imagerie médicale avancées telles que la tomographie assistée par ordinateur,
I'imagerie par résonance magnétique , l'ultrasonographie, l'angiographie et I'élastographie
permettent de saisir des structures anatomiques de plus en plus détaillées et dans certains cas,
la pression sanguine et les propriétés mécaniques des tissus. Les simulations de cette dernicre
offrent désormais une technique non invasive pour déterminer avec précision le débit, la
contrainte de cisaillement de la paroi et d'autres quantités cliniquement pertinentes a 1'aide de
modeles anatomiques basés sur des images médicales sans perdre objectif d'améliorer
l'imagerie médicale. Ainsi elles permettent de quantifier les stimuli mécaniques déclenchant
des réponses mécano -biologiques telles que le remodelage de la paroi ventriculaire et le
déclenchement et la progression d'une hypertrophie [8]. En outre, il est possible de varier
systématiquement les paramétres géométriques et physiologiques pour la planification
chirurgicale, 'optimisation et la conception de dispositifs médicaux sous une manceuvre

d'effectuer efficacement de multiples simulations.

2.3. Modélisation numérique de systéme cardiovasculaire :

2.3.1. Etat e I'art de la modélisation de systéme cardiovasculaire :
Concernant les différents travaux de masse Des éléments de SCV existent déja dans la

littérature. Celles-ci peuvent étre liées a des parties tres spécifiques, Au niveau cellulaire,
l'activité cardiaque (€lectrophysiologie cellulaire, mécanique des fibres, etc.) Ou au niveau des
organes, divers champs énergétiques (activité hydraulique des vaisseaux sanguins, L’activité
mécanique du myocarde ...) (Figure II.1). Bien que trés général, 1’état de 1’art est assez étendu
couvre les principaux problémes de la modélisation cardiovasculaire. La deuxieéme partie de ce
manuscrit offre un apercu bibliographique plus complet de la modélisation des différents sous-
composants. [10] SCV. En effet, la connaissance des ouvrages existants est essentielle pour la
construction modele complet. De plus, il est important qu'il réponde aux problémes cliniques
posés, a savoir la fonction ventriculaire. Chacun de ces problémes doit étre défini modeles avec
spécificité par rapport aux systémes physiologiques représentés, résolution spatiale, échelle

d'enquéte, etc. Leur structure est principalement déterminée a partir de ces réflexions, qui
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permettent également de sélectionner les formalismes les plus appropriés pour la modélisation.

[10]

v fréquence cardiagque
i .
cellules Potentiel d'action
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Figure II.1. Structure globale du modéle

Au début du XVIIe siecle, I'ceuvre d'Harvey met en évidence le rdle de pompage du cceur,
permettant la circulation sanguine dans un systéme fermé constitué des systémes systémique et
pulmonaire [11].

Cent ans plus tard, S. Hales a ét¢ le premier a démontrer les propriétés élastiques des arteres
et leurs effets sur la nature pulsatile du flux sanguin. Ces observations ont été formalisées par
Otto Frank dans le modele Windkessel.

Le modele de base de Windkessel représente le systeme artériel de maniere simplifiée. 1l
consiste en une chambre flexible pour les gros vaisseaux artériels, appelée compliance
artérielle, et en une résistance liée a l'action résistive des artérioles. Une analogie avec 1'étude
des circuits électriques [11] peut étre établie : la pression correspond a la tension et le débit au
courant.

Ce modele, appelé¢ modele Windkessel a deux éléments, a conduit & une version plus
détaillée. En effet, I’inertie peut le compléter [12] (Melchior, 1992). La résistance peut
également étre placée avant la compliance, formant ainsi le modele Windkessel a trois ¢léments
(Olufsen, 2004-a) [13]. De méme, lorsque I’inertie est placée parallelement a la résistance, le

modele est appelé Windkessel a quatre éléments (Stergiopulos, 1999 ; Olufsen, 2004-a) [14].
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L’ avantage de cette représentation réside dans sa simplicité, puisqu’elle repose uniquement
sur des équations différentielles ordinaires. De plus, les signaux analogiques correspondent
généralement a des données physiologiques réelles.

Aujourd’hui, en raison de leur simplicité, les modeles basés sur Windkessel sont les plus
couramment utilisés pour représenter la circulation systémique et artérielle. Toutefois, ils ne
décrivent pas précisément I’ensemble du réseau vasculaire, notamment en raison du nombre
excessif de parameétres a prendre en compte. Du point de vue de la simulation, cela peut
également entrainer des problémes de stabilité du mode¢le.

Par conséquent, la représentation Windkessel permet d’identifier les principales
caractéristiques du systéme circulatoire tout en déterminant les paramétres du modéle en
fonction des segments vasculaires étudiés. Pour cette raison, de nombreux modéles ont été
développés a partir des travaux pionniers sur le modeéle PHYSBE (McLeod, 1966) [15] et le
modele intégré de régulation de la pression artérielle de Guyton (Guyton, 1972) [16].

Les modeles de circulation sont trés variés. Bien qu’ils représentent les mémes systémes
physiques, leurs objectifs différent souvent. La circulation sanguine peut étre décrite avec
précision par un modéle de réseau vasculaire complet (Rideout, 1991 ; Lia, 2002) [17].
Cependant, des études montrent qu’un modele Windkessel simple peut reproduire de maniére
réaliste I’interaction entre le ventricule et la circulation (Diaz-Zuccarini, 2003).

Dans de nombreuses études, le modele du systéme vasculaire peut étre utilisé pour
représenter un circuit circulatoire fermé, permettant d’évaluer certaines modifications de
parametres externes :

e Test de résistance (Urbaszek, 1997)

e Manceuvre de Valsalva (Lu, 2001)

e Test d’inclinaison (Heldt, 2002 ; Olufsen, 2005) [18]

« Application de pression négative aux membres inférieurs (Melchior, 1994 ; Heldt,

2002

2.2.2. Différentes approches de la modélisation cardiaque :
Afin de perfectionner le modele de réseau vasculaire, il est nécessaire d'introduire un modele

cardiaque, en tant que pompe centrale du systéme circulatoire. Dans la majorité des travaux de
modélisation, le ventricule gauche est la cavité la plus étudiée parmi les quatre chambres du
CCeur.

La littérature scientifique présente une grande diversité de méthodes de modélisation

ventriculaire, qui varient selon plusieurs criteres :
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e Résolution temporelle et spatiale
e Géométrie ventriculaire
« Echelle d’étude et plage d’énergie

En effet, le choix du mod¢le dépend largement de I’application clinique visée.

a. Résolution temporelle et spatiale

Les mode¢les existants peuvent inclure une représentation macroscopique du ventricule. Suga
et Sugawa (Suga, 1972 ; Suga, 1974) ont démontré certaines caractéristiques essentielles des
propriétés hémodynamiques du ventricule par des expériences menées sous différentes
conditions de pré-charge, post-charge et relaxation.

Ainsi, pour reproduire les différentes phases du cycle cardiaque, les ventricules peuvent étre
modélisés en é€lasticité variable, permettant de décrire le rapport entre les volumes de la cavité
et la pression du fluide de maniére holistique (Guarini, 1998 ; Palladino, 2002).

Des modeles de complexité intermédiaire existent a cette échelle, intégrant des aspects
¢électriques, mécaniques et hydrauliques du comportement cardiaque. Beaucoup reposent sur le
modele rhéologique de Hill (Wong, 1974 ; Montevecchi, 1987 ; Redaelli, 1997 ; Bestel, 2000),
ou les sarcoméres sont représentés par des ressorts agencés en paralléle ou en série avec un
autre ressort représentant un ¢lément passif.

Parmi ces mode¢les, le mode Arts (Arts, 1991) utilise la relation entre la pression pariétale
myocardique et la pression intracavitaire.

A Tinverse, certains modéles adoptent une approche microscopique, intégrant des
descriptions détaillées de I’activité ventriculaire a I’aide de la méthode des éléments finis (Nash,
1998).

b. Géométrie ventriculaire

Les différentes méthodes de modélisation ventriculaire peuvent étre classées en deux
grandes catégories :

1. Modéles analytiques
2. Modéles basés sur des données expérimentales

Parmi les modeles analytiques, la forme cylindrique a été utilisée pour analyser la torsion
ventriculaire (Taber, 1996) et Dl’interaction entre 1’activité cardiaque et la circulation
coronarienne (Redaelli, 1997). Bien que le cylindre offre une bonne approximation, la forme

ellipsoidaleest plus proche de la réalité anatomique.
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Les mode¢les ellipsoidaux sont fréquemment employés pour analyser la propagation
¢lectrique pendant la contraction (Szathmary, 1994 ; Franzone, 1998) ou encore la torsion
ventriculaire (Taber, 1996).

A Tinverse, certaines méthodes s’appuient sur des données expérimentales issues
d’imageries médicales (Nash, 1998 ; Sachse, 2003), permettant une modélisation plus réaliste,
mais nécessitant des ressources couteuses (IRM, scanners).

¢. Echelle de modélisation de activité cardiaque

La modé¢lisation de I’activité cardiaque peut se concentrer sur différentes échelles :

e Modzéles ventriculaires globaux
e Modzéles cellulaires spécifiques

Certains modeles décrivent uniquement ’activité €lectrique via un ensemble d’équations
différentielles ordinaires (Beeler-Reuter, 1977 ; Luo-Rudy, 1994), tandis que d’autres
s’attachent aux phénomenes mécaniques a 1’échelle des sarcomeres (Landesberg, 1994 ; Rice,
1999).

Enfin, des études se focalisent sur la mécanique myocardique a I’échelle intermédiaire, par
exemple par des tests de traction biaxiale (Humphrey, 1990 ; Novak, 1994).

d. Diversité des phénoménes énergétiques liés a la contraction

Chaque champ énergétique peut étre étudié¢ indépendamment :

o L’activité électrique du cceur peut étre modélisée au niveau cellulaire ou
myocardique (Kerckhoffs, 2003) pour analyser la propagation des potentiels d’action.

eLe modele mécanique décrit la force et le développement de malformations
ventriculaires (Vetter, 2000).

e Les modeles élastiques permettent une modélisation hémodynamique précise du
ventricule.

e. Problématique

Les paragraphes précédents ont présenté différentes méthodes de modélisation
cardiovasculaire disponibles dans la littérature. On observe d'importantes disparités en maticre
de physiologie du systeme, échelle d'étude, résolution temporelle et spatiale, ainsi que dans les
domaines énergétiques.

L'objectif de ce travail est de proposer un modele capable de prendre en compte
simultanément 1’activité¢ ventriculaire et I’estimation de son déficit. Ces réflexions permettent

de définir des structures de modeles répondant aux objectifs cliniques visés.
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Une description compléte du SCV doit intégrer les différents composants du systéme
cardiovasculaire, notamment :

e Les ventricules et oreillettes,
e Les vaisseaux sanguins,
e La circulation sanguine

Comme le montre la Figure8, le comportement cardiaque est influencé par le réseau
vasculaire. Le cceur répond aux conditions de précharge et de postcharge, ce qui le lie
directement aux propriétés du réseau circulatoire.

Au niveau des ventricules, il est crucial d’intégrer les mécanismes influengant la contraction
myocardique. De nombreuses cardiopathies sont d'origine électrophysiologique, et il est
fondamental d'étudier leurs effets sur l'activité mécanique et hémodynamique du myocarde.

Ainsi, la structure du modele doit inclure plusieurs sous-systemes physiologiques,
permettant une mod¢lisation multi-échelle en termes de temps et d’espace. Elle doit également
intégrer différents domaines énergétiques. Une modélisation efficace requiert 1’utilisation de
formalismes adaptés a chaque niveau d’étude et une définition précise des interfaces entre sous-

systémes pour assurer une cohérence globale.

2.4. L’intérét de la modélisation par éléments finis :
La méthode des éléments finis (MFE) est apparue initialement dans le domaine de 1'analyse

structurelle vers 1850. Les premicres recherches, notamment celles de Maxwell, Castigliano et
Mohr, ont porté sur la résistance des matériaux sous faibles déformations, permettant une
résolution manuelle relativement simple.

Ce n’est qu’aux alentours de 1940 que les concepts mathématiques des €¢léments finis ont
été formalisés par Newmark, Hrenikoff, McHenry et Courant.

L’essor des calculs numériques et des méthodes analytique haute performance a rendu cette

approche incontournable [20].

2.4.1. Introduction a la MFE — ""Méthode des ¢léments finis"
Considérons un domaine €, généralement une région de I’espace dont les limites sont

définies par 6Q ou X. La fonction u, définie sur €, représente la solution d’une équation aux
dérivées partielles (PDE) soumise a des conditions aux limites.
Les PDE décrivent le comportement physique du systéme :
« La loi d’¢élasticité pour les problémes de résistance des matériaux,

e Les équations de Maxwell pour les phénomenes électromagnétiques.
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Les conditions aux limites imposent des contraintes au systéme :
e Fixation d'une zone immobile,
e Application d'une force externe (pression, poids).

La MFE permet une résolution approchée et discréte du probléme.

2.4.1.1. Choix du maillage — "Discrétisation"
La discrétisation consiste a segmenter le domaine Q afin d’approcher sa solution sur une

grille polygonale ou polyédrique.
e Une fois la géométrie définie, 1’espace approché doit étre choisi.
eLa grille permet la création d’éléments finis, ou les PDE sont linéarisées et
remplacées par des équations matricielles.
e Les conditions aux limites étant définies globalement, il est nécessaire de fusionner
les matrices locales en une matrice globale, résolue numériquement [21].

Les principales sources d’erreur sont :

1. Approximation du phénoméne réel : Les modeles supposent un matériau et
des conditions idéales.

2. Discrétisation géométrique : Un maillage trop grossier altere la précision ; une
grille trop fine accroit le colit informatique.

3. Arrondi numérique : Des erreurs de calcul surviennent lors du traitement
informatique des valeurs [21].

Généralement, les maillages sont carrés ou triangulaires, mais des maillages plus complexes
peuvent étre utilisés en fonction des besoins. Il est essentiel d’optimiser le maillage afin de
minimiser les erreurs tout en garantissant un temps de calcul acceptable [22].

En2D:

e Triangles
o Triangles de degré 1 (3 nceuds, fonctions linéaires)
o Triangles de degré 2 (6 nceuds, polyndmes de degré 2)
e Quadrilatéres
o Quadrilatéres de degré 1 (4 nceuds, fonctions linéaires)
o Quadrilatéres de degré 2 (8 ou 9 nceuds, polyndmes de degré 2)
En3D:
e Tétraedres
o Tétraedres de degré 1 (4 nceuds, fonctions linéaires)

o Tétraedres de degré 2 (10 nceuds, polyndomes de degré 2)
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e Hexaedres
o Hexaedres de degré 1 (8 nceuds, fonctions linéaires)
o Hexaedres de degré 2 (20 nceuds, polyndmes de degré 2)

o Hexaedres triquadratiques (27 nceuds, polynomes de degré 2)
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Figure I1.2. Principaux éléments utilisés
2.4.2. Une approche multi-échelles par éléments finis pour modéliser les systémes
cardiovasculaires :
Le probléme des éléments finis multi-échelles est formulé a deux échelles :
e L'échelle macroscopique, correspondant a la structure dans sa configuration de
référence.
«L'échelle microscopique, qui représente le Volume Elémentaire Représentatif
(VER).
Le choix du VER est crucial pour I’efficacité de I’approche FE? [25]

2.4.2.1. Formulation de la problématique a I’échelle macroscopique
En considérant que la structure du modele est homogene a 1'échelle macroscopique, les

variables macroscopiques de cette structure sont supposées représenter la moyenne des
quantités microscopiques.

L’¢échelle macroscopique est définie comme un domaine @ dans RP (D étant la dimension
du domaine), possédant un bord extérieur 0D, sépar¢ en deux bords disjoints et
complémentaires 0D, et 0DT, tels que :

0D, N 0D = @ et 60D, UODT = 0D (2.1)
Dans I’hypothése de petites perturbations, le probléme dynamique a résoudre s’écrit :

V-o=po2uot2dans®@u=ubsurobuc -n=Tsuro®Te=12(Vu+T Vu)
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Le Principe des Puissance Virtuelles (PPV) permet d’obtenir la formulation faible du

probléme en 1’absence des forces extérieures :
ZO®To:0edD+Z D po2udt2 dudd =0 (2.2)

La loi de comportement a 1’"échelle macroscopique est donnée par la loi de Hooke en petite
déformation :

o = C : g ou C représente le tenseur symétrique d’ordre 4 du comportement du matériau a
1I’échelle macroscopique. A ce stade ce tenseur reste inconnu et doit étre détermine a partir du
comportement de chaque constituant de la microstructure. Nous formulons dans le paragraphe

suivant le probléme a résoudre a I’échelle microscopique ou du VER.

2.4.2.2. Formulation a I’échelle microscopique
Le matériau d'origine est considéré comme hétérogéne, avec une microstructure périodique

supposee.

L’échelle microscopique correspond au Volume Elémentaire Représentatif (VER),
regroupant I’ensemble des composants de la microstructure, occupant le domaine ¢ avec un
bord extérieur 0@ dans la configuration de référence.

Attipou et coll. ont formulé le probléme microscopique comme une équation quasi-statique
en mécanique des solides.

Sous I’hypothése de petites déformations, 1’équilibre microscopique du VER est exprimé
par:

V-c6=0 (2.3)

2.5. Proposition d’un modele de systéme cardiovasculaire
L’objectif de cette modélisation du SCV se divise en deux axes principaux :

1. Développer un modele physiologique couplé intégrant a la fois la macro
circulation et la microcirculation sanguine, dans le but d’analyser les répercussions de
pathologies ciblées affectant I’un ou 1’autre de ces sous-systémes vasculaires.

o Exemple : rigidit¢ du myocarde ou augmentation de la résistance
périphérique.

2. Approfondir la compréhension des interactions macro/micro, dans le but de
clarifier leur role dans la genése des pathologies cardiovasculaires, et ainsi renforcer les

outils de diagnostic et les approches thérapeutiques.
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2.5.1. Modélisation géométrique
Dans ce cadre, nous proposons de remodeler les deux ventricules a I’aide de techniques

d’imagerie, telles que 1’échographie, qui permet de détecter avec précision I’enveloppe des
ventricules grace au calcul de la vitesse de propagation acoustique.

e Le ventricule gauche est modélisé sous forme ellipsoidale.

« Le ventricule droit est représenté comme un demi-ellipsoide.

En insérant les dimensions moyennes du cceur d’un adulte sain (volume, épaisseur), il est
possible d’obtenir une estimation réaliste du véritable apex et d’améliorer I’observation de la
surface du ventricule droit.

L’approche vise a cibler avec précision 1’apex véritable, dans le but d’optimiser la
visualisation de la surface du ventricule droit, condition essentielle a une estimation fiable et

précise de son volume.
Voa = %Saprpsx(ZA)
Ou S,px représente la surface du ventricule droit obtenue en vue apicale quatre cavités
modifi¢es, tandis que Dy, correspond a une estimation du diamétre cardiaque mesuré en vue
parasternale petit axe (Figure I1.3). Ce diametre est défini comme la plus grande distance

transversale entre la paroi latérale du ventricule droit, a proximité de I’anneau tricuspide, et la

chambre de chasse.

(&) Surfaces des ventricules droit et gauche (b} Diamétre du ventricule gauche

Figure I1. 3.Géométriedes ventricules selon échocardiographie
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2.5.2. Simulation mécanique :

2.5.2.1. Propriétés générales du muscle cardiaque :
Le comportement mécanique du ventricule est généralement comparé a une pompe, compte

tenu de ses performances globales. On peut notamment montrer que le volume d'éjection est
fonction de la pression télé-systolique, une propriété connue sous le nom de loi de Starling.

Cependant, cette approche holistique ne permet pas une description localisée et détaillée de
I’activité ventriculaire. Pour une étude rigoureuse du comportement mécanique du myocarde,
il est essentiel de prendre en compte la structure et 1’organisation des fibres musculaires, ainsi
que le collagene qui les entoure.

En se basant sur I’analyse des courbes tension-longueur de ces fibres, deux types de
propriétés mécaniques se manifestent : passives et actives.

A chaque instant, la tension générée dans le muscle cardiaque est la somme de :

« La tension passive, liée a la caractéristique passive du tissu.
o La tension active, associée a la contraction musculaire.

Les propriétés passives résultent de 1’effet des contraintes extérieures ou de la pression
appliquée sur le tissu myocardique. Sous ces conditions, les muscles produisent une tension
passive qui augmente avec 1’allongement.

La raideur tissulaire associée au développement de la passivité est directement influencée
par la structure du myocarde, notamment par la concentration en collagéne.

Les propriétés actives sont observées lorsqu’une stimulation chimique ou ¢€lectrique déclenche
la contraction musculaire. Cela produit une tension active, dont l’intensit¢ dépend de
I’allongement initial du muscle.

Dans le cadre de I’étude des déformations mécaniques du myocarde, la relation contrainte-
déformation permet de reproduire les observations expérimentales. Ces relations sont
exprimées sous forme de lois de comportement, distinguant les propriétés passives des
propriétés actives.

Les paragraphes suivants détaillent davantage ces deux propriétés.

2.5.2.2. Propriétés passives :
Le mod¢le de base du myocarde repose sur des hypotheses simplifiées. En effet, le muscle

cardiaque est souvent assimilé a un matériau lin€aire, ¢lastique et isotrope (Sandler, 1963).
Deux parametres fondamentaux sont utilisés dans ces modeles :
e Le module de Young

e Le coefficient de Poisson
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Ces lois de comportement permettent de fournir des estimations approximatives sous
conditions de petites déformations, mais elles restent insuffisantes pour décrire fidélement
I’activité complexe du myocarde, qui est fortement non linéaire et anisotrope.

Par ailleurs, le myocarde étant principalement composé d’eau, il est souvent considéré
comme un matériau incompressible. Dans ce cas, le muscle cardiaque peut étre modélisé
comme un matériau hyperélastique (Fung, 1993).

Cette approche introduit la fonction énergétique W (voir annexe B), qui existe sous
différentes formes dans la littérature.

Le choix et la définition de cette fonction énergétique W sont cruciaux pour obtenir des
résultats cohérents et pour quantifier précisément les contraintes et les déformations.
Cependant, il reste difficile de modéliser précisément le myocarde en raison de la complexité
de sa structure, notamment sa disposition laminaire, ainsi que [’orientation des fibres
musculaires et du collagéne.

Ainsi, certaines modélisations reposent sur des relations empiriques, issues de tests biaxiaux
sur tissus pour établir des lois de comportement.

Une revue et discussion des différentes expressions de la fonction d'énergie de déformation
W sont disponibles dans (Costa, 2001 ; Mourad, 2003).

La formulation de W repose généralement sur I’hypothése d’anisotropie, prenant en compte
I’orientation des fibres musculaires dans la plupart des modéles. Dans ce contexte, la loi de
comportement peut €tre isotrope transverse, comme c'est le cas dans 'approche d’Humphreyet
al. (Humphrey, 1990), qui définit la fonction d’énergie sous forme de polynome.

W =cl(a—-1)2%-c2.(a —1)%+ c3(I11—-3) + c4(I1 - 3)(a — 1) + c5(I1 —3)?(2.5)

Ou

ea=1/ 14; 11 et 14 sont des invariants de déformation,
ecl, c2, c3, c4 et c¢5 sont des constantes liées aux propriétés du matériau.

le polynome associ¢ a cette fonction est obtenu a partir des tests de traction biaxiale
(Humphrey, 1990 ; Novak, 1994).

Le mod¢le de Lin et Yin (Lin, 1998) propose une loi descriptive :

« A 1état passif : une fonction exponentielle.
« A 1état actif : une fonction polynomiale.

Selon le modele de Cai (Cai, 1998), le myocarde peut €tre décrit sous trois états distincts.
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Modélisation orthotrope du myocarde

Les modé¢les orthotropes sont mieux adaptés a la structure laminaire du myocarde.
L’hypothese d’orthotrope constitue ainsi la base de plusieurs autres lois.

Le mode¢le de Hunter et al. (Hunter, 1998) considére la microstructure du tissu myocardique
sous la forme de couches tissulaires. Chaque "feuille" de tissu est composée de 3 a 4 cellules,
soit une épaisseur d’environ ~100 pm.

Le rapport entre les fibres adjacentes sur un méme plan est plus fort que celui des fibres
perpendiculaires. Cette architecture laminaire hiérarchique permet d’établir trois axes
principaux :

1. Axe des fibres myocardiques (indice f)

2. Axe perpendiculaire a la couche de fibres, situé dans le plan de la couche (indice
s)

3. Axe orthogonal aux deux autres, soit normal a la couche (indice n)

En lien avec la structure du myocarde, les caractéristiques contrainte-déformation different
selon ces trois directions orthogonales. Ainsi, la loi de comportement proposée est orthotrope,

c’est-a-dire adaptée a 1’anisotropie tissulaire.

W = 3%1 K 5%2' + 5%3 K 5%2 +
Llai-lerh?1 * 72 (ap-lezzl)P2 3 (az—lessh)bs T * (ag—lesal)bs
2 2 .
€23 €31
B Y A R 2.6
5 (as—lez3D)?s O (az-lessl)bs (2.6)

e es &ij correspondent aux composantes du tenseur des déformations,
eles constantes aisont les limites de déformation selon chaque axe,
eles bi expriment la concavité des courbes,

eles ki donnent la contribution relative de chaque terme.

La loi décrivant ce phénomene est empirique, sa forme étant dérivée des tests de traction
biaxiale et de la structure myocardique. La fonction énergétique proposée est appelée "loi de
Zeropole".

Le pdle (marqué ai) indique un rapport d’extension limite, défini comme le rapport entre la
grandeur courante et la grandeur de repos :

¢ 1,2 sur I’axe de la fibre
e 1,5 sur I’axe de la couche

e 1,7 dans la direction normale a la couche
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Plusieurs autres mod¢les orthotropes sont utilisés, notamment celui de Guccione et al.
(Guccione, 1991), qui applique une fonction exponentielle pour décrire 1’énergie mécanique du
myocarde et reprend les axes et notations du modele de Hunter et al. (Hunter, 1998).

Ces modgeles ont ét¢ largement employés pour simuler le comportement passif du myocarde.
Etant donné que la contrainte totale d’un muscle est la somme de la contrainte active et passive,

ils permettent également une approximation des caractéristiques actives du tissu myocardique.

2.5.2.3. Propriétés actives :
La force générée par les composants contractiles des cellules musculaires est régulée par la

concentration intracellulaire de calcium, résultant de la stimulation électrique. Par conséquent,
cette force est directement liée a I’activité électrique des cellules cardiaques.
Les études expérimentales sur les fibres cardiaques ont servi de base aux modeles existants.
Grace aux courbes de tension isométrique (Van der Velden, 2000), on établit la relation entre :
e La concentration de calcium
e La tension T produite par le muscle
Les myofilaments sont stimulés a longueur constante sous différentes concentrations de
calcium. Les résultats obtenus sont alors exploités pour une modélisation approximative basée
sur la fonction de Hill :

ro_ e

Tref [Ca+2]:l+(:a’5‘(,

2.7)

e nest le coefficient de Hill,
e (asg est la concentration en calcium a la moitié de la force maximale et
® Trer est la tension isométrique a la concentration de calcium saturée.

Par conséquent, il est possible d'indiquer que la force contractile dépend de la longueur du
sarcoméres. En effet, la sensibilité des éléments contractiles au calcium dépond de la longueur
qui se manifeste par le changement du terme Casq(Guccione 1993, Ter Keurs 1995).

Ces résultats clarifient une propriété importante du myocarde : la loi de Starling.

Hunter et al. (Hunter, 1997) ont mis en évidence une loi d'isométrie, qui associe la tension
isométrique et 1I’extension des sarcomeres (A). La fonction classique de Hill (Nash 1998) est
’outil pour décrire cette relation :

L o Y P T W Y

Trer  [Ca*]j+Caly

Ou B est une constante liée au myofilament.
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Cette relation permet de modéliser I’évolution de la tension myocardique en conditions
stationnaires. Hunter, McCulloch et TerKeurs (Hunter 1998) proposent un modéle plus
sophistiqué de la mécanique cardiaque qui peut décrire en détail permet de détailler les
propriétés du muscle cardiaque durant les différentes étapes de contraction et de relaxation
(réponse calcium-attachement-détachement de la troponine, réactions de libération des sites
d’actine destinés a accueillir la myosine, cinétique d’attachement des ponts actine-myosine).

Notamment, la longueur de la fibre et la tension sont inversement proportionnelles du fait
que de petits changements de longueur de fibre provoque de grands changements de tension.
C’est le cas d’étude d’une partie du modele appelé « Fading memory model » du modéle.

Ceci est basé sur une étude détaillée de diverses données expérimentales, y compris le test
d'expansion sous tension isométrique, charge isotonique et d'autres conditions.

Plusieurs modéles de la littérature (Landesberg 1994, Rice 1999) se fondent sur la
représentation de différents états qui illustre 1’attachement du calcium intracellulaire a la
troponine et le mécanisme de production des points d'actine-myosine. La concentration en
calcium [Ca2 +] est exploitée pour obtenir une définition du coefficient, qui déterminera les
interactions entre les différents états de 1'élément contractile.

Pour décrire les phénomenes actifs, on peut se servir aussi de la théorie du filament glissant
de Huxley (Huxley 1957), car elle est basée sur la description du processus de liaison entre
I’actine et la myosine, en introduisant la fréquence d’attachement-détachement, des ponts
actine-myosine. Sur laquelle I’approche dynamique est étudiée. Plusieurs autres modeles se
basent sur cette théorie. C’est le cas des modeles de Wong (Wong 1974) et Bestel (Bestel, 2000)

qui reprennent le modele rhéologique de Hill-Maxwell.

2.6. Elasticité non linéaire - Grandes déformations :

2.6.1 Cinématique :
Le cadre approprié pour la modélisation mécanique de la plupart des organes (comme le

myocarde) est le cadre de la mécanique du continuum. En raison des propriétés mécaniques et
des contraintes des organes « mous », la soi-disant « petite déformation » de la mécanique du
continu est a peu pres inappropriée. Pour modéliser mécaniquement ces organes, il faut utiliser
complétement les outils de la mécanique du continu et se placer dans le cadre dit de « grande
déformation ».

Le but de la mécanique est d'étudier la distance entre les points matériels, c'est pourquoi il

est essentiel de déterminer ces points. En mécanique du continu, le point matériel occupe
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I'ensemble de I'espace physique connecté et est modélisé par un espace euclidien en trois
dimensions. Cet espace est li¢ au systéme de coordonnées, par exemple orthogonal. Dans ce
cadre, les points matériels du continuum sont généralement identifiés par les coordonnées des
coordonnées dans sa configuration spécifique, et ces matériaux sont appelés références. Ce
systeéme sera utilisé dans la présentation ci-dessous.

Cet espace est lié au cadre orthogonal. Nous utilisons QCR3 pour représenter la
configuration de référence du continuum, Q est la force d'adhésion de la connexion ouverte
bornée Q0 de R3, et T est exprimé en supposant que Q est suffisamment régulier. Ainsi, dans
cette configuration, le point de substance P du milieu continu est identifié¢ par les coordonnées
X; Xz X; de sa position. Nous utilisons X pour représenter le triplet de R3(X; Xz X3). De
maniére équivalente, le point substantiel peut étre identifié par le vecteur X = X ‘e; , ou e, €2
et e3 sont les trois vecteurs de base de la trame utilisée.

On appelle déformation de la configuration de référence une application ¢ :2 - R3

Suffisamment réguliére qui soit injective sur Q et telle que :

detVX¢> 0 sur Q (2.9)

ou VX¢ est le gradient par rapport a X de la déformation ¢ et il sera note dans la suite par F.

L’ensemble ¢ (£2) est appelé configuration déformée. On suppose que ¢ (2) est encore un

domaine compact de R3et que :

¢ (2)=¢ () ¢ (0D)=0(l¢ (D)) , int ¢ (D=9 (2) (2.10)
On désigne dans la suite :
Qt =¢ (), I*=0a0® 2.11)

Soit x=x'e; la position dans la configuration déformée du point matériel identifie par P dans
la configuration de référence. Les coordonnées x(x!, x?, x®) sont obtenues par I’équation x =
¢ (X).Le champ de déplacement associe ala déformation ¢ est la fonction u:2 » R3, definie
par:

u(X)=x-X (2.12)
Le gradient de déplacement Vxu satisfait la relation suivante :
Vxu=Vx¢ -Id (2.13)
avec : Id le tenseur identité.
Physiquement, le gradient de déformation permet de décrire comment la distance entre deux

points matériels voisins P et P! change aprés que le matériau soit déformé. Désignons par
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dX=dX'e; et dx=dx'e; les vecteurs liant P & P avant et aprés déformation respectivement, Ils sont

reliés par les équations suivantes :

dx! = j—;ika ; donc: dx=FdX (2.14)
Ensuite, la distance entre les points matériels aprés déformation, c’est-a-dire la longueur
d’arc dsdu segment déforme dx, peut étre mesurée par
ds?=dx'dx' = dx" dx = (FdX)"FdX= dx" FTFdX = dx"CdX (2.15)
ou C=FTF est le tenseur de déformation de Cauchy a" droite. On définit également le tenseur
de déformation de Cauchy a gauche par B=FF'. Comme I’objet de la mécanique est I’étude de
I’évolution des distances entre les points matériels, la notion importante en cinématique des

milieux continus est le tenseur C.

2.6.2. Décomposition polaire :
Le tenseur gradient de déformation F peut étre décomposé de maniére unique en deux composantes

: une rotation et une déformation pure. Cette décomposition, dite décomposition polaire, permet de
représenter F comme le produit de deux tenseurs : F=R U, ou R est un tenseur de rotation orthogonal,
et U un tenseur symétrique défini positif, appelé tenseur de déformation pure a droite.

De maniére équivalente, on peut également exprimer F sous la forme : F=V R, ou V est un
autre tenseur symétrique défini positif, appelé cette fois tenseur de déformation pure a gauche.

Cette décomposition met en évidence la contribution distincte de la déformation (par
étirement ou compression) et de la rotation rigide dans la transformation globale du corps. Elle
constitue un outil fondamental pour I’analyse des grandes déformations dans les milieux
continus.

On a la relation suivante :

C=F' F=(RU)' RU =UT RTRU=UT U=U? (2.16)

Notons que C’est, comme U, un tenseur symétrique défini positif, ce qui fait qu’il a trois
valeurs propres strictement positives, on les désigne par( A%(C ))i=123-

Une quantité scalaire f fonction d’un tenseur A de Maest dite un invariant de A si et
seulement si, pour tout Q€O03, on a f( QAQT) =f(A)

En 3D le tenseur de déformation C possede trois invariants principales donnes par
1L (C) = tr (0)
L(Q) =5{(tr(C))* —tr(C*)} = tr(Cof (C))  (2.17)
(I3 (C) = detC = (detF)?% = J?

ou
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tr désigne la trace d’une matrice et Cof(C) est la matrice des cofacteurs de C,Cof (C);; detA;,
avec Ajj est la matrice obtenue a partir de C en éliminant laieme ligne et 1ajeme colonne.

On peut aussi exprimer ces invariants en fonction des valeurs propres de C :

L(C) =X +2%+23
I,(C) = A2A3 +A32% +A2)2 (2.18)
I5(C) = ATA373
Soit dsp la longueur d’arc du segment qui joint deux points matériels P et P” dans 1’état non
déforme. La différence entre les carres des longueurs d’arc ds et dso est d’apres (1.7) :
dsz-dszo = (Cjj — &) XX (2.19)
Le tenseur E défini par :
E=-(C—1Id) (2.20)

Est appelé tenseur des déformations de Green. Si nécessaire, le tenseur E peut étre exprime
en fonction du champ de déplacement u mesuré par rapport a la configuration de référence Q
par :

E =E@) =7 Vu' + Vu+vu'Vu) (221)

Un élément de volume dX de la configuration de référence se transforme aprés déformation
en un ¢lément de volume dx de la configuration déformée :

dx = (detF)dX = JdX (2.22)

De la méme fagon, soit N le vecteur unitaire normal a un ¢élément de surface dA de la
configuration de référence, et n le vecteur unitaire normal au méme élément de surface mais
considere a la configuration déformée qu’on note da. Les quantités NdA et nda sont reliées par
I’équation suivante :

nda = (detF)F~T NdA = (CofF) NdA (2.23)
2.6.3. Tenseurs de contraintes - Equations d’équilibre :

En mécanique des milieux continus, un corps solide dans son état actuel (donc déformé) est
soumis a’ trois types de forces :

— forces volumiques : fo : Qd— R3, ou” £ est une densité de forces de volume par unité de
volume de la configuration déformée.

_ forces surfaciques : g¢ : Td— R3, ou" g¢ est une densité de forces de surface par unité de
surface de la configuration déformée définie sur la fronti¢re I'¢

_forces de contact : t¢ : Qd*S2— R3, ou" td(x,n)da représente la force exercée par une
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partie B Q¢ du solide sur I’autre partie au travers la surface nda.. L’ensemble S2 est la sphere
unité S2 = {vE€R3 , ||v||=1}et pour x €FB, n désigne le vecteur unitaire normale a 6B en x

Le vecteur tds’appelle le vecteur de contraintes de Cauchy. Il mesure donc la force par unité
de surface déformée agissant sur un élément de surface de la configuration déformée.

A D’équilibre, les vecteurs f¢, gd et td vérifiant le principe fondamental, (voir par exemple
Ciarlet [23] et Gurtin [24]), et ’on a le the ore'me suivant dit le théoréme de Cauchy[25] :

Théoréme 1.1 : [25]

Sous I’hypothése de régularité sur fo, gd et td, il existe une fonction ¢ : QP — M3telle que

pour tout XEQ¢ et toutn €S?on a:

{ tp(x,m) = o(n (2.24)
o(x)estsymétrique
De plus on a a I’équilibre :

—dive(x) = f,(%),Vx € Q,

{a(x)n(x) = goGo,vxel, )

L’opérateur div est la divergence par rapport a la variable eulérienne x. Les équations du
systéme (2.25) s’appellent les équations d’équilibre du solide dans sa configuration déformée.
L’application o s’appelle le tenseur de contraintes de Cauchy.

La formulation variationnelle associée au systeme (2.25) s’obtient en le multipliant par un
champ de vitesses virtuelles vo : Qd — R3, et puis en integrant sur le domaine Q¢. En utilisant
la formule de Green on obtient :

f% 0:V,vPdx = f% Pv%x + f['q, g°.v%da(2.26)

Ou Vy est le gradient par rapport a la variable eulérienne x, et désignent les produits scalaires
usuels des vecteurs et des tenseurs respectivement. L’équation (2.26) est la formulation faible
ou formulation en puissances virtuelles des équations d’équilibre (2.25).

Comme la fonction ¢ est I’inconnue du probleme donc la configuration déformée est elle
méme inconnue, on a donc intérét a exprimer les équations d’équilibre dans la configuration de
référence qui est connue. Pour cela, on fait dans 1’équation (2.26) le changement de variables
x=0(X). Pour obtenir le principe des travaux virtuels dans la configuration de référence :

J, T:VyvdX = [ f.vdX + f['q) g.vdA (2.27)

avec,
TX)=0(® (X))FT(X) (detF(X))(2.28)
fX) = fe(P(X)) (detF (X))
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9(X) = gp(P(X)) 2.29)
v(X) = v®(@(X))

Le tenseur T s’appelle le premier tenseur de contraintes de Piola-Kirchhoff. Il représente les
forces agissant sur un ¢lément de surface de la configuration déformée mais mesure par unité
de surface non déformée. Il est souvent utilisé pendant les expériences ou la force est mesurée
dans I’état déformé mais la surface sur laquelle elle agit est mesurée dans 1’état non déforme.

Les équations d’équilibre en terme du premier tenseur de contraintes de Piola-Kirchhoff
s’écrivent :

{Div(T) = fdansQ (2.30)

TN = Gdans|

L’opérateur Div est la divergence par rapport a la variable lagrangienne X.

Il est souhaitable d’introduire un tenseur de contraintes symétrique définit sur la
configuration de référence. C’est pour cela qu’on définit le second tenseur de contraintes de
PiolaKirchhoff par la relation :

S(X)= F (X)) T(X) (2.31)

Le tenseur S représente les forces mesurées par unité de surface non déformé agissant sur un

¢lément de surface de la configuration non déformée. C’est un tenseur symétrique. Le principe

des travaux virtuels dans la configuration de référence s’écrit en termes du tenseur S :
~JoS: (FTVxv + VyvTF)dX = [, f.vdX + J; g-vdA (2.32)
On a en résumé les relations suivantes entre les trois tenseurs de contraintes :
T = FS = (detF)oF~T
S=FT = (detF)F~'c F (2.33)
o = (detF) 'TFT = (detF) ' FSFT

2.6.4. Modele de I’écoulement sanguin dans le systeme macro-circulatoire :

2.6.4.1. Formulation mathématique :
Pour enrichir notre recherche, on ajoute 1’étude de 1’écoulement sanguin dans la cavité

ventriculaire par la simulation numérique. Cette derniere demande la configuration des
équations hémodynamique selon le design du modelé. On décrit litteraturement les lois
accompagnant les formules mathématiques de ’hémodynamique qui garde la régularité¢ de

I’écoulement au cours du contraction ventriculaire.

2.6.4.2. Propriétés hémodynamiques du ventricule :
Le comportement du cycle cardiaque est, a la base, décrit par des variations de pression et

de volume ventriculaire convertit a des courbes de pression et de volume sur lesquelles il est
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possible d’analyser les différentes phases du cycle cardiaque. Pour étudier le comportement
dynamique d’un ventricule, il faut définir la notion de 1’¢lastance présenter par 1’équation
suivante :

P(t) = E(t)V(V(t) # Vo (2.34)

Avec :

Vo : Le volume a pression nulle.

P(t) : La pression ventriculaire.

V(t) : Le volume ventriculaire.

E(t) : L’¢lastance ventriculaire.

La notion d’¢lastance ventriculaire E(t) présente des variations en fonction du temps pendant
toute la durée du cycle cardiaque, en effect le ventricule se tend durant la systole et se détend
pendant la diastole. Pour rendre moins compliquées les valeurs de paramétres, 1’élastance est
décrit sous la forme suivante :

E(t) = Emax.h(t) (2.35)

Ou h(t) est une fonction standard satisfaisant la condition h(0) < h(t) <1

Afin de modéliser ’¢lastance du ventricule, une fonction analytique peut étre utilisée pour
permettre d’approcher la fonction h(t). Cette fonction peut simplement prendre une forme
sinusoidale ou gaussienne (Guarini 1998).

Emax représente 1’¢lastance au bout de la systole et établit I’indicateur de contractilité
ventriculaire qui a été étudié d’une maniére étendue en se basant sur les courbes Pression-
Volume (Suga 1981, Sagawa 1998, Suga 2003)

En produisant des boucles de Pression-Volume le tracé de la pression ventriculaire en
fonction du volume ventriculaire appeler Courbe Pression-Volume permet de distinguer les les
différentes phases du cycle cardiaque (contractioniso-volumique, 1’¢jection, relaxation
isovolumique, remplissage de la cavité).

La relation Pression-Volume télédiastolique (EDPVR : End diastolic Pressure-Volume
Relation) est caractéristique de la phase de remplissage qui change avec la précharge. Le
ventricule génere une pression maximale liée au volume minimale au bout de 1’¢jection par la
relation systolique Pression-Volume télésystolique (ESPVR : End systolic Pressure-Volume
Relation) qui a une approximation linéaire donc le parametre Emax représente la pente de la
relation linéaire. Par conséquent, lorsque la contractilit¢ myocardique augmente, on constate un
changement de la pente de I'ESPVR (Figure II. 4). Pour une contractilité¢ donnée, la linéarité de

la courbe diastolique est caractéristique du comportement ventriculaire.
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Figure I1.4 : Propriétés du comportement ventriculaire :
Lors d’un changement de précharge (A) et de postcharge (B)

Pour étudier la modalisation du ventricule, le concept de I’élastance est plus souvent simple
a utilisé. Par exemple en BG, un ¢élément capacitif modulé est integre afin de le modélisé, en
permettant de transformer 1’évolution dynamique du systéme.

a. Application des lois de I’hémodynamique :

Le sang est généralement reconnu comme un fluide non newtonien en raison de ses
propriétés rhéologiques particulieres. Toutefois, une analyse approfondie de son comportement
sous forts gradients de cisaillement révele que les hématies tendent & migrer vers 1’axe central
du vaisseau, ce qui modifie le profil d’écoulement. Ce dernier, classiquement parabolique dans
un fluide newtonien, s’en trouve aplané, traduisant une viscosité apparente dépendante du taux
de cisaillement (dv/dx).

Dans les cavités ventriculaires du cceur, le sang circule a travers une géométrie complexe
dont le diameétre varie le long de 1’axe cavitaire, avec des dimensions allant de 45 a 50 mm, soit
un ordre de grandeur environ mille fois supérieur a celui des globules rouges (= 7,8 um). A cette
échelle, I’hypothese d’un fluide continu devient moins pertinente, et la définition
macroscopique de la viscosité perd sa validité physique. En effet, dans certaines régions,
notamment au niveau de I’apex ventriculaire, le flux sanguin traverse des zones plus étroites
que le diametre d’une hématie, ce qui implique que le déplacement des globules rouges dépend
fortement de leur capacité a se déformer. A I’inverse, dans les régions plus larges, telles que les

orifices valvulaires, cette contrainte mécanique est moindre.
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Figurell.S. Représentation de variation du diamétre de ventricule gauche

Application de 1'équation de Bernoulli a I’hémodynamique :

Equation de Bernoulli :

P+ Pgh+-PV? = cste (2.36)

L’application des principes de I’hémodynamique au systéme circulatoire s’avere complexe,
notamment en raison de la variabilité de la vitesse du sang dans I’organisme et des différences
de hauteur entre les vaisseaux et un plan horizontal de référence. Ce dernier est généralement
défini comme passant par le point de référence des pressions situé¢ au niveau de la valve
tricuspide. A ce niveau, la pression centrale est comprise entre —4 et +20 mmHg, et reste
globalement stable, avec des variations inférieures a 1 mmHg, indépendamment des
changements de position du corps.

Chez un sujet en position couchée, 1’effet de la pression hydrostatique est négligeable. En
revanche, en position orthostatique (debout), cette composante prend une importance
considérable : le sang doit alors s’écouler contre un gradient de pression. Il est ainsi observé
que la charge hémodynamique est plus €élevée dans I’aorte que dans ’artere pédieuse, tout
comme elle est plus importante dans les veines jugulaires que dans 1’oreillette droite. Cela
signifie que le flux sanguin suit systématiquement un gradient décroissant de charge : des
régions centrales vers la périphérie dans les arteres, et de la périphérie vers le cceur dans le
réseau veineux.

Il convient de souligner que, en position debout, le retour veineux vers le cceur repose
essentiellement sur cette différence de charge entre les veines distales (ex. du pied) et I’oreillette
droite, assurant ainsi le maintien de la circulation sanguine malgré la gravité [3].

Application de la loi de Poiseuile a 'hémodynamique

4
=2 vecR = 8—ZAL (2.37)
8n AL r

56



Chapitre .II : Simulation numérique et analyse biomécanique du remodelage
myocardique pour le diagnostic avancé des cardiopathies

Dans la loi de poiseuille, le débit augmente comme la quatriéme puissance du rayon. Par
exemple, si le rayon du vaisseau double, le débit est multipli¢ par 16.

-En hémodynamique, la vasomotricité joue donc un réle important dans l'irrigation des
territoires périphériques.

-Les parois sont déformables et le régime est pulsatil (onde qui se propage), il faut donc
vérifier si la loi de Poiseuille s'applique a 1'appareil circulatoire.

Pour cela il faut trouver pour toutes les mesures D = K AP une droite qui passe par
’origine.

Si on mesure le débit et 1a pression P au cours de perfusion d'organes, on trouve des courbes

Pression/débit non rectilignes mais curvilignes de la forme D = K’ (4P)"

C'est la relation réelle « pression/débit ».

Sin>1 la courbe a une concavité vers le haut, par exemple pour les vaisseaux pulmonaires.

Si n<1 la courbe a une concavité vers le bas, exemple : Les vaisseaux du rein.

La différence de comportement entre les poumons et les reins s'explique de la fagon suivante:

La capacité de distension du lit vasculaire pulmonaire sous l'influence d'une variation de
pression augmente le débit sanguin dans des proportions non-linéaires.

Dans le rein, une augmentation de pression augmente le débit urinaire et donc diminue le
débit sanguin ce qui a un effet protecteur contre I'hypertension.

La loi de poiseuille n'est que le cas particulier ou n=1, donc elle ne s'applique pas exactement
a l'appareil circulatoire.

Comme la forme de la section des caves ventriculaires est elliptique et non circulaire, une

formule de la loi de poiseuille a été proposée pour la circulation ventriculaire.

D= _maih® (2.38)

4Ln(a? +b?)
a et b ont les longueurs des demi axes de la section du ventricule gauche. Si a=b=r on retrouve
I'équation obtenue pour la circulation ventriculaire.

Lois de Laplace :

Définition : si pour un certain rayon r, la lame cylindrique a une certaine tension T, la loi de
Laplace dit que la surpression AP = P;,; — P,,; nécessaire et suffisante pour maintenir ce
rayon en équilibre [4]

La loi de Laplace généralisée :

1 1
AP=T(-~7) (2.39)

Pour une surface plane, r; = rp,doncdP =0

57



Chapitre .II : Simulation numérique et analyse biomécanique du remodelage
myocardique pour le diagnostic avancé des cardiopathies

- Pour une forme sphérique :4P = %

(T est équivalent au A du cours sur la tension superficielle)

- Pour une forme cylindrique on retrouve la loi de Laplace :AP = ;

Le myocarde contient des composants qui jouent le role d’¢lasticité et son module de young
se differe tels que :

Yeollagéne =10° Nm™>

Yelastine=3*10°> Nm™?

Ymuscle=0 Nm™

Le module de Young du collagéne est trés grand donc la paroi est moins déformable.

b. Conséquences de la loi de Laplace :

La relation entre la tension pariétale et le rayon du ventricule n’est pas linéaire, en raison des
propriétés structurelles spécifiques du myocarde, notamment au niveau du ventricule gauche, dont la
composition musculo-élastique influence la réponse mécanique. La tension développée par la paroi
myocardique peut étre décomposée en deux composantes principales :

1. Une composante active, générée par la contraction musculaire. Celle-ci est
indépendante du rayon et refléte I’activité contractile intrinséque du tissu cardiaque.

2. Une composante passive, d’origine ¢élastique, liée a 1’étirement des fibres conjonctives
et ¢lastiques présentes dans le myocarde. Cette composante est directement fonction du
rayon de la cavité.

Lorsqu’on cherche a équilibrer une pression intracavitaire donnée, 1’analyse graphique de la
relation tension—rayon peut conduire a deux solutions possibles pour le rayon externe (re).
Parmi ces deux valeurs, la plus grande correspond a un état d’équilibre stable, tandis que la plus

petite est généralement instable ou transitoire.

2.7. Simulation de modele sous logiciel développé :
Dans le cadre de nos expériences numériques, nous avons recours a la méthode des ¢léments

finis (MEF). Initialement développée dans le domaine du calcul des structures mécaniques
discretes ou semi-discretes a 1’aide de techniques matricielles, cette approche s’est imposée
comme un outil puissant et polyvalent pour la résolution numérique des équations aux dérivées
partielles issues de la physique et des mathématiques appliquées. Elle permet notamment de
traiter des problemes complexes sur des domaines géométriques irréguliers, tout en tenant
compte des conditions aux limites et des propriétés hétérogenes des milieux.

La structure générale des ¢léments finis est de la forme :
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| Description de la géométrie |

'

| Description du domaine |

'

| Description des caractéristiques physiques |

.

| Assemblage du systéme matériel |

| Prise en compte des conditions aux limites |

v

| Résolution du systéme matériel |

Pour créer un modéle de calcul nous procédons de la maniére suivante :
1. créer ou importer la géométrie.

2. indiquer les propriétés de matériau.

3. mailler la géométrie considérée.

4. appliquer les charges et les conditions aux limites.

2.7.1 Construction de modele numérique des ventricules :
Notre champ d’étude demande un modelé numérique basé sur des données géométriques « les

dimensions des ventricules », extrait par technique d’imagerie. Or, on a construit les deux

ventricules par ce principe sous-systeme numérique en trois dimensions (figure.I.6).
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Figure.ll.6. La géométrie du modele numérique des ventricules

Le design est facile a faire mais la construction en global prend certains temps pour la réaliser
en fonction du complexe du la géométrie réelle de I’organe afin d’optimiser la précision dans
I’étape suivante ‘simulation’.

2.7.2. Simulation de la mécanique des ventricules :

La simulation du cycle cardiaque est divisée en deux faces, le mécanisme de la paroi en
fonction de la pression et I’écoulement qui se concerne le flux sanguin et sa sollicitation sur la
paroi du cceur. De plus, la simulation numérique de la mécanique ventriculaire contient d'abord
du matériel qui simulera le muscle cardiaque. Nous sélectionnons le matériau "Csbr" en tenant
compte de ses parametres de retrait, ainsi que de leur conformiteé et flexibilité, comme le module
de Young et le coefficient de Poisson. Dans cette étude, le comportement des parois sous la
pression systolique "10664 Pa" a été évalu¢ dans des cas saint et pathologiques. Défaut de retrait

de la paroi.
2.7.2.1. Simulation de contraction des ventricules :

L’analyse biomécanique réalisée dans le cadre de ce travail repose sur 1’utilisation de la méthode
des éléments finis (MEF). Cette approche consiste a diviser la surface du modele étudié en un ensemble
d’¢éléments élémentaires, selon un degré de raffinement déterminé par la précision souhaitée. Chaque
¢élément est connecté a ses voisins par des noeuds, points d’intersection ou sont évaluées les grandeurs

physiques (déplacement, contrainte, etc.).
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Les équations de la biomécanique, définies sur le domaine continu, sont alors reformulées
sous forme discréte et résolues numériquement a 1’aide d’un systéme de calcul intégré dans une
station informatique dédi¢e. Le solveur fournit ainsi des résultats détaillés en termes de
déformations, contraintes et déplacements pariétaux, en réponse a des conditions de charge
spécifiques.

Dans le cadre d’une modélisation tridimensionnelle, différents types de maillage peuvent
étre utilisés, tels que les éléments hexaédriques ou tétraédriques, en fonction de la géométrie du
modele et des performances attendues. Un raffinement du maillage, c’est-a-dire une
augmentation du nombre d’¢léments et de nceuds, permet d’améliorer la précision de la solution
numérique, en la rapprochant de la solution analytique de I’équation aux dérivées partielles
modélisée. Cependant, ce gain de précision se traduit par une augmentation du cot de calcul,
notamment en termes de temps de simulation et de ressources informatiques.

En définitive, le maillage constitue une étape déterminante dans la mise en ceuvre de la
méthode des ¢léments finis. Il conditionne la fiabilité¢ des résultats, la stabilité numérique du

modele ainsi que I'efficacité du calcul [6].

Figure.Il.7. Maillage du modele
Dans le cadre de notre étude, un haut niveau de précision est requis afin de garantir la fiabilité
des résultats numériques. Pour répondre a cette exigence, nous avons opté pour un maillage
libre de type tétraédrique, extrémement fin, permettant une densité élevée de nceuds dans
I’ensemble du domaine étudié. Ce choix vise a améliorer la qualité de 1’approximation
numérique et a obtenir des résultats plus proches de la réalité physique, notamment en ce qui

concerne les champs de contraintes, de déformation et de déplacement.
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2.7.2.2. Simulation de I'écoulement sanguin dans le ventricule gauche :
La physique utilisée dans ce travail est I’interaction fluide-structure qui rassemble deux

physiques.

Ecoulement laminaire

Dans cette simulation, nous considérons un écoulement laminaire du sang, en intégrant les
propriétés physico-chimiques du fluide, a savoir sa masse volumique et sa viscosit¢ dynamique.
Le mod¢le de paroi est défini avec une condition de non-glissement (« no-slip »), ce qui signifie
que la vitesse du fluide est nulle a la paroi vasculaire.

Une condition de pression est appliquée en amont du mode¢le (a 1’entrée), avec une valeur
fixée a 10 664 Pa, correspondant a la pression télédiastolique physiologique. En aval (a la
sortie), une pression supérieure est imposée, créant ainsi un gradient de pression nécessaire a
I’écoulement. L’évolution spatio-temporelle de ces pressions tout au long du trajet du fluide est

représentée et analysée dans les figures ci-dessous.

Figure.I1.8. Modélisation des orifices de ventricules gauche ¢ valve tricuspide et valve
aortique »

Une fois le maillage est effectué, on passe a I’exécution des calculs de cette simulation en

choisissant 1’étude temporel pour suivre le comportement au cours du temps grace a des

algorithmes mathématiques inclut dans un logiciel qui aboutit a une visualisation des résultats

du calcul.
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2.8. Conclusion :
Lors du développement de la simulation numérique pour cette ¢tude, nous prendrons en

compte toutes les données nécessaires. Cela inclut les paramétres mécaniques du myocarde, ou
le facteur d'élasticité joue un role primordial dans la contractilité ventriculaire a I'échelle
macroscopique, ainsi que les paramétres hémodynamiques du flux sanguin. Une simulation
bien réalisée, avec une estimation précise du phénoméne de contraction, générera des
informations trés pertinentes pour le diagnostic clinique des cardiopathies. Dans le cadre du
phénomene étudié, nous avons décrit toutes les formules et bases mathématiques issues de la
littérature, qui ont permis de modéliser le remodelage du myocarde en fonction de 1'évolution
des paramétres biomécaniques et hémodynamiques dans des conditions pathologiques. Cette
approche nous permettra d'estimer la gravité de 1'état du patient dans un proche avenir grace a

une meilleure compréhension expérimentale du comportement du myocarde.
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3.1 Introduction :
Dans le cas particulier du cceur humain, la modélisation offre aujourd'hui un double avantage

d'une grande portée. D'une part, du point de vue médical, disposer d'un modéle complet et
détaillé du cceur permet d’accroitre notre compréhension de la cardiologie. Ce modéle constitue
un outil essentiel pour élucider les mécanismes physiopathologiques et ainsi identifier et
développer des thérapies appropriées. En effet, une représentation fidele de l'organe aide a
simuler des scénarios cliniques variés et a prédire la réaction du coeur face a différentes
interventions thérapeutiques.

D'autre part, sur le plan scientifique, le défi de modéliser le coeur humain se présente comme
un paradigme remarquable qui illustre la modélisation du comportement fonctionnel d'organes,
voire d'organismes entiers. L'approche adoptée peut étre étendue pour com prendre des
systemes complexes en intégrant diverses interactions biologiques et mécaniques. Cette double
dimension, a la fois clinique et systémique, se retrouve au cceur du projet Cardium. Ce dernier
s’inscrit dans le cadre plus large du projet Physiome, dont I’objectif est d unifier les résultats
expérimentaux et théoriques afin de représenter la fonction du cceur normal et d’en quantifier
la réponse aux interventions de maniére testable, sous forme d’expressions mathématiques et
numériques précises.

Dans notre projet, I’attention se concentre spécifiquement sur la partie motrice du cceur, c'est-
a-dire sur les deux ventricules. Nous considérons que 1’analyse du comportement de ces cavités
est déterminante pour I’évaluation de la fonction cardio-musculaire. En particulier, nous
cherchons a tester et observer 1’influence de divers parametres hémodynamiques — tels que la
pression, la viscosité du sang et 1’épaisseur de la paroi myocardique — sur la dynamique
ventriculaire, afin d’identifier des indices précurseurs de cardiopathies. Chaque élévation
significative de ces parameétres peut étre associée a un déficit cardiovasculaire, et leur variation
permet d’estimer quantitativement la sévérit¢ d’une pathologie. Pour ce faire, nous nous
appuyons sur des expérimentations numériques effectuées sous un environnement de calcul
précis, a l'aide de logiciels de simulation spécialisés.

La premicre étape de notre démarche consiste a ajuster notre modele numérique des
ventricules en fonction de la morphologie réelle et de la physiologie saine du cceur. Ceci est
réalisé en appliquant des conditions limites robustes qui garantissent la fidélité de la simulation
aux comportements observés in vivo. Par la suite, nous nous focalisons sur le ventricule gauche
en faisant varier de manic¢re systématique chacun des paramétres hémodynamiques —

notamment la pression interne, la viscosit¢ du sang et 1’épaisseur de la paroi. Les valeurs
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adoptées pour ces parametres sont étroitement basées sur des résultats cliniques documentés
dans des conditions de pathologies telles que I’hypertension, I’hypertrophie et la rigidité de la
paroi myocardique.

Ainsi, en combinant des approches cliniques et numériques, notre modéle permet non
seulement d'approfondir la compréhension du comportement ventriculaire en conditions
normales, mais offre ¢galement un outil précieux pour étudier les altérations fonctionnelles
induites par diverses cardiopathies. Ce travail ouvre la voie a une évaluation plus fine des
dysfonctionnements cardiaques et jette les bases d'une approche intégrée en biologie

computationnelle appliquée a la cardiologie.

3.2. Ajustement du modele géométrique selon étude mécanique de la
contraction cardiaque :

3.2.1. Description géométrique du modele :

3.2.1.1. Ventricule gauche :
Pour décrire fidélement la géométrie du ventricule gauche, la surface externe de cet organe

est modélisée comme une surface toroidale, qui ressemble a une portion d’un ellipsoide percé
(voir figure III.1). Plus précisément, cette surface peut €tre reconstruite par la rotation d’une
courbe plane fermée, prenant la forme d’un croissant, autour d’un axe situ¢ dans le méme plan
que cette courbe, sans pour autant I’intersecter.

Cette méthode de rotation permet de générer une surface tridimensionnelle complexe qui
capture les particularités morphologiques du ventricule gauche, telles que la courbure et I’aspect
vouté de sa paroi externe. Ainsi, I’approche géométrique adoptée offre une représentation fidele
de I’architecture structurelle d’organe, facilitant par la suite les calculs numériques et les

simulations dynamiques afin d’étudier son comportement fonctionnel.
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Figure II1.1. Forme du VG

3.2.1.2. Ventricule droit :
Le modele construit pour le ventricule droit repose sur des observations anatomiques

classiques. Dans un premier temps, nous avons généré un tore, que nous avons ensuite allongé
afin d'obtenir une surface présentant une forme cylindrique avec une paroi épaisse. Par la suite,
ce modele a été découpé verticalement en se référant a la surface extérieure du ventricule gauche
pour assurer une cohérence anatomique entre les deux cavités. Enfin, la taille de 1’ orifice central
a été ajustée pour correspondre au mieux aux caractéristiques morphologiques attendues (voir

Figure I11.2).

Y

P

*Trimétrique

Figure I11.2. Forme du VD
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3.2.2. Ajustement du modele a plusieurs niveaux :

3.2.2.1. Niveau géométrique :
Le premier niveau géométrique et statistique comprend l'ajustement automatique d'une boucle

pour l'adapter (maillage) a I'anatomie réelle des ventricules gauche et droit (VG, RV) observée
dans le résonateur anatomique du patient. L'atlas statistique des principaux faisceaux de fibres

est applicable a cette boucle.

3.2.2.2. Niveau mécanique :
Le myocarde est décrit ici comme un matériau contractile & comportement viscoélastique non

linéaire. La contraction de la fibre et la relaxation active consécutive sont controlées par le
potentiel d'action calculé dans la deuxieéme étape. L'ensemble du processus est décrit par un
systéme d'équations différentielles qui peuvent simuler le mouvement au sommet de la boucle

« maillage » du cceur.

3.2.2.3. Troisiéme niveau :
Le quatriéme niveau est nécessaire pour décrire les principales étapes physiologiques du coeur

et les états critiques « condition aux limites » associés. Lorsque les valves des ventricules se
ferment, la contraction ou la relaxation du ventricule est isovolumétrique. Sinon, les conditions
de pression réelles s'appliqueront également a l'endocarde des deux ventricules. Les ondes de
pression corporelle sont simulées dans les orifices valvulaires ventriculaires.

3.3. Etude dynamique numérique de la contraction ventriculaire :
3.3.1. Estimation de I’évolution de la surface ventriculaire :

Notre modélisation consiste a suivre quantitativement les deux parties du microsystéme
cardiaque a partir d’évaluer chaque partie séparément pour bien pronostiquer 1’état
pathologique. Une partie étudie le mouvement ventriculaire en fonction de plusieurs épaisseurs
de la paroi ; autre partie se base sur la variation du volume ventriculaire et le comportement du
modele au cours du temps. Ces expérimentaux numérique visent la sévérité de quelques
pathologies causées par variation inattendu de ces ¢léments « épaisseur de la paroi et le volume
de cavité ». Les résultats sont obtenus a partir des calculs numériques des équations

différentielles de la biomécanique vue au chapitre précedent.

3.3.1.1. Evaluation de dégrée de sévérité de I’hypertrophie :

La quantification de la taille ventriculaire, de la qualité ventriculaire (épaisseur et volume)
ainsi que de la fonction systolique ventriculaire constitue une étape essentielle de 1’évaluation

clinique.
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Ces dimensions sont généralement mesurées par échocardiographie, et la modélisation
numérique permet d’exprimer ces parametres sous forme de contraintes et de déformations.

Les résultats obtenus complétent ces mesures et permettent d’estimer la gravité du
dysfonctionnement ventriculaire, qu’il soit li¢ a une altération de la surface myocardiqueou a
des modifications dynamiques du ventricule.

Pour détecter une hypertrophie myocardique, il est nécessaire d’observer une augmentation
critique de 1’épaisseur de la paroi myocardique.

Ainsi, nous proposons une classification de la sévérité de la masse myocardique, basée sur les
valeurs d’épaisseur acquises par la technique d’imagerie "TM", en comparant ces résultats aux
valeurs normales de référence.

Outre, dans cette phase, on fait varier les conditions aux imites (1’épaisseur télédiastolique) et
suivre le comportement du modele. Voici les tableaux qui contiennent les valeurs appliquées

sur notre expérience et les contraintes et déformations et déplacements résultants :

Déplacement  Déformation = CONTRAINTE

Epaisseur

(cm) (N/M?)
0.5 9.6¢-7 2.3 ¢-08 1.7 %
o 0.75 3.3 7.6 e-% 5.5

Discrete
1.25 1.4¢-%7 3.9¢-% 3.25¢e%

1.

> 1.2¢e-%7 3.4¢-9 1.9 ¢*

Modéré

Augmentation 175 76 e_08 22 e_09 1 e04
(cm)

Sévere 2 6.4 - 1.5¢-% 6.5¢%
Normal(cm) 0.25-0.5 4.9 e-" 1.3¢-% 8.5e%

II1.1. Tableau des résultats en fonction des différentes valeurs d’épaisseur appliquée
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URES [mm)
1,105¢-07

l 1013e-07

_ 9.205e.08
. B5.284e.08
7.364e-00

6443e-08

5.523e-08
_ 4.602e.08

. 3.682e-08

. 2.761e-08

14241e-08

9.205e.09

100e- 20

a. Déplacement de paroi en fonction d’épaisseur « 2 cm »

URES [mm)
1.571e-07
' 1.440e-07
1.309e-07
1.178e.07
. 104707
_ 916200
74855e-08
!: 6.546e.08
5.236e-03
. 3.927e-08

2.618e-08

1.30%e-08

100e-30

b. Déplacement de paroi en fonction d’épaisseur « 1.5 cm »
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URES [mm)
4,930e-07
l 4.51%.07
. 4.10%e.07
. 3.6%e07
. 3.287e-00
. 2876e-07
2465607
2054e.07
X 1642607
‘_ 1.233e-01
8.217¢-08

4.10%.08

1000e-30

c. Déplacement de la paroi en fonction d’épaisseur « 0.5 cm »
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vartion de deformation par application de pression
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vartion de contrainte par application de pression
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Figure I11.3. Courbe de contrainte, déformation et déplacement résultants

On constate a partir des résultats obtenus que 1I’épaississement de la paroi ventriculaire rend
la contraction faible ce qu’il est traduit par augmentation de la contrainte a I’intérieur de cavité
et déformation aprés application de pression télé diastolique « 10664 Pa » alors qu’on observe
une diminution dans le déplacement de la paroi ce qui induit un pompage faible du sang lors de
la phase d’¢jection systolique par conséquent on va avoir une pression faible de la systole ce
qui fait abaisser le débit cardiaque. L’autre remarque c’est que I’épaississement de la paroi
conduit une rigidité partielle. Cette derniére cause un dysfonctionnement ou bien une
insuffisance ventriculaire. Cette iné¢lasticité se détecte par le temps de contraction de ventricule ;
en effet, lors de ’animation de notre modele quand 1’épaisseur est & 2 cm prends environ 1.30
seconde par contre quand 1’épaisseur a une valeur de 1 cm la contraction prends presque une

seconde.

3.3.1.2. Evaluation de la compliance de la paroi ventriculaire :

Pour complémenter et préciser I’étude précédente a propos de I’épaississent et leur effet sur
la compliance de la paroi nous proposons de faire un autre test numérique dont on varie les
parametres qui mise en jeu sur 1’élasticité de la paroi tels que le module de Young et le
coefficient de poisson qui spécifie chaque matériau ceci demande de nous insére un matériau
qui estimer le myocarde c’est le caoutchouc de bromure de styréne « Csbr »comme matériau

isotrope élastique dont on insére les valeurs normale du myocarde apres on le varier afin de
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comparer les résultats de déformations et de contraintes .Voici un tableau qui présente les

résultats du test .

Module de Young Contrainte Déformation Déplacement ‘
20 kpa 2.1¢° 0.11 e-7 2.7
100 kpa 8.4 ¢’ 0.08 ¢’ 3.02¢”
200 kpa 1.15¢* 0.6 ¢” 4¢7
100 Mpa 3.5¢* 03¢’ 1.2¢73

IIL.2. Tableau de contraintes, déformation et déplacement en fonction de I’élasticité

Le tableau ci-dessous présente des résultats quantitatifs illustrant la capacité de dilatation de
la paroi obtenue en faisant varier le module de Young, une propriété clé de 1’¢lasticité. On
observe que ces valeurs évoluent de manicre inverse par rapport a celles issues du test
d’épaississement de la paroi. Comme le démontre fréquemment la littérature, la loi de Hook
définit la déformation comme le rapport entre la contrainte et le module de Young (c =E - ¢).
Par ailleurs, ce test confirme 1’étude antérieure en soulignant qu’un épaississement de la paroi
induit une rigidifiassions, se traduisant par une diminution de sa compliance.

Cette version se veut plus claire et structurée, facilitant ainsi la compréhension des liens entre

les différentes variables et observations expérimentales.

a.deplacement parietal 2 module de young élevé
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b.deplacement parietal 2 module de young baisse

c.deplacement parietal 2 module de young moyene
3.4. Evaluation des caractéristiques de 'hnémodynamique circulatoire :
Pour identifier le mécanisme du pouls, une compréhension approfondie des méthodes de
détermination des cardiopathies in vivo est essentielle.
L’interaction fluide-structure dépend de nombreux facteurs. Dans ce travail, nous considérons
les paramétres les plus significatifs :
. Effet de dissipation (viscoélasticité de la paroi, viscosité du fluide)
. Géométrie (forme idéalisée du systéme cardiovasculaire)
. Effets non linéaires (loi de paroi non linéaire, terme de convection des équations
de Navier-Stokes)
L’objectif est de montrer comment ces parametres clés contribuent aux pathologies

cardiovasculaires et influencent le comportement circulatoire.
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3.4.1. Etude paramétrique de la mécanique de I'écoulement sanguin
Le sang est supposé¢ €tre un fluide newtonien, satisfaisant ainsi les équations de Navier-Stokes.

Compte tenu de la complexit¢ de la structure de la paroi myocardique, une loi
phénoménologique exprimant des effets non linéaires est employée pour décrire sa dynamique.

Dans cette étude, nous supposons que le mouvement de la paroi myocardique est uniquement
radial.

L’analyse des équations et des conditions aux limites a révélé plusieurs petits paramétres
influents. Cette étude débute par une modification de la pression télé diastolique, permettant
d’observer I’interaction fluide-structure, notamment a travers les contraintes résultantes dans la
paroi interne du ventricule gauche.

La simulation commence lorsque la période de contraction atteint son maximum, amorg¢ant la
phase de rétrécissement du ventricule.

A ce moment :

. La valve mitrale, modélisée sous forme d’un orifice respectant ses dimensions
réelles, reste fermée conformément aux conditions aux limites imposées.

. La valve aortique, également modélisée sous forme d’un orifice, s’ouvre,
permettant 1’¢jection du sang du ventricule gauche vers I'aorte sous I’effet de la

contraction myocardique.

Figure II1.4 — Représentation de la phase de contraction et d’éjection

Cette figure illustre la phase de contraction du muscle cardiaque, immédiatement suivie du

processus d’¢€jection du sang.
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3.4.1.1. Profile de I’écoulement au cours du diastole-systole :

3.4.1.1.a. évaluation du parameétre de pression sur I’écoulement :

L’objectif de cette analyse numérique est de suivre les effets du déficit pariétal de la cavité
ventriculaire sur 1’écoulement sanguin interne et d’évaluer les paramétres dynamiques
résultants.

La compréhension du mouvement du sang dans les cavités ventriculaires du cceur,
notamment dans la chambre déformable du ventricule gauche, est essentielle au développement
d’un mod¢le numérique du cceur.

Le sang est supposé étre un fluide visqueux, uniforme, newtonien et incompressible, et son
mouvement est décrit par les équations de Navier-Stokes, qui modélisent I’écoulement sanguin
avec des taux de remplacement élevés.

Le probleme de la circulation sanguine dans le ventricule du cceur numérique peut étre
simplifié a I’intégration des équations de Navier-Stokes, impliquant plusieurs plans a fronticres
mobiles, a I’exception de la frontiére supérieure, qui est considérée comme fixe.

Cette simulation est résolue dans le systéme de calcul COMSOL. Pour valider cette analyse,
il est indispensable d’intégrer les conditions aux limites dans le modele.

Dans un premier temps, nous faisons varier la pression appliquée a 1’intérieur du ventricule
gauche, selon plusieurs cas pathologiques prédéfinis dans la littérature.

Les résultats du mode¢le sont visualisés a 1’aide d’un code couleur, comme illustré dans la
figure ci-dessous.

Enfin, nous classifions les valeurs de pression et les contraintes résultantes dans un tableau

pour analyser leur impact sur le comportement ventriculaire.

Les contraintes résultantes

. y .
Pression d’entrée (Pa) (N/m?)

10700 97 - 6.55

10900 320-1.23

Hypertension légére 11000 324 -1.36

12000 169 —1.03

Hypertension modéré 14000 399 - 7.37
Hypertension avancé 14500 410-9.01

Tableau II1.3 — Contraintes résultant du chargement a différentes pressions télédiastoliques
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conlramle(meE]
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o5 1.1 1.15 1.2 1.25 1.3 1.35 1.4
pression (pa) = 10

Figure IILS. Figure courbe (pression- contrainte)

Les résultats obtenus sont représentés sous la forme d’un graphique illustrant la relation entre
la pression sanguine entrant dans le ventricule et le stress généré. Il apparait que cette relation
est non linéaire : elle est presque proportionnelle dans la premiere moitié¢ de la courbe, puis
devient inversement proportionnelle dans la seconde.

Cette observation est conforme aux données de la littérature, ou le stress est directement
équivalent a la pression. Cette étude met en évidence non seulement 1’effet de 1’augmentation
de la pression télédiastolique sur la paroi ventriculaire, mais aussi ses conséquences sur
I’¢lasticité myocardique, et par extension, sur I’efficacité du ventricule a se contracter. Ce
phénomene est similaire a celui observé dans I’hypertension.

Pour mieux comprendre cette tendance, nous analysons précisément la courbe pression

contrainte obtenue.
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La premicre partie de la courbe démontre la capacité maximale de la paroi a s’étendre sous
I’effet de la pression exercée. Toutefois, a partir d’un seuil de pression de 11 kPa, la courbe
commence a diminuer jusqu’a atteindre une valeur minimale de contrainte de 3,99 x 10 N/m?.

Cette chute met en évidence un phénomene critique, pouvant é&tre utilis€ pourpré-
diagnostiquer certaines vasculopathies, notamment 1’impact direct entre ’hypertension et
I’infarctus du myocarde.

Bien que nous ne disposions pas de preuves cliniques suffisantes, cette étude contribue a aider
les médecins a interpréter ce cas pathologique.

L’hyperpression associée a I’hypertension engendre un stress excessif sur la paroi
myocardique, réduisant ainsi la réaction de la cavité ventriculaire lors de I’¢jection sanguine.

Ce mécanisme est comparable aux effets de 1’épaississement pariétal sur la fonction cardiaque.

vartion de contrainte par application de pression

contraintes

075 125 15 2
epaisseur

contraime(NIm2]
o

3 n n n
1.05 1.1 115 1.2 1.25 1.3 1.35 1.4

pression (pa) = 104

Figure II1.6.1a symétrie entre eux courbe contrainte-épaisseur et contrainte -pression
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3.4.1.1.b. Etude sur Deffet de la viscosité sanguine sur la pression systolique :

Cette étude vise a qualifier I’hypothese concernant I’effet de la viscosité sur la pression. Selon
la littérature, la viscosité est définie comme un élément essentiel de la résistance vasculaire.
Elle est déterminée par le rapport entre la différence de pression diastolique et systolique et le
débit cardiaque, conformément a la loi de Poiseuille.

Ainsi, I’évolution de la viscosité est proportionnelle a la différence de pression. Cependant,
cette loi est généralement étudiée dans des conditions critiques des paramétres
hémodynamiques. Nous proposons ici d’examiner cette relation en dehors de ces conditions
extrémes afin d’analyser la réponse du mode¢le et d’interpréter les résultats obtenus.

Dans cette étude, plusieurs valeurs de viscosité sanguine sont testées, en tenant compte des

perspectives cliniques, notamment 1’hyperviscosité (augmentation de 1’hématocrite dans le

plasma). Les différentes valeurs utilisées sont récapitulées dans le tableau ci-dessous.

Viscosité dynamique Pression systolique
(Pa.s) 1073 (Pa)*10*
Normal 4 1.63
Début 50 1.6312
d¢ Hyperviscosité 60 1.6356
70 1.6359
Hyperviscosité
75 1.65

II1.4. Tableau de pression systolique en fonction de viscosité dynamique

Cette évolution est schématisée par la courbe ci-dessous :
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Figure II1.7. Courbe viscosité-pression

D’apres la courbe viscosité-pression systolique, on observe une augmentation progressive de
la pression en fonction des différentes catégories de viscosité sanguine. Pour des valeurs de
viscosité normales, la pression augmente 1égérement. En revanche, lorsqu’une hyperviscosité
débute, la pression augmente fortement. Pour des valeurs séveres d hyperviscosité, on constate
une augmentation trés prononcée de la pression systolique.

Ces résultats étaient attendus et correspondent aux observations de la littérature. Ils permettent
ainsi de valider notre modéle numérique et de répondre a la problématique concernant
I’influence de la viscosité sur le long terme.

Par ailleurs, la courbe viscosité-contrainte illustrée par la figure II1.4 présente une
morphologie similaire a celle de la deuxieme partie de la courbe pression-contrainte. Elle traduit
la relation entre I’état sanguin et 1’état cavitaire, plus particulierement celui de la paroi
ventriculaire. Le sang hypervisqueux influence le comportement de la paroi d’une maniere qui
réduit I’efficacité du ventricule a pomper, entrainant ainsi une diminution du débit cardiaque.
Cette baisse du débit peut engendrer d’autres déficits au niveau du systéme de vascularisation

corporel.

82



Chapitre I1I Modélisation Numérique et analyse Hémodynamique des Ventricules
Cardiaques

contrainte en fonction de la viscosité
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Figure II1.8. Courbe viscosité-contrainte

3.4.2. Application sur deux ventricules :
Pour visualiser le comportement des deux ventricules, nous appliquons d'abord les conditions

aux limites correspondant a 1'état normal, puis nous introduisons des parametres de rigidité
uniquement sur la paroi du ventricule gauche afin de comparer les résultats en termes de

contraintes et de déplacements. Les résultats sont présentés dans la figure I11.8.

Déplacements!

URES (mm)

von Mises (N/mA2)
1283603
6,455+ (4
1176603
5.01e+404
L 5387604 !
L 453404 LHe
L 431904 . 855404
. 37856004 . 146504
m 30516404 m 6416604
L ATBee04 L 534704
. 2164es04 . 42704
- 16506404 L 3208004
11166404 213904
58176403
2 106904
47806402
1000630

Figurelll.9.a. contrainte et deplacemnt dans cas normal
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Figurelll.10.b. contrainte et deplacemnt dans cas necrose ventriculaire gauche

Afin de comparer les résultats obtenus en contrainte pour les cas sain et pathologique, nous
avons tracé les courbes de contrainte, comme illustré dans la figure II1.9. Notre premicre
remarque est que les contraintes mesurées dans le cas pathologique sont globalement plus
¢levées que celles du cas sain. En effet, la valeur optimale de contrainte se situe dans la zone
extérieure de la cavité ventriculaire droite, tandis que, dans la cavité ventriculaire gauche
présentant une nécrose, aucune contrainte n'est observée. On en conclut que la nécrosité d'un
des deux ventricules influence I'élasticité de la paroi de 'autre.

Une observation similaire s'applique aux déplacements : le point optimal de déplacement se
trouve a l'intérieur de la cavité ventriculaire droite dans le cas pathologique, conduisant ainsi a

un élargissement horizontal de la paroi de ce ventricule.

Wil Sam

i Pathologiges

mtsr e
ot rre-:‘l'nzjl
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Figure I11.11. difference de contrainte entre VG sain et VG pathologique
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3.5. Conclusion :
La médecine interventionnelle pose de nombreuses questions sur la prise en charge des

pathologies de la paroi cardiaque, telles que I’hypertrophie et I’infarctus du myocarde, qui
requierent une compréhension fine des mécanismes sous-jacents. Dans ce contexte, nous avons
¢laboré une modélisation numérique de I’activité mécanique du myocarde en nous appuyant
sur des images médicales obtenues par échocardiographie et IRM. Ces images nous ont permis
de reconstruire de maniere idéalisée la géométrie des ventricules gauche et droit, en capturant
les contours essentiels de la cavité ventriculaire. Ce processus de reconstruction offre une base
robuste pour étudier 1’écoulement sanguin et le comportement mécanique de la paroi, en dépit
de la complexité inhérente aux structures cardiaques.

Dans notre approche, nous avons traité le sang comme un fluide newtonien en situation
d’écoulement régulier et avons considéré la paroi myocardique comme un matériau élastique
isotrope. Ces hypotheses simplificatrices, bien qu’elles ne capturent pas I’entiéreté des
phénomenes physiologiques réels, permettent néanmoins d’accéder aux parameétres physiques
essentiels, tels que 1’épaisseur de la paroi, la viscosité du sang et la pression dynamique. Les
résultats issus des simulations numériques indiquent clairement que, méme avec un mod¢le
relativement simple, il est possible d’identifier des relations significatives entre ces paramétres
et la fonction ventriculaire. En effet, les variations d’épaisseur et de rigidité pariétale, de méme
que les altérations de la viscosité, semblent jouer un rdéle déterminant dans 1’apparition ou
I’aggravation de I’insuffisance ventriculaire.

Les simulations ont montré que les variations de la pression dynamique et les modifications
des propriétés de la paroi, induites par un déficit pariétal, affectent directement la capacité du
ventricule a se contracter efficacement. Ce constat est particulierement pertinent pour la
détection précoce de conditions telles que [Dinfarctus du myocarde et d’autres
dysfonctionnements cardiovasculaires, car une altération de la structure pariétale peut entrainer
une réduction significative du débit cardiaque. De surcroit, cette approche numérique offre un
cadre d’analyse permettant d’évaluer quantitativement 1I’impact d’une hémodynamique altérée
sur la performance globale du cceur, fournissant ainsi des indices précieux pour la prise de
décision en milieu clinique.

En outre, cette modélisation contribue a la compréhension des interactions complexes entre
les parametres hémodynamiques et mécaniques. Les résultats obtenus ouvrent la voie a des
simulations plus détaillées qui pourraient intégrer des comportements non linéaires plus

sophistiqués, permettant ainsi d’affiner la prédiction du risque pathologique. Par ailleurs, la
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validation de notre modele numérique grace a ces premiers résultats encourage 1’utilisation de
telles approches comme outils complémentaires dans le diagnostic et la prévention des maladies
vasculaires.

En conclusion, I'utilisation d’un modéle numérique simplifi¢, basé sur des hypothéeses
physiques clairement définies, s’avere suffisante pour accéder a une compréhension
approfondie des mécanismes expliquant I’insuffisance ventriculaire et d’autres troubles liés a
un déficit pariétal. Ce travail souligne ainsi I’intérét de combiner I’imagerie médicale avec la
simulation numérique pour améliorer la prise en charge des pathologies cardiovasculaires dans

un contexte clinique.
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L’ensemble de cette é¢tude démontre qu’une approche multidisciplinaire, alliant rigueur
anatomique, mécanismes physiologiques et modélisation numérique avancée, est indispensable
pour appréhender la complexité du systéme cardiovasculaire. D un point de vue fondamental,
I’analyse détaillée de la structure cardiaque a permis de mettre en évidence la précision
architecturale du cceur, depuis 1’organisation microscopique des cardiomyocytes et des
sarcomeres régulés par des mécanismes calciques fins, jusqu’a I’orchestration synchronisée des
phases du cycle cardiaque. La description précise des phases de remplissage, de contraction
isovolumique, d’éjection et de relachement, associée a I’activité rythmique assurée par le nceud
sinusal, le faisceau de His et les fibres de Purkinje, a constitué le socle théorique démontrant
I’ingéniosité biologique de 1’organe.

Sur le plan de la modélisation, 1’intégration de parameétres biomécaniques tels que le facteur
d’¢élasticit¢ influengant la contractilit¢ ventriculaire et I’incorporation d’équations
différentielles issues de la littérature ont permis de simuler le remodelage myocardique en
réponse aux variations hémodynamiques. La reconstruction géométrique des ventricules,
obtenue par I’exploitation d’images médicales (échocardiographie et IRM), a offert une base
réaliste pour appliquer des conditions limites rigoureuses dans des simulations numériques. Par
ailleurs, en traitant le sang en tant que fluide non-newtonien et en supposant une isotropie
simplifiée de la paroi myocardique, les modéles proposés, quoique simplifiés, ont permis
d’identifier quantitativement I’impact des modifications de la pression dynamique, de la
viscosité sanguine et de I’épaisseur pariétale sur la fonction ventriculaire.

La synergie entre ces approches cliniques et numériques a ainsi établi un cadre théorique
robuste, capable d’intégrer des données expérimentales et cliniques afin d’améliorer la
prédiction des dysfonctionnements cardiaques. Les simulations réalisées réveélent que les
altérations des parameétres physiologiques, en particulier ceux liés aux propriétés mécaniques
et hémodynamiques, sont directement corrélées a I’apparition et a I’aggravation de pathologies
telles que I’hypertrophie, 1’infarctus du myocarde et I’insuffisance ventriculaire. Ces résultats
soulignent non seulement 1’intérét d’'une modélisation quantitative pour la détection précoce
des anomalies cardiaques, mais également I’importance de développer des stratégies
thérapeutiques personnalisées reposant sur des analyses prédictives fines.

En conclusion, cette investigation multidimensionnelle illustre comment la combinaison de
I’analyse anatomique et physiologique traditionnelle avec des outils de simulation numérique
performants ouvre de nouvelles perspectives pour la compréhension du fonctionnement du

ceeur et I’optimisation de son diagnostic. L’approche proposée invite a une collaboration étroite
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entre la recherche biomédicale et I’ingénierie pour dépasser les limites des techniques

diagnostiques classiques et proposer des solutions innovantes adaptées aux défis posés par les

maladies cardiovasculaires. Cette convergence disciplinaire, fondée sur des bases

mathématiques et expérimentales solides, apparait comme une voie prometteuse pour améliorer

la prise en charge clinique et le pronostic des patients atteints de pathologies cardiaques.
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