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Introduction générale et contexte

clinique

Le projet d’ensemble dans lequel s’inscrit ce travail, vise & ’optimisation des stratégies d’as-
sistance de la fonction respiratoire par le développement d’un systéme non-invasif capable de
détecter la demande inspiratoire du patient pour une meilleure adéquation entre action de venti-
lation et besoins réels. Les progrés en anesthésie et en réanimation ont pour objectifs la réduction
de la durée de surveillance et ’amélioration de la qualité de la récupération. Dans un contexte
international de pénurie de moyens des services d'urgence d’anesthésie et de réanimation, d’alour-
dissement des contraintes médico-légales en anesthésie et en réanimation, les cliniciens de ces
spécialités (toutes nationalités confondues) attendent de la recherche technologique qu’elle leur
fournisse des outils d’amélioration de leurs performances en termes de soins. Pour le cas par-
ticulier de 'assistance respiratoire, la capacité de surveiller et d’optimiser "adaptation entre le
patient et sa machine d’assistance est déterminante pour la qualité et la conduite des soins.
Obtenir un indicateur de ’activité inspiratoire centrale du patient ventilé pour controler un ven-
tilateur et apporter une aide & la décision au clinicien en charge de la surveillance reste un enjeu
clinique international majeur. L’optimisation des stratégies de surveillance et d’assistance de la
fonction respiratoire fait actuellement l’objet de nombreuses recherches aussi bien fondamentales
qu’appliquées et ce au plan international.

L’approche globale dans laquelle s’inscrit ce travail puise son originalité dans son caractére non-
invasif. Elle est basée sur un ensemble de mesures physiologiques. L’une de ces mesures est
I’électromyogramme de surface (SEMG) du muscle diaphragmatique. La validation et ’élabora-

tion des méthodes de traitement du signal associées passent par la modélisation des phénomeénes
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d’atténuation des potentiels diaphragmatiques. A terme 'objectif est de développer un simula-
teur réaliste du signal EMG diaphragmatique de surface afin de permettre une analyse objective
des performances et la validation de ces méthodes.

Le présent mémoire décrit la premiére étape du travail de modélisation centrée sur leffet d’atté-
nuation des potentiels EMG au travers de la cage thoracique. Il est organisé en trois chapitres.
Le premier chapitre aborde quelques données anatomiques et physiologiques qui permettent de
positionner le travail et ses difficultés. Le recueil du signal EMG diaphragmatique est présenté
et on définit plus précisément la problématique de la recherche. Le deuxiéme chapitre aborde
I’état de ’art de la modélisation des signaux EMG. Une approche de modélisation de type ana-
lytique et permettant I’élaboration d’un modeéle en ’grand volume’ est proposée. Une solution
permettant une confrontation entre données issues de la simulation et données expérimentales est
proposée. L’analyse des paramétres d’influence qui agissent de fagon prépondérante sur le facteur
d’atténuation est menée & 1’aide d’un plan d’expériences. Un troisiéme chapitre aborde un niveau
d’échelle plus fin de modélisation avec la prise en compte d’inhomogénéités locales représentées
par les cotes. Nous proposons ici une modélisation basée sur la méthode des éléments finis. Enfin

une discussion et des perspectives closent ce mémoire.



Chapitre 1

Problématique et stratégie de la

recherche

Dans un premier temps, nous présentons quelques notions nécessaires a la compréhesion des
aspects physiologiques et anatomiques utiles & la modélisation du signal EMG diaphragmatique.
Nous décrivons le diaphragme, muscle principal pour la respiration ainsi que les organes essentiels

de la cage thoracique tels que le poumon.

1.1 L’origine des signaux Electromygraphiques (EMG)

C’est 'italien Francesco Redi (1626-1698) qui fit le premier en 1666 & montrer que le muscle
peut générer de l’électricité. Depuis, de nombreux chercheurs ont étudié la possibilité de la
génération de courant. C’est le Frangais Dubois-Reymond qui en 1849 a réalisé le premier enre-
gistrement du signal EMG [Basmajian et al., 1985]. Le potentiel électrique ou encore potentiel
d’action (PA) correspond & un changement rapide du potentiel membranaire. Il entraine une dé-
polarisation suivie d’'une repolarisation qui se passent respectivement lors de ’entrée du sodium
a l'intérieur de la cellule membranaire et de la sortie du potassium vers 'extérieur de la cellule
membranaire. Le potentiel de membrane de repos d’une cellule est négatif (environ -70/-90 mV
par rapport a 'exterieur de la cellule), proche du potentiel d’équilibre du potassium (figure 1.1).
Hodgkin et Huxley entre 1939 et 1950 ont trouvé que, durant la création du PA, la polarité du

potentiel de membrane s’inverse briévement et atteint une valeur pic de +40/+50 mV avant de
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retomber & sa valeur de repos d’environ -70/-90 mV (figure 1.1). Cette découverte a fourni des
indications importantes sur les mécanismes impliqués. Au pic du PA, le potentiel de membrane
est proche du potentiel d’équilibre des ions sodium, & la différence du potentiel de membrane, qui
lui est proche du potentiel d’équilibre des ions potassium. Cela a suggéré que 'augmentation du
PA résulte d’une augmentation importante de la perméabilité de la membrane aux ions sodium.
Si la concentration des ions sodium dans le bain est réduite, le PA diminue et devient plus petit
qu’a I’état normal (figure 1.1). La membarne de la fibre musculaire squelettique est le siége du
phenoméne phenomeéne bioélectrique qui resulte du signal EMG. Plusieurs études électrophyio-
logiques sur les cellules excitables ont été axées sur la cellule nerveuse (en particulier I’axone
géant du calmar). La membrane de la cellule musculaire est plus complexe que la membrane de
la cellule nerveuse, il a des couches, des invaginations et des parameétres électriques différents de
celle d’une cellule nerveuse.

Par un souci de simplicification, dans ce travail de theése, le phenoméne décrivant I'axone est
utilisé comme une premiére approximation de la membrane de la cellule musculaire. Cette ap-
proche a été décrite pour la premiére fois dans le travail classique de Hodgkin et Huxley en

1952 [Hodgkin & Huxley, 1952].

FIGURE 1.1 — Variations du potentiel de membrane qui surviennent pendant le PA d’un axone
géant de calmar dans ’eau de mer (A) et lorsque la concentration de sodium est réduite de moitié

(B)
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1.1.1 Fibre musculaire d’un muscle strié : définition

La fibre musculaire est composée de cellules appelées myofibrilles. Chacun de ces myofibrilles
contient de nombreux petits filaments disposés parallélement qui sont constitués d’actine et
de myosine (figure 1.2). Ces deux composants chimiques présentent la propriété de permettre
la contraction d’un muscle lorsqu’ils s’interpénétrent l'un et lautre |[Maarsingh et al., 2000].

Un muscle strié est constitué de plusieurs unités motrices, chacune contenant de multiples

filament de myosine

filament d'actine 7’““:‘@"\

myrofibrlle

faisceau de fibres

cotps s oulaire

FIGURE 1.2 — Anatomie du muscle strié. D’aprés [ana, 2009]

fibres musculaires (figure 1.3). La commande de la contraction d’un muscle est initiée dans
le systéme nerveux central. Le corps cellulaire et ’axone forment une unité motrice. Comme
le notent |Farina & Merletti, 2001| ’axone peut se diviser en plusieurs branches, chacune de ses
branches fait avec une fibre musculaire ce que ’on appelle une jonction neuromusculaire ou plaque
motrice. La partie du muscle dans laquelle les jonctions neuromusculaires (NMJ) se trouvent,
est appelée zone d’innervation (ZI). A partir de la plaque motrice, approximativement située au
milieu de la fibre, la dépolarisation se produit lors de la contraction d’une fibre et cela dans les

deux sens.
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FIGURE 1.3 — Distribution spatiale des fibres dans une Unité Motrice. Un motoneurone relie le
systéme nerveux central (a) & une plaque motrice située dans le muscle (b). Ici, le motoneu-
rone active plusieurs fibres musculaires (une Unité Motrice). Les fibres appartenant & une UM
peuvent se chevaucher dans le méme muscle (c¢) avec les fibres appartenant & une autre UM
d’apres |Kierkels, 2002]

1.1.2 Comment le potentiel d’action est-il propagé ?

Lorsqu’une électrode micropipette |Gillian Pocock, 2004] est insérée dans le milieu intracel-
lulaire de l’axone (fibre nerveuse), un potentiel de base de -70/-90 mV par rapport a celui de
I’environnement extracellulaire est mesuré. Le maintien de ce potentiel dépend principalement de
I’énergie de la pompe sodium-potassium contre les gradients de concentration d’ions, qui passent
naturellement & travers la membrane. L’impulsion électrique qui se propage le long du motoneu-
rone arrive a 'extremité de celui-ci et provoque ’émission d’acétylcholine dans la bande entre
la terminaison du nerf et la membrane de la fibre musculaire, qui excite la fibre membranaire
au niveau de la jonction neuromusculaire. De ce fait, un gradient de potentiel est généré dans
dans I’axone. Une densité de courant dirigée vers U'intérieur (zone de dépolarisation) correspond
au changement de potentiel. La zone de dépolarisation se propage le long des fibres musculaires,
des zones de jonction neuromusculaire jusqu’a la fin des tendons. Quand le PA apparait, il est

transmis rapidement sur toute la longueur de la fibre. Comment cela se produit-il? Au repos
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le potentiel de la membrane est d’environ -70/-90 mV alors que le pic du PA est positif. Ainsi,
quand un PA se propage le long de la fibre, la zone active de la membrane et celle au repos sont
a des potentiels différents, et un petit courant électrique se développe entre ces deux régions.
Ceci forme un circuit local qui lie la zone active a la membrane voisine au repos (figure 1.4), et

qui progressivement se dépolarise. Cela entraine 'ouverture des canaux sodiques et, quand un

A B

+ + + + - —== 4+ ++++t++t+
—— — — 1 b b 4 = e e e ———
- - - + + + 4 = mmm————
+ o+ o+ + - === 4 ++++++++

N N

+
S = -

FIGURE 1.4 — Théorie du circuit local de la propagation du PA dans les axones myélinisés ou
non d’apres [Gillian Pocock, 2004]|. Dans les axones non myélinisés (en haut) le courant local
passe de la region active (point A) vers la membrane voisine au repos (point B). Le courant
électrique progresse reguliérement le long de la membrane sans sauts discontinus. Dans les fibres
myélinisées (en bas) le courant peut seulement traverser la membrane de ’axone au niveau des
neeuds de Ranvier ou la couche de myéline est interrompue. De ce fait, le PA se propage par une
série de sauts (ceci est connu sous le nom de conduction saltatoire).

nombre suffisant de canaux s’est ouvert, le PA envahit cette partie de la membrane. Il en résulte
une propagation de I'excitation le long de la fibre, ol ce processus se répéte jusqu’a ce que le PA
ait parcouru toute la longueur de la fibre. Avec le temps, les canaux sodiques se sont refermés,
et le pic de dépolarisation s’est propagé plus loin sur 'axone et n’est plus capable de dépolariser
les parties a travers lesquelles il est passé [Gillian Pocock, 2004].

Dans le systéme nerveux, le PA se propage de son point d’origine le long de I’axone (propagation
orthodromique). Quand le PA s’est déplacé, il laisse les canaux sodiques dans un état inactivé.
Le temps nécessaire pour que les canaux sodiques se referment et permettent ’apparition (la
naissance) d’'un nouveau PA est appelé période réfractaire de ’axone.

Le mécanisme précis par lequel le PA est propagé varie selon que ’axone est myélinisé ou non.

Dans les axones non myélinisés la membrane de ’axone est en contact direct avec le liquide

7
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extracellulaire sur toute sa longueur grace au mesaxone. Comme chaque région de I'axone est
dépolarisée par le PA, le courant est propagé a la zone immédiatement adjacente et la dépolarise.
Ceci explique que le PA se propage reguliérement le long de 1’axone selon une onde continue.
Dans les axones myélinisés, la membrane de I'axone est isolée du liquide extracellulaire par les
couches de myéline, sauf au nceud de Ranvier ou la membrane de I'axone est en contact avec le
liquide extracellulaire. Dans ce cas, un PA au niveau d’un nceud de Ranvier réalise son circuit
local avec le prochain nceud de Ranvier. Ceci permet au PA de sauter d’un nceud de Ranvier &
I’autre - ce processus est appelé conduction saltatoire. Cette adaptation permet d’augmenter la
vitesse de propagation du PA | si bien qu’a diamétre égal les fibres nerveuses myélinisées ont une
vitesse de conduction plus rapide que les fibres nerveuses non myélinisées.

Le PA généré dans un muscle peut étre détecté par une électrode en placant celle-ci sur la peau.
Cela est di au fait que le corps se comporte comme un volume conducteur qui laisse passer le
courant émis par le muscle & travers des couches de tissus jusqu’a la surface de la peau, autre-
ment dit, du point d’excitation jusqu’a I’électrode. Une telle évolution du potentiel causée par
la contraction d’une ou de plusieurs fibres musculaires est appelée signal EMG [Viljoen, 2005].
Dans le cadre de notre travail, nous cherchons & évaluer ’atténuation du signal EMG diaphrag-
matique. Le diaphragme est présenté ci-dessous en tenant plus ou moins compte de la structure

tres complexe de la cage thoracique. Celle-ci sera présentée dans la section 1.3 page 18.

1.2 Le diaphragme

1.2.1 Structure anatomique du diaphragme

Le diaphragme est le muscle qui sépare la cavité thoracique de la cavité abdominale. Il forme
une coupole ou un déme musculo-aponévrotique fermant ’orifice inférieur du thorax. Son dia-
métre transversal est plus grand que son diameétre antéropostérieur. Il descend plus bas sur
I’arriere que sur l'avant. Dans son ensemble, il est incliné vers le bas et vers 'arriere. Le dia-
phragme n’est pas directement visible sur une radiographie de thorax [Similowski, 2005], mais sa
position peut-étre repérée grace a la ligne qui marque 'interface poumon-foie & droite, poumon-
estomac-rate & gauche, et qui revét la forme d’un “hémi-déme” de chaque coté du diaphragme,

d’out ’appellation de “coupole ”. Le diaphragme est formé de deux coupoles, I'une droite, ’autre
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gauche. La coupole droite remonte jusqu’au quatriéme espace intercostal, la gauche ne dépasse
pas le cinquiéme espace intercostal. La coupole diaphragmatique droite se situe normalement 1 &
2 cm au dessus de la coupole gauche. On parle de “surélévation de la coupole droite” lorsque cet
écart exceéde 2 cm sur un cliché thoracique de face pris en inspiration profonde, et de “surélévation
de la coupole gauche” si I’hémidiaphragme gauche est plus haut que le c6té droit, un exemple

est montré sur la figure 1.5 ci-dessous. Le diaphragme s’insére sur les six derniéres cotes et sur la

Fi1GURE 1.5 — Coupe frontale scanographique mettant en évidence une surélévation de la coupole
diaphragmatique gauche d’aprés [Verin, 2005] . Cette coupole est visible sous la forme d’un liseré
homogeéne, et parait intégre (marqué par une fleche) (Dr A. Genevois, radiologie, CHU de Rouen).

face postérieure de ’appendice xiphoide pour la portion costale et sur la partie antéro-latérale
des vertébres lombaires pour la partie vertébrale [Pinet, 2005]. Il est constitué : d’une zone ap-
pelée zone d’apposition, en position verticale, qui est en contact avec le gril costal et d’une zone
appelée, dome qui sépare le thorax de I’abdomen, au centre duquel se trouve une zone tendineuse
d’ou partent les fibres musculaires. Le diaphragme est un muscle squelettique dont la composition
differe peu de celle des muscles périphériques. Il est constitué de 55% de fibres musculaires lentes
de type I (fibres résistantes a la fatigue), de 21 % de fibres rapides de type ITA ( relativement

résistantes a la fatigue), et enfin de 24 % de fibres rapides de type IIX (fatigables rapidement).
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La présence de fibres lentes et rapides dans les muscles respiratoires est un reflet de leur fonction
spécifique. La ventilation calme ne nécessite essentiellement que des fibres lentes, alors que les
fibres rapides sont plus spécifiquement recrutées en cas d’augmentation de la ventilation. Une
transition des fibres lentes vers les fibres rapides a été mise en évidence dans le diaphragme et
les muscles para-sternaux chez 'animal. En ventilation calme, le travail respiratoire est essen-
tiellement dit au diaphragme alors que les autres muscles respiratoires, sont sollicités pour des
débits ventilatoires plus élevés. Le diaphragme assure donc une activité continue, réguliére, ne lui
permettant pas de se « reposer » réellement, ce qui explique que ses fibres musculaires doivent
étre particuliérement résistantes & la fatigue. Le diaphragme contient généralement des fibres
dont la section est plus faible comparativement & celles des muscles périphériques. Le nombre de
capillaires par fibre étant le méme, la distance de diffusion est réduite ce qui permet un apport d’
oxygene plus efficace dans le diaphragme que dans les autres muscles [Hayot, 2005|. Par ailleurs,
I’activité de certaines enzymes de la voie aérobie semble d’autant plus importante que la section
est faible au niveau du diaphragme animal. Il s’agit d’un argument supplémentaire en faveur
d’une meilleure diffusion et utilisation de 'oxygeéne pouvant aussi expliquer la grande résistance
a la fatigue du diaphragme. Il présente un certain nombre d’orifices ou hiatus & travers lesquels

passent du thorax & ’abdomen : I’cesophage, les gros vaisseaux sanguins et des nerfs.

1.2.2 Innervation du diaphragme

Le diaphragme recoit son innervation motrice des nerfs phréniques issus des troisiéme, qua-
triéme et cinquiéme racines nerveuses cervicales, branches collatérales du plexus cervical profond
(figure 1.6). Il existe deux nerfs phréniques, un droit et un gauche. Chaque nerf phrénique va
innerver le diaphragme (sur les deux hémidiaphragmes) de maniére complétement indépendante.
Les nerfs phréniques, dans la partie cervicale cheminent de maniére trés superficielle. Ce qui
permet de faire des enregistrements et des stimulations percutanées trés pratiques. Ils pénétrent
et traversent la cavité thoracique pour aller jusqu’aux coupoles diaphragmatiques avec un trajet
au niveau du mediastin et du coeur. Le nerf phrénique représente “le véritable nerf moteur soma-
tique ou volontaire du diaphragme”. Il agit sur la respiration et dans la phonation (parole, chant,
siflement). Il y a aussi la vascularisation du diaphragme qui n’est pas prise en compte dans

notre travail mais qui est trés importante. Llle est assurée par des branches venant des artéres
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Rameaux ventraux } Rameaux ventraux
l 5

Plexus brachial

Plexus brachial Nerf phrénique gauche

Nerf phrénique droit
Nerf vague gauche (X)

Nerf vague droit (X)

Nerf laryngé
récurrent gauche

Branche péricardique
du nerf phrénique

Branches phrénico-abdominales
des nerfs phréniques vers la face
inferieure du diaphragme

FIGURE 1.6 — L’'image de la cage montrant les nerfs phréniques d’aprés [Netter, 1997]

phréniques (issues de l'aorte), mammaires internes et intercostales. Le diaphragme présente une

micro-circulation sanguine trés riche permettant un apport métabolique trés important.

1.2.3 L’unité motrice du diaphragme

Le contrdle neuro-moteur du diaphragme et des autres muscles respiratoires, repose comme
pour les autres muscles squelettiques, sur des unités fonctionnelles dont 1’élément de base est
I'unité motrice [Hayot, 2005]. Les unités motrices du diaphragme (figure 1.7) peuvent avoir de
grandes différences en terme de réponses mécaniques et de résistance a la fatigue, plus facilement
étudiées chez I'animal. Ceci est di & la grande variété de structures et de fonctions des consti-
tuants de cette unité motrice : motoneurones phréniques, jonction neuromusculaires et fibres
musculaires elles -mémes. Lors d’expérimentations sur le chat, [Butler et al., 1999] ont montré
qu’il existe deux groupes de neurones moteurs phréniques : ceux qui sont recrutés “tot” et ceux
qui sont recrutés “tard”. La commande centrale de l'inspiration engendre une augmentation de
fréquence des décharges des neurones moteurs phréniques et leur recrutement en nombre crois-
sant. Les données sur le mode de recrutement des neurones moteurs inspiratoires de I’lhomme ont

été recueillies par analyse du fonctionnement individuel d’unités motrices du diaphragme. Ces
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Type lent Type rapide Type rapide Type rapide
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FIGURE 1.7 — Les unités motrices du diaphragme d’aprés [Hayot, 2005] : (A) Les différentes unités
motrices du diaphragme sont caractérisées par (B) leur composition en isoformes de chaines
lourdes de myosine (MHC) et par (C) leurs caractéristiques contractiles et de résistance a la
fatigue.

enregistrements ont été obtenus par une mesure élémentaire a aiguille, celle-ci étant implantée
prés de 'origine des fibres costales. Nous donnons ici quelques éléments qui permettent de pré-
ciser le fonctionnement temporel et fréquentiel des unités motrices participant & une inspiration.
Nous nous intéressons principalement aux caractéristiques de début d’inspiration. La figure 1.8

illustre le séquencement du recrutement de 5 unités motrices percues par 'aiguille. On peut

wmit 1 urit 4
unit 2 unit 5

i
} ”
4 l A

FIGURE 1.8 — Séquencement du recrutement inspiratoire des unités motrices diaphragmatiques. A
gauche Signal EMG inspiratoire percu par laiguille. Les fleches indiquent 1’origine temporelle du
recrutement des unités motrices numérotées de 1 4 5. A droite forme des potentiels d’actions cor-
respondant aux différentes unités motrices. Reproduit a partir de la référence [Butler et al., 1999].

noter, sur cet exemple, 'augmentation croissante de ’amplitude des potentiels d’action générés
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1.2. Le diaphragme

par les unités motrices progressivement recrutées.

La répartition des instants de recrutement des unités motrices est presentée sur la figure 1.9.
L’histogramme représenté indique le nombre d’UMs recrutées par intervalle de temps de 100 ms
et sur un total de 55 UMs. Les temps sont relatifs & I'instant correspondant au début d’augmenta-

tion de volume pulmonaire. On peut dire que la majorité des unités motrices diaphragmatiques

oo
i

MNombre d' UM recrulées

O = M W k& h O =

0 1 2 3 4
Temps relatif (s)

FiGURE 1.9 — Répartition temporelle des recrutements d’unités motrices diaphragmatiques au
cours d'une inspiration. Reproduit & partir de la référence |Butler et al., 1999].

sont recrutées dans la premiére moitié du demi-cycle inspiratoire avec un pic de recrutement
[Saboisky et al., 2007, Butler & Gandevia, 2008] au cours du premier quart du temps inspira-
toire. On observe ensuite une diminution dans le recrutement des unités motrices. On constate
également que quelques unités motrices ont un recrutement qui précéde de quelques 200 ms
I’effet mécanique inspiratoire. En résumé, il a été observé que les unités motrices sont recrutées
selon un niveau de volume pulmonaire qui leur est propre. Il n’a pas été mis en évidence de
distribution bimodale des unités motrices (lentes, rapides). L’ordre de recrutement peut ainsi
dépendre du profil temporel de ’augmentation de volume. Nous retiendrons ici, qu’en tout état
de cause, les fibres qui sont recrutées de fagon précoce affichent les potentiels d’actions les plus

faibles en amplitude. La figure 1.10 illustre I’évolution de la fréquence de décharge des unités
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motrices entre le début et la fin de I'inspiration. La fréquence instantanée est évaluée a partir de

Hz 15

101

_D T T T 1
5 10 20 40

Volume inspire exprime en % de la

capacité vitale

FIGURE 1.10 — Variations de la fréquence de décharge des unités motrices diaphragmatiques
entre début (.) et fin d’inspiration (o), selon le volume inspiré. Reproduit & partir de la référence
[Butler et al., 1999].

la mesure de l'intervalle de temps séparant deux PA consécutifs d’une méme unité motrice.

1.2.4 Physiologie et Contraction du diaphragme

Le diaphragme, muscle inspiratoire par excellence, joue un roéle principal et des roles secon-
daires. Son role principal est inspiration : en se contractant, il augmente les trois diamétres
thoraciques. Son role secondaire consiste & agir sur la masse des viscéres abdominaux et il par-
ticipe donc & différentes fonctions du corps : défécation, miction, accouchement. ..

En réalité tous les roles joués par le diaphragme sont essentiels. De par sa position dans le corps,
de par ses attaches et sa morphologie, le diaphragme agit de plusieurs maniéres & la fois : il
a une action dynamique, respiratoire, une action viscérale et une action statique. Lorsque le
diaphragme se contracte, cela entraine son raccourcissement. Le diaphragme peut étre considéré

comme un piston qui coulisse & 'intérieur du corps de pompe qu’est la cage thoracique. Au mo-
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ment de la contraction, la zone d’apposition a tendance & disparaitre souvent totalement lorsque
la capacité pulmonaire totale (CPT) est atteinte. Quant au dome, il s’aplatit en augmentant sa
surface, & cause de 'augmentation des diameétres transversal et antéro-postérieur du gril costal
en inspiration.

A la capacité résiduelle fonctionnelle (CRF), la contraction du diaphragme entraine un accrois-
sement des dimensions du gril costal par 'intermédiaire de deux forces : lorsque le muscle se
contracte, ces fibres exercent une premiére force qui souléve les cotes et provoque leurs rotation
externe. Cette force est d’autant plus grande que le déme descend peu et prend appui sur le
contenu abdominal. La seconde force est liée & la localisation de la zone d’apposition adossée au
gril costal, ce qui entraine une augmentation de sa section. L’intensité de cette force est d’autant
plus grande que la surface de la zone d’apposition est importante. Ces deux forces s’appliquent
uniquement a la partie inférieure du gril costal. Pour la partie supérieure du gril costal, la dé-
pression pleurale que le diaphragme produit, a un effet expiratoire.

Du coté de 'abdomen on assiste a une augmentation de la pression intra-abdominale, ce qui

entraine le déplacement de la paroi ventrale vers 'avant pendant Uinspiration (figure 1.11).

FIGURE 1.11 — Mouvement du diaphragme d’aprés [Pinet, 2005]

1.2.5 Recueil du signal EMG diaphragmatique

De nos jours, il existe trois modes de recueil du signal EMG diaphragmatique dont deux

présentés sur la figure 1.12 ci-dessous. Les mesures sont faites a ’aide des électrodes de surface
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FIGURE 1.12 — Positionnement des électrodes pour enregistrer une activité électrique diaphrag-
matique. Sy, : position standardisée des électrodes de surface placées entre les 7é™me et 8°me
espaces intercostaux. Ngy; : électrode & aiguille correspondante. Reproduit a partir de la réfé-
rence [Verin et al., 2002al.

(technique simple différentiel) indiquée par S et & aiguille indiquée par N. La technique simple
différentiel consiste a utiliser deux électrodes actives et une électrode de référence que 1’on place
généralement dans une région électriquement neutre. A noter qu’il existe aussi la technique
monoplaire (une électrode active et une électrode référence), qui est un cas particulier du simple

différentiel.

Les électrodes de surface

Les électrodes de surface sont utilisées pour mesurer 'activité du diaphragme costal [A. Demoule, 2005,
Glerant et al., 2006] (figure 1.12), des intercostaux, des scalénes, des abdominaux et des muscles
accessoires. Les avantages des électrodes de surface sont leur caractére non-invasif et leur capacité
a mesurer un large nombre d’unités motrices. Cependant, la mesure en surface peut étre conta-
minée par les signaux provenant d’autres muscles non respiratoires et par ’activité cardiaque. De
plus, ’épaisseur du tissu adipeux, la résistance électrique de la peau et la déformation de la cage

thoracique d’un individu peuvent entrainer des effets variables de filtrage du muscle a ’électrode.
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1.2. Le diaphragme

Une précaution pour ’emploi de ce mode de recueil est donné par [Jun, 2005, Troyer et al., 2003],
il s’agit entre autres de bien nettoyer la peau et d’enlever les poils par exemple. Dans leur recueil
en simple différentiel, [Verin et al., 2002a| placent une électrode active sur la cote et une autre ac-
tive dans l'espace intercostal. Cette méthode de positionnement semble suggérer que la cote joue
un role dans le recueil du signal diaphragmatique, ce qui reste a vérifier. [Verin et al., 2002a)
ont montré que les positions Spost et Sy, sont certainement contaminées respectivement par
les muscles du serratus antérieur et du grand pectoral. [Markand et al., 1984] ont démontré la
méme chose dans les années 80. La position Sy, est alors supposée étre la seule spécifique au

diaphragme.

Les electrodes a aiguille

Tout comme les électrodes de surface, les électrodes a aiguille permettent de mesurer 'activité
du diaphragme costal. Ces électrodes encore appelées intramusculaires permettent une analyse
des potentiels d’action et des fréquences de décharges des unités motrices [Butler & Gandevia, 2008,
Saboisky et al., 2007]. De plus, la diaphonie est nettement moins présente que sur une mesure
de surface. En revanche, les électrodes & aiguilles sont difficiles a placer et ne permettent pas de
quantifier 'activité globale des muscles respiratoires. Enfin une mesure du signal diaphragma-

tique par une électrode a aiguille comporte un risque de pneumothorax.

Les electrodes cesophagiennes

Les électrodes cesophagiennes [Luo et al., 2000, Luo et al., 1998] sont des électrodes, mon-
tées sur un cathéter et insérées par voie nasale ou buccale (figure 1.13). Les électrodes peuvent
étre placées en dessous ou au dessus du diaphragme le long de l’cesophage. Ces électrodes
d’aprés [Beck et al., 1996, Liu et al., 2005| recueillent essentiellement les signaux du diaphragme
crural qui, comme nous le voyons (figure 1.14) change d’orientation pendant la respiration. Les
mesures cesophagiennes ont pour avantage de ne pas étre influencées par l'obésité. Les inconvé-
nients de telles mesures sont l'inconfort et les risques de régurgitation que comporte leur mise
en place. Les hernies diaphragmatiques peuvent aussi étre une source d’erreur dans les mesures

cesophagiennes.
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Amplifier

Amplifier

FI1GURE 1.13 — Dispositif experimental de détection de signal du diaphragme crural. A gauche :
sonde cesophagienne et position des électrodes. A droite : les paires d’électrodes A, B, C exploitées
pour une mesure simple différentiel. D’aprés [Luo et al., 1998|

Phreno-
esophageal
ligament

Crural
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\

FIGURE 1.14 — Changement d’orientation du diaphragme crural entre le début d’inspiration &
gauche et la fin a droite. D’aprés [Liu et al., 2005]

1.3 La cage thoracique

Nous présentons la cage thoracique en citant les principaux organes qu’elle contient et en
décrivant plus en détail certains d’entre eux qui seront pris en compte pour la modélisation de

I’atténuation du signal EMG diaphragmatique. Ceci montre la complexité du travail qui nous
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attend. La cage thoracique représente la partie supérieure du tronc. A l'intérieur se trouvent des
organes indispensables & la vie végétative : coeur et gros vaisseaux, cesophage, arbre bronchique,
poumons et diaphragme.

Les organes essentiels de l'appareil respiratoire sont : la trachée, les bronches et ’arbre bron-
chique, les poumons et les muscles respiratoires. Sans doute un organe essentiel qui assiste le
travail synchrone de ces organes est le diaphragme, muscle principal pour la respiration, que
nous avons vu plus haut (cf. section 1.2 page 8). La portion dorsale de la colonne vertébrale, les
cotes, les cartilages costaux et le sternum constituent ensemble la cage thoracique ou le thorax
[H. Rouviere, 1991]. Ses roles principaux sont de maintenir en place et protéger certains organes

vitaux et certaines structures viscérales.

1.3.1 Configuration extérieure

La cage thoracique (figure 1.15) a la forme d’un tronc de cone & base inférieure, légérement

aplati d’avant en arriére. La face antérieure est limitée de chaque coté par les angles antérieurs des

Vue anteérieure

Stermum

FIGURE 1.15 — La cage thoracique d’aprés [Netter, 1997]

cotes. Elle présente au milieu le sternum, sur les cotés les cartilages costaux et la partie antérieure
des huit ou neuf premiéres cotes. La face postérieure est limitée latéralement par les angles

postérieurs des cotes. On trouve sur cette face, de dedans en dehors, les apophyses épineuses,
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les gouttiéres vertébrales et la partie postérieure des cotes, depuis leur extremité dorsale jusqu’a
I’angle postérieur. Les faces latérales sont constituées par les segments des cotes compris entre les
angles antérieurs et postérieurs. Les espaces intercostaux, compris entre les cotes, augmentent en
hauteur d’arriére en avant. L’orifice supérieur de la cage thoracique est limité d’avant en arriére
par la fourchette du sternum, la premiére cote et la premiére vertébre dorsale. L’orifice inférieur
est limité d’avant en arriére par 'appendice xiphoide, le bord inférieur des six derniers cartilages
costaux, la douziéme cote et la douziéme vertebre dorsale. Le diamétre antéro-postérieur et
médian de Dorifice inférieur du thorax est d’environ 12 centimétres; le diameétre transverse est

d’environ 26 centimeétres.

1.3.2 Les éléments constitufs de la cage thoracique
La Trachée

La trachée vient juste aprés le larynx qui n’est pas presenté ici. Elle commence dans le cou
et se termine dans le thorax en donnant deux branches qui sont dénommeées bronches souches
(figure 1.16). La partie thoracique de la trachée, notamment ses 10 derniers centimétres, est
entourée de structures importantes :

— A son coté se trouve la veine cave supérieure qui descend a quelque distance en avant du

flanc droit de la trachée, dont elle est séparée par une dépression, “la fossette de Baréty”.

— En arriére, la trachée s’applique sur I'cesophage qui la déborde & gauche. Aussi bien au
niveau du cou que dans le thorax, cesophage et trachée sont reliés par du tissu conjonctif
peu dense et par des muscles trachéo-cesophagiens, constitués de fibres musculaires lisses
et de tissu fibro-élastique.

— A sa gauche, on rencontre : la crosse aortique, la carotide primitive gauche et le nerf
pneumogastrique gauche, l’artére sous-claviére gauche, le canal thoracique, le nerf récurrent
gauche, la chaine ganglionnaire latéro-trachéale gauche et la plévre médiastine gauche.

— A sa droite : la crosse de la veine azygos; le tronc brachio-céphalique artériel; le nerf
pneumogastrique droit qui contourne successivement les faces externe et postérieure de ce
tronc artériel, puis se place sur la face latérale droite de la trachée et passe entre elle et la

crosse de ’azygos, les ganglions latéro-trachéaux droits et la plévre médiastine droite.

20



1.3. La cage thoracique

Bifurcation trachéale T g

Bronche souche D___ \ i
S e ;}'_./.\/. i
e AT 4
1} k ‘/:r' ’ i B
Aol 1 SRS
a £ 1] ¥ .'II s 4 e
.5 ,:'} ll."ll ! -
W “«’
W y Bronche

souche G

FIGURE 1.16 — La trachée d’apres [Netter, 1997|

Les Bronches et ’arbre bronchique

Ce sont les conduits aériens issus des deux ramifications (figure 1.17) gauche et droite de la
trachée (bronches souches). Chacune des bronches souches pénétre dans le poumon par le hile
puis donne de nombreuses ramifications ( bronches lobaires, segmentaires, sous-segmentaires puis

brocnhioles).

L’cesophage

L’cesophage (figure 1.18) est le segment du tube digestif qui relie le pharynx au cardia de
I’estomac. La majeure partie de I’cesophage se trouve dans le thorax et dans le médiastin, mais
il comporte aussi une partie abdominale, c’est & dire la partie qui va dans ’estomac, appelée
cardia. L’cesophage est un peu oblique en bas et & gauche. En effet, son extrémité supérieure est

médiane, tandis que son extrémité inférieure est & 2 cm environ & gauche de la ligne médiane.

21



Chapitre 1. Problématique et stratégie de la recherche
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FIGURE 1.17 — Les bronches. A gauche, arbre trachéo-bronchique. A droite, schéma de la paroi
d’une petite bronche : 1 fibre musculaire longitudinale; 2 glande de la muqueuse bronchique; 3
cartilage ; 4 fibre musculaire transversale; 5 tissu de soutien. d’apres [Sit, 2008|

L’cesophage n’est pas rectiligne car il présente une courbure au niveau de la quatriéme vertébre
dorsale. Sa longueur est d’environ 25 cm. Il comporte :

— un sphincter supérieur constitué de fibres musculaires striées, issues principalement du
muscle crico-pharyngien,

— un corps comportant deux couches musculaires (circulaire interne et longitudinale externe),
constituées de fibres musculaires striées au niveau de l'cesophage proximal et de fibres
musculaires lisses dans les deux tiers distaux,

— un sphincter cesophagien inférieur (SIO) qui est un épaississement musculaire du bas ceso-
phage sur environ 4 cm.

Sa structure musculaire, son innervation extrinséque (pneumogastrique) et intrinséque (plexus
nerveux autonome) permettent la propulsion des aliments du pharynx vers ’estomac, le corps de
I’oesophage ayant comme seule fonction d’assurer le transit des aliments jusque dans l’estomac.
Le SIO est I’élément principal de la barriére antireflux s’opposant au reflux du contenu gastrique.
En avant, il est en rapport avec :

1. la trachée a laquelle il est uni par du tissu cellulaire dont la densité augmente de bas en

haut, et par des brides élastiques et musculaires lisses trachéo-cesophagiennes, !

1. Poesophage est souvent relié aussi & la bronche gauche, & la crosse aortique et a la plévre gauche, par
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FIGURE 1.18 — L’cesophage d’aprés |Netter, 1997]

2. La bifurcation de la trachée et 1’origine de la bronche souche gauche,

3. les ganglions bronchiques,
4. D’artére bronchique et ’artére pulmonaire,
5. le péricarde, le cul de sac de Haller et la couche-graisseuse.

En arriére, I’cesophage est appliqué sur la colonne vertébrale depuis son origine jusqu’a la qua-
trieme vertebre dorsale. L’cesophage est uni aux parois du canal diaphragmatique qu’il traverse
par des fibres musculaires qui vont du diaphragme & la paroi cesophagienne et surtout par une

membrane annulaire conjonctive [H. Rouviere, 1991]. Les pneumogastriques sont appliqués sur

de courts et gréles faisceaux musculaires lisses. Il a été donné a ces tractus inconstants les noms de muscles
trachéo-cesophagiens, broncho-cesophagien, artico-cesophagien et pleuro-cesophagien.
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I’cesophage : le droit sur la face postérieure, le gauche sur la face antérieure. Cette partie de
I'cesophage répond au corps de la dixieme vertébre dorsale.

Poumons

Les poumons (figure 1.19) sont les organes de la respiration qui permettent les échanges
oxygeéne-dioxyde de carbone. Dans les poumons le sang veineux s’enrichit en oxygéne et élimine
le dioxyde de carbone en se transfomant en sang artériel. Les poumons droit et gauche, sont
séparés I'un de 'autre par le médiastin. Le médiastin est la région limitée latéralement par les

poumons et les plévres, en avant par le sternum et en arriére par la colonne vertébrale. Le poids

Nepues paratracheaus gauches

Trane lymphaticue broncho mexiastinal

Veine hracho-céphalique

NMeeud cervical
infariour prafond

Conduil thoracue

e trach to-bronchigues
supériears gauches

Are aortiguel neeud du
ligament arternel

mNeeuds broncho-
pulmonaires Chilaires)

Mepuds pulmonaines
lintra-pulmaonaires

Plissus
lymphatigue
souspleural

Vaisseaux
lymprhatiques
interlobulaires

Le drainage
lymiphatigue
suit les
hronches
les artéres

e bes veines

Ml trachiso
rcine higguies
inférieurs

I\ e L carinal
e

Ligaments \ .
pulmonaires ‘ \
e |

Vi vers
le médiastin

FIGURE 1.19 — Les poumons d’aprés [Netter, 1997]

des deux poumons chez 'homme adulte est de 1300 grammes en moyenne, 700 grammes pour
le poumon droit et 600 grammes pour le poumon gauche. Chez la femme, le poumon droit pése

environ 550 grammes tandis que le poumon gauche pése 450 grammes. Trés peu d’organes peuvent
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1.3. La cage thoracique

présenter d’aussi nombreuses variations de volume que les poumons. Ces variations dépendent
d’une part de la capacité du thorax, car le volume des poumons est proportionnel a celle-ci,
d’autre part de ’état d’inspiration ou d’expiration.

On peut classer I’état des poumons en 8 catégories qui sont :

En terme de volume :
1. Volume Courant (VC) : la quantité de gaz mobilisée pendant un cycle rspiratoire,

2. Volume de Réserve Inspiratoire (VRI) : la quantité maximale de gaz inspirable aprés la fin

d’une inspiration silencieuse,

3. Volume de Réserve Expiratoire(VRE) : le volume supplémentaire de gaz qui peut étre

expiré & la fin d’une expiration en ventilation calme,

4. Volume Résiduel (VR) : la quantité de gaz restant dans les poumons aprés expiration

maximale ; elle n’est pas mobilisable,
En terme de capacité :

1. Capacité Résiduelle Fonctionnelle (CRF) : la quantité de gaz restant dans les poumons a

la fin d’une expiration en ventilation calme,

2. Capacité Pulmonaire Totale (CPT) : le volume total de gaz dans les poumons apreés l'ins-

piration maximale,

3. Capacité Vitale (CV) : le volume de gaz expiré pendant un effort maximal. Les mouvements
gazeux thoraciques inspiratoire et expiratoire constituent la ventilation pulmonaire. La

capacité vitale CV est la somme totale des volumes mobilisables,

4. La capacité pulmonaire totale est égale a la somme des volumes mobilisables et non mobi-

lisables : CPT= CV+VR.

Plusieurs méthodes sont utilisées pour mesurer les volumes pulmonaires. Les plus courantes
sont : la spirométrie, la technique de dilution de gaz inerte et la technique de pléthysmographie
[West, 2005]. La technique de pléthysmographie est la plus précise et permet plusieurs mesures
en ’espace de quelques minutes.

Les volumes mobilisables peuvent étres mesurés par :

— La spirométrie a cloche,
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— La pneumotachographie.
Les volumes et capacités non mobilisables peuvent étres mesurés par :
— La pléthysmographie corporelle [Butler et al., 2001| pour : VR, CRF, CPT,
— La dilution de I'hélium pour VR.
Sur la figure 1.20, on peut retrouver I’ensemble des termes cités ci-dessus liés a I’état du volume

pulmonaire. Lors de la mesure, les mouvements respiratoires de la cage thoracique et de 'abdomen

FIGURE 1.20 — Volumes et capacités pulmonaires d’aprés [Préfaut, 1986]

sont enregistrés par le pléthysmographe d’inductance [Konno & Mead, 1967]. La capacité des
poumons chez ’homme adulte, correspondant a la quantité d’air qu’ils contiennent, est d’environ
5 litres aprés une inspiration forcée. Aprés une inspiration normale, elle est de 3.5 litres. La valeur
résiduelle est de 1 litre. L’air de réserve respiratoire et lair résiduel sont en quantité & peu preés
égales. Dans ce présent travail, ce qui nous intéresse principalement par rapport au poumon est sa
conductivité électrique moyenne lors du début d’inspiration (0.12 S/m) et du début d’expiration
(0.06 S/m) données par [Adler, 1995].

Les valeurs des volumes et capacités pulmonaires varient en fonction de I’age, du sexe, de la taille
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1.3. La cage thoracique

et origine ethnique. Quant a la relation pression-volume du poumon, elle n’est pas linéraire et
les courbes d’inflation et de déflation sont différentes. L’ensemble est appelé courbe d’hystéresis

[West, 2005].

Les muscles respiratoires et la production du débit aérien
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FIGURE 1.21 — les muscles respiratoires d’aprés [Netter, 1997]

La contraction des muscles respiratoires (figure 1.21) permet la ventilation pulmonaire par
Iintermédiaire de la variation de la pression alvéolaire. On les classe en deux grandes catégories
(Inspiration-Expiration) . Comme, nous l’avions dit plus haut, la propriété essentielle des organes
de la cage thoracique est la respiration. Dans les paragraphes qui suivent, nous donnons un bref

apercu sur 'activité respiratoire.
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Elaboration de la commande nerveuse transmise au diaphragme

La respiration est une fonction autonome du systéme nerveux central (SNC) [Willima K. Purves, 2000].
L’activité respiratoire est rythmique, automatique et permanente, de la naissance a la mort et
précéde méme la naissance du bébé. Elle prend naissance dans les réseaux neuronaux complexes
du tronc cérébral. Elle est susceptible d’étre influencée par de multiples facteurs, ce qui va per-

mettre :

— chez le sujet sain de s’adapter a des besoins métaboliques qui peuvent étre variables et de
s’adapter & des situations variées telles que ’exercice physique;

— chez le patient, de compenser une situation pathologique.

Les centres respiratoires qui générent ’activité automatique respiratoire sont situés dans le tronc
cérébral au niveau de la protubérance et du bulbe. Dans le bulbe rachidien, on distingue deux
amas ou deux groupes de neurones qui générent des potentiels d’action (PA) avec un rythme

intrinséque correspondant & celui du cycle respiratoire :

— le groupe dorsal de neurones respiratoires (GRD) ;

— le groupe ventral de neurones respiratoires (GRV).

Le GRD génére des PA juste avant, puis pendant ’inspiration et contient donc principalement des
neurones inspiratoires. Ces neurones se projettent vers des motoneurones respiratoires inférieurs
et du nerf phrénique contralatéral. Le GRV contient & la fois des neurones inspiratoires et expira-
toires et regoit des influx du GRD. Ces neurones respiratoires se projettent sur les nerfs phréniques
contralatéral et intercostal. Les GRD et GRV recoivent une variété d’influx en provenance des
centres nerveux supérieurs, incluant le cortex cérébral et la protubérance annulaire. Ils recoivent
également des influx des corps aortiques et carotidiens (qui sont des chémorécepteurs périphé-
riques sensibles aux variations de PO2 et PCO2 et pH artériels) et du nerf vague (qui transporte
des fibres nerveuses afférentes en provenance du poumon) |Gillian Pocock, 2004]. Il semble que
le GRD initie ’activité nerveuse conduisant & l’inspiration et que l’activité intrinseque a l’'inté-
rieur des neurones du GRD s’ajoute & l'activité afférente venant des récepteurs pulmonaires &
I’étirement pour interrompre l'inspiration et commencer 'expiration. La figure 1.22 présente par
un diagramme simple l'organisation du controle de la respiration. L’activité des motoneurones

expiratoires dans la moelle épiniére (les motoneurones respiratoires inférieurs) est inhibée durant
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FiGure 1.22 — Diagramme montrant les opérations successives et les interrelations entre
les principaux éléments nerveux qui régulent la fréquence et ’amplitude respiratoire
d’aprés [Gillian Pocock, 2004]

I'inspiration alors que l'activité des motoneurones inspiratoires est inhibée pendant ’expiration.
Ce mode de fonctionnement par inhibition réciproque a son origine dans les GRD et GRV et n’est
pas un reflex spinal local. L’activité des neurones respiratoires thoraciques peut étre mesurée en
enregistrant ’activité électrique des muscles intercostaux et du diaphragme. Durant 'inspiration
lactivité des muscles inspiratoires (le diaphragme et les muscles intercostaux externes) augmente
progressivement. Les muscles expiratoires présentent des caractéristiques inverses : leur activité
augmente pendant ’expiration et diminue pendant l'inspiration. La modulation progressive du
tonus des muscles respiratoires génére une transition en souplesse entre ’expiration et l'inspira-
tion.

Lorsque la demande respiratoire augmente, l'activité des neurones impliqués dans l'inspiration

augmente également, provoquant ainsi des inspirations profondes. Quand le poumon est gonflé,
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ces récepteurs sont activés et envoient des influx au GRD via les nerfs vagues. Il existe cependant
un mécanisme réflexe qui empéche les muscles impliqués dans la ventilation d’exercer une disten-
sion trop importante sur le tissu pulmonaire et de I’abimer. Il est appelé réflexe de Hering-Breuer
(du nom des deux physiologistes qui 'ont mis en évidence) [Willima K. Purves, 2000]. Chez les
animaux tels que le chat ou le lapin, le réflexe de Hering-Breuer joue un role important dans le
controle du rythme respiratoire. Chez ’homme, ce réflexe n’est pas activé & volumes courants
normaux. Cependant, il est activé quand le volume courant dépasse 0.8 litre. Pour cette raison
le réflexe de Hering-Breuer pourrait jouer un role dans la régulation de l'inspiration lors de

I’exercice physique.

Mouvements respiratoires et production du débit aérien

Les mouvements respiratoires sont tout simplement le déroulement de I'activité respiratoire
qui est composée d’une phase inspiratoire et d’une phase expiratoire. Les variations de pression
se traduisent par une variation de volume thoracique & une fréquence respiratoire donnée, ce
qui conduit & la ventilation pulmonaire. Au cours de la respiration, les contractions des muscles
respiratoires s’opposent :

— aux forces de rétraction élastique,

— & la résistance au passage de lair dans les différentes voies,

— aux frottements tissulaires qui résultent de la mobilisation de la cage thoracique.

Un mouvement respiratoire peut étre :

Calme : c’est a dire un mouvement périodique régulier, ou & l'inspiration tous les diamétres
thoraciques augmentent, avec un déplacement antérieur de la paroi abdominale tandis qu’a 1’ex-
piration, c’est le retour passif & la position de repos.

Hyperventilé : il y a une amplification des mouvements respiratoires, les trois diameétres tho-
raciques (vertical, horizontal et antérieur) augmentent.

En ventilation de repos ou calme, le diaphragme peut s’abaisser d’environ 1 & 2 cm alors qu’en
ventilation maximale, il peut s’abaisser d’environ 10 cm.

Les mouvements respiratoires sont caracterisés par leur direction, leur fréquence, leur amplitude
et le rythme respiratoire.

Production et mesure du débit aérien :
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L’air entre et sort des alvéoles de maniére passive, en réponse a des gradients de pression. La loi
physique qui permet de décrire la relation entre pression et volume dans la cage thoracique est
celle de BOYLE-MARIOTTE. Celle-ci dit que, dans un espace clos, & température constante, la
pression est inversement proportionnelle au volume.

L’air se déplace d’une zone de haute pression vers une zone de basse pression. Dans les études
de physiologie respiratoire, la pression de référence prise est la pression atmosphérique (égale a
0). La pression alvéolaire varie au cours du cycle respiratoire, et permet I’établissement du débit
aérien selon qu’elle est supérieure ou inférieure a la pression atmosphérique. On peut schématiser

ces variations de volume et de pression par la figure 1.23. Au cours du mouvement inspiratoire,

P
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l Débit dans le sens du gradient de pression I

- -
L] . e
- ® o -®
CRF 1 volume pulmonaire induit

o pression alvéolaire
T volume pulmonaire induit

Lpression alvéolaire

INSPIRATION EXPIRATION

FI1GURE 1.23 — production du débit aérien

les muscles inspiratoires se contractent, produisant une expansion de la cage thoracique. L’expan-
sion de la cage thoracique entraine une diminution de la pression dans la zone pleurale; celle-ci
provoque une expansion pulmonaire qui & son tour diminue la pression alvéolaire. La pression
alvéolaire étant inférieure & la pression atmosphérique, un débit aérien s’établit de ’extérieur
vers les alvéoles.

Au cours du mouvement expiratoire en respiration calme, la relaxation des muscles inspiratoires
conduit & une diminution du volume thoracique provoquant ainsi la normalisation de la pression
pleurale et une diminution du volume pulmonaire. La pression alvéolaire augmente alors et de-

vient supérieure a la pression atmosphérique, d’ou la production d’un débit aérien des alvéoles
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vers extérieur.

1.4 Problématique et stratégie & mettre en place pour la modé-

lisation

Dans cette recherche, nous essaierons d’évaluer ’atténuation du signal EMG diaphragma-
tique a l'aide de la modélisation. Les éléments physiologiques que nous venons de développer
permettent de prévoir la complexité de ’étude et de la modélisation de ’atténuation du signal
EMG diaphragmatique. Le recueil du signal EMGS (EMG de surface) est une mesure délicate.
Elle est en général effectuée a l'aide d’une technique simple différentiel avec deux électrodes de
mesure placées aux niveaux des 7M€ et 8°m¢ espaces intercostaux [Cluzel et al., 2000]. L’atténua-
tion induite par les différents tissus ou organes se situant sur le trajet diaphragme-électrode et la
faiblesse de ’amplitude des potentiels générés sont & l'origine d’un rapport signal sur bruit qui
rend ’analyse de ce signal particuliérement difficile.

De nouvelles techniques de traitement de signal par réseaux d’électrodes (approches spatio-
temporelles) sont actuellement & 1’essai. Elles visent a séparer les activités des différents muscles
percus sur des sites de mesures qui n’offrent pas actuellement une spécificité diaphragmatique
suffisante. On peut citer la position de mesure S,, de la figure 1.12 de la page 16. Dans ce
contexte, il parait opportun d’établir avant toute chose une modélisation des effets d’atténuation
du signal au travers de la cage thoracique. Le travail présenté ici est la premiére étape vers cet
objectif. Concernant la modélisation des signaux électromyographiques de surface deux types
d’approches sont en concurrence. La premiere d’entre elle est d’ordre phénoménologique et se
contente de décrire le comportement statistique de signaux réels. Cette approche est limitée et ne
permet pas de prendre en compte la nature physique et physiologique des signaux sur lesquels se
fondent les méthodes de traitement du signal & analyser. La deuxiéme, une simulation physique
et réaliste des signaux nous parait la seule approche permettant de tester les performances des
détecteurs d’événements.

Dans le cas thoracique, c’est le niveau de complexité des éléments anatomiques qui guide le choix

des outils de modélisation a mettre en place. Nous avons structuré notre travail en adoptant une
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progression par niveau d’échelle des structures ou éléments anatomiques & prendre en compte.
Nous avons jugé qu’il est nécessaire de simplifier le contenu de la cage thoracique de maniére &
I’adapter a la modélisation de ’atténuation du signal EMG diaphragmatique dans une situation
donnée. L’option prise de schématisation et simplification des configurations anatomiques a pour
but de faire emerger des parameétres et facteurs d’influence spécifiques (distance, conductivité).
Cette approche s’oppose & une modélisation exhaustive et plus réaliste, qui pourrait étre conduite
par la méthode des éléments finis mais qui rend plus délicate une analyse générique et synthé-
tique des phénoménes.

Nous proposons dans ce travail de thése deux étapes distinctes de modélisation.

1. Simulation de l'atténuation des signaux EMG diaphragmatiques en grand volume. Pour
simuler 'atténuation des signaux EMG diaphragmatiques en grand volume, nous avons
choisi de considérer la cage thoracique comme une structure homogene, c’est-a-dire consti-
tuée majoritairement de poumon. Dans une démarche de modélisation, la confrontation
entre données expérimentales et résultat de simulation est un aspect incontournable. La
nature du signal EMGS rend celle-ci particuliérement difficile s’agissant de l’estimation de
I’atténuation du potentiel d’action diaphragmatique. La difficulté d’une mesure expérimen-
tale de cette atténuation est liée a la nature interférentielle (interférence d’un ensemble de
potentiels d’action) et globale (activité parasite des muscles intercostaux et abdominaux)
de la mesure qui rendent difficile I’analyse d'un potentiel d’action généré par une unité
motrice spécifique. La recherche d’une solution permettant de mener cette confrontation
a conditionné notre stratégie de modélisation des effets en grand volume. Nous proposons
ici la modélisation d’une configuration de mesure cesophagienne couplée a une analyse des

signaux issus d’une stimulation phrénique.

2. Simulation de l'atténuation des signaux EMG diaphragmatiques en présence d’inhomo-
généité a proximité des électrodes. [Cluzel et al., 2000] lors de leurs mesures, placent une
électrode dans l’espace intercostal et une électrode sur une codte. Cette méthode souléve
alors la question de savoir si la cote a une influence sur la mesure (notion d’écran). Pour
voir cet effet, avec le modéle des éléments finis, nous simulerons I'atténuation du signal

EMG diaphragmatique mais cette fois-ci en présence des cotes et d’autres organes de la

33



Chapitre 1. Problématique et stratégie de la recherche

cage thoracique. Est-ce que le diamétre de I’électrode lui aussi joue 7 c’est 'autre question

qui sera étudiée.
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Chapitre 2

Modélisation Analytique : Effet du

tissu pulmonaire

Un modéle semi-infini et multicouche permettant de simuler le signal EMG diaphragmatique
est présenté. L’objectif de ce modeéle est d’évaluer 'atténuation du signal EMG diaphragmatique
dans un espace grand volume constitué majoritairement de poumon. Le modéle sera validé par
comparaison de résultats de simulation et de données expérimentales de la littérature obtenues
par mesures EMG cesophagiennes et stimulations électriques des nerfs phréniques. Une analyse
globale de I'influence des parameétres distance fibre-électrode et conductivité du poumon devrait
montrer lequel des deux influe le plus, sur latténuation des potentiels recueillis. La méthodolo-
gie des plans d’expériences aidera a obtenir les valeurs optimales des deux paramétres étudiés.
Ces valeurs doivent permettre de caler ’atténuation obtenue par le modele sur l'atténuation

expérimentale.

2.1 Introduction et question posées

Le recueil du signal EMG diaphragmatique par voie de surface est une mesure délicate. Elle
est en général effectuée a ’aide d’une technique simple différentiel avec deux électrodes de mesure
placées aux niveaux des 7%™m¢ et 8¥m¢ egpaces intercostaux mais il peut étre intéressant d’estimer
la possibilité de mesure sur des sites distribués plus largement sur le thorax. Dans ce chapitre,

nous avons choisi d’utiliser un modéle mathématique de la littérature qui prend en compte ’en-
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semble des éléments mis en jeu dans la mesure de 'EMG de surface [Farina & Merletti, 2001].
Ces éléments vont de la source du signal (fibre musculaire) & 1’électrode de mesure. Le modéle
est applicable aux muscles squeletiques et permet de modéliser un milieu de conduction multi-
couches anisotrope et semi-infini. Le choix d’une stratégie de validation du modéle est donc un
souci central dans ce travail. Nous proposons ici d’utiliser des données de la littérature issues
d’études basées sur des stimulations phréniques et une mesure cesophagienne. En nous basant
sur les travaux de [Luo et al., 1998, Grassino et al., 1976, Luo et al., 2000], nous avons choisi
d’analyser 'influence de deux parameétres spécifiques sur ’atténuation du signal EMG. Ces para-
meétres sont la distance qui sépare le systéme d’électrodes des fibres musculaires et la conductivité
électrique du tissu pulmonaire. En comparant nos résultats a ceux de ’étude expérimentale choi-
sie [Luo et al., 1998], nous analysons la performance de notre modeéle. L’analyse de l'influence
respective des parameétres choisis est conduite & l'aide de la méthodologie des plans d’expériences
(Box, et al., 1987). Les resultats obtenus ici pourront s’appliquer ultérieurement sur une mesure

par voie de surface.

2.2 Etudes expérimentales de référence et paramétres d’influence
ciblés

Les données expérimentales que nous utilisons dans ce travail sont toutes issues d’études ba-
sées sur une stimulation phrénique électrique ou stimulation magnétique cervicale. Ce procédé,
allié & une mesure EMG cesophagienne, permet d’obtenir une réponse spécifiquement diaphrag-
matique [Luo et al., 1998]. De plus le diaphragme s’assimile alors & une UM unique, ce qui permet
une analyse simple des variations du PA généré ou simulé. Ainsi nous contournons la difficulté
d’analyse liée a la nature interférentielle du signal SEMG. Dans la littérature, nous rencon-
trons deux parametres dont l'influence sur l'atténuation du signal EMG est discutée. Ce sont la
variation du volume pulmonaire et la distance entre les fibres diaphragmatiques et le systéme
d’électrodes. [Luo et al., 1998] montrent qu’une atténuation du signal diaphragmatique est en-
gendrée par ’éloignement de la position des électrodes. Dans une autre étude [Luo et al., 2000]
montrent que le potentiel diaphragmatique recueilli par voie cesophagienne, juste au dessus du

diaphragme, reste stable malgré la variation du volume pulmonaire. La gamme de variation prise
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en compte s’étend du volume CRF (Capacité Reésiduelle Fonctionnelle) & un volume CRF+2L
(L= litre). Le méme article confirme que le potentiel diaphragmatique recueilli par voie ceso-
phagienne est affecté par la position des électrodes. Selon [Grassino et al., 1976], le potentiel pic
a pic (valeur max -valeur min) enregistré a différents volumes pulmonaires reste pratiquement
inchangé.

L’analyse des études expérimentales nous a conduit & la recherche d’un modeéle qui permettrait
de simuler leurs réusltats. Le modéle [Farina & Merletti, 2001] choisi n’était pas directement ex-
ploitable a cause des incohérences dimensionnelles. Nous présentons le modéle et les corrections

apportées pour le rendre exploitable.

2.3 Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

Le modele choisi nous a permis de développer un algorithme constitué de trois grandes parties.
Ce modeéle multicouche permet tout d’abord de décrire un volume conducteur non homogene.
C’est un modeéle 3D semi infini qui donne la possibilité de simuler une fibre simple, une unité
motrice, voire un muscle entier. La source de courant dont l'origine se trouve dans la fibre
musculaire est en accord avec la réalité physiologique d’aprés [Rosenfalck, 1969]. Ce modéle
permet de prendre en compte plusieurs formes d’électrodes et différentes configurations de mesure
(monopolaire, différentielle). L’utilisation de la transformée de Fourier rapide pour le calcul est

un facteur important pour le choix de ce modeéle, et permet de minimiser le temps de calcul.

2.3.1 La source de courant

La génération du PA génére un profil de courant ionique transmembranaire se propageant le
long du sarcolemme (membrane qui entoure la fibre musculaire). Dans le cas des fibres nerveuses
et musculaires, la longueur de la zone de dépolarisation, le long de laquelle, il y a la zone de repo-
larisation, peut atteindre quelques millimétres & plusieurs centimétres pour les fibres nerveuses
rapides. Cela signifie en terme de circuit électrique, que la fibre peut étre considérée comme un
tube trés fin dans lequel le courant circule axialement. En considérant le modeéle intitulé Line
Source Models for Active Fibers de G. Johannsen, le courant transmembranaire qui est généré

est proportionnel & la dérivée seconde spatiale du PA. La décroissance du potentiel par unité de
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longueur est égale au produit de la résistance par unité de longueur et du courant qui traverse

cette résistance. Le long des chemins intra et extra cellulaires, la loi d’Ohm implique :

a¢e o 8¢z I
5, I.r., = —Ir; (2.1)

0z

avec I, I; qui sont en (A) et 7, r; les resistances extra et intracellulaire (voir figure 2.1) par
unité de longueur (€2/cm) des milieux extracellulaire et intracellulaire respectivement. En outre
la conservation du courant exige que le taux de décroissance axial du courant intracellulaire

longitudinal soit égal au courant transmembranaire par unité de longueur :

oI,

— ] 2.2
=i 22)

avec i, en (A.m)

IilE: Ie A

i, 1

Zn z

I
g

FIGURE 2.1 — Fibre musculaire cylindrique. z=0 indique le centre de la fibre suivant l'axe z, y
indique la profondeur de la fibre, zn et zp indiquent respectivement la partie négative et positive

de la fibre; les indices i et e signifient respectivement intracellulaire et extracellulaire.

Le courant extracellulaire longitudinal peut diminuer suivant ’axe z & cause d’une diminution
du courant qui traverse la membrane (courant transmembranaire) ou d’une fuite de courant vers

I’exterieur dans les électrodes de détection :

I,
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2.3. Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

ou 1, est le courant traversant les électrodes. Le potentiel transmembranaire est désigné par :

Vin = i — e (2.4)

par conséquent sa dérivée premiére est, en utilisant (I’équation 2.1) :

avm_a¢z 8¢e__ .~
% — s 9 = Liri + Iore (2.5)

et en dérivant une seconde fois, & ’aide des équations 2.2 et 2.3 obtient :

0*Vin,

922 = Tilm + Te (Zm + ip) = (Te +7) i + Telp (2.6)

L’équation 2.6 montre que la dérivée seconde du potentiel transmembranaire est proportionnelle
au courant transmembranaire, hypothése de Rosenfalck et de G. Johannsen.
D’apres [Plonsey, 1974] et [Heringa et al., 1982], dans le volume conducteur la densité de courant,

le champ électrique, et le potentiel électrique satisfont les relations suivantes :

VJ=1I1,J=0FE;E=—-Vyp (2.7)

ot J est la densité de courant en (A.m~2), I la densité de source de courant en (A.m~=3), E le
champ électrique en (V.m™!), o la conductivité en (S.m~!) et ¢ le potentiel électrique en (V).

La combinaison de ces relations peut s’écrire :
I=VJ=V(o(—-Vy)) (2.8)
Les équations 2.6 et 2.8 traduisent la méme définition, c’est & dire que le courant transmembra-

naire est proportionnel & la dérivée seconde du PA :

0ia 0?Vpn (2)

In(2) = 2 022

X Az (6 —6Az + )\222) e N (2.9)

L’équation 2.9 est incorrecte a cause d’une erreur d’écriture de V,, (2). Son expression théorique
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a été proposée pour la premiére fois par [Rosenfalck, 1969|

A(z)*e**+B si z>0
Vin (2) = (2.10)

B st 2<0
ou Vp, (z) s’exprime en mV, z est mesuré en mm suivant l’axe de la direction de la fibre.
A = 96mV/mm3, B = —90mV, et A = lmm sont des paramétres ajustés de maniére a re-
—z/A

présenter raisonnablement les PA des nerfs et des fibres musculaires. Le facteur e a été choisi

puisque la derniére partie de la phase de repolarisation dans la fibre musculaire décroit approxi-

~2/A par 22, on représente les deux phases de

mativement de fagon exponentielle. En multipliant e
dépolarisation et la phase initiale de repolarisation. Le terme 22 est remplacé par 22 afin d’éviter
la discontinuité de la dérivée seconde de V;, (2) a z = 0.
Afin de simuler le PA d’une fibre musculaire, [Rosenfalck, 1969] a choisi la fonction
AP e —90 si z2>0
Vin (2) = (2.11)
-90 st 2<0
représentée sur la figure 2.2 avec z en mm et le potentiel V,, (z) en mV. 'équation 2.11 pourrait
s’exprimer simplement par :

Vi (2) = A(z)3e** + B (2.12)

Dans la llittérature [Farina & Merletti, 2001] et plusieurs autres auteurs ont pris pour V;, (2)
Vi (2) = A(2)*e ™ + B

De ce fait la lecture des résultats présentés par ces auteurs est rendue assez inaccessible. L’équa-
tion 2.9 (le courant transmembranaire) devrait alors s’écrire & partir de I’équation 2.11 ou ’équa-

tion 2.12 :
0ia 0*Vy(2)

2
x Az (6 — 6; + ; ) e~/ (2.13)

ou a est le diameétre de la fibre et o; la conductivité du milieu intracellulaire, nous obtenons
comme unité de I,,,(2) : (A.m~2) qui est un courant par unité de surface.

D’apres [Rosenfalck, 1969], le courant transmembranaire est proportionnel & la dérivée seconde
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0.5 1 1.5 2 25msec 3 (frog)
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FIGURE 2.2 — Simulation du PA provenant d’une fibre musculaire d’aprés [Rosenfalck, 1969].
z : distance le long de la fibre(abscisse du bas); V;,, : Potentiel en mV (Ordonnée); Abscisse du
dessus : temps en ms lorsque la vitesse de conduction est 3m/s (pour la grenouille) et 4m /s (pour

I’homme)
de Vi (2) :

2
I, (z) x Az <6 - 6§ + § > e #/A (2.14)

Celle-ci exprimée en mV/mm? (figure 2.3) a été reprise par différents auteurs [Duchene & Hogrel, 2000,
Stegeman et al., 2000, de No, 1947] et présentée différemment la plupart du temps, créant parfois

une confusion lorsque ’on veut utiliser la source de courant ou la densité de courant.

2.3.2 Génération et extinction du PA d’une fibre musculaire

Les sources bioélectriques proviennent de I'activité électrochimique des cellules individuelles
[Plonsey & Heppner, 1967]. La propagation du courant dans les fibres musculaires se fait par
propagation d’une onde de polarisation électrique se déplacant a une vitesse de conduction
(CV) de 3 & 5 m/s et dont on prend souvent la moyenne qui est de 4 m/s chez 'homme.

[BUCHTHAL et al., 1955] furent les premiers & proposer la méthode d’estimation de la CV d’une
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FIGURE 2.3 — Simulation de la dérivée seconde du PA d’aprés [Rosenfalck, 1969]. Abscisse du
bas : distance le long de la fibre en mm (z) ; abscisse du haut : temps en ms lorsque la vitesse de
conduction est 3m/s (pour la grenouille & 20 ° ¢) et 4m/s (pour 'homme & 36,5 ° c)

UM. Leur technique était basée sur la détection du signal EMG intramusculaire sur deux sites
dont la distance de I'un a 'autre est connue. De I’estimation du temps de retard entre les deux
PA détectés, on déduisait la valeur de la CV durant une contraction volontaire ou électrique.
[Troni et al., 1983] ont proposé également une méthode d’estimation de la CV, basée également
sur le retard entre les PA détectés.

D’apres |Gootzen et al., 1991], la composante de propagation du courant correspond au dépla-
cement du PA le long d’une fibre, tandis qu’il n’y a pas de propagation lorsque le PA nait ou
s’éteint respectivement au niveau de la plaque motrice et de la terminaison des tendons.

L’onde de polarisation a été décrite de fagon assez compléte dans 'ouvrage de [Rosenfalck, 1969].
Ce dernier utilise la notion de PA, pour en déduire une fonction mathématique simple permettant
de décrire la source de courant. Cette approche analytique faite & ’aide de fonctions simples,
pour simuler le courant transmembranaire, conduit & une relation qui se rapproche de la forme
expérimentale du PA (équation 2.10). En général, comme abordé dans le chapitre 1, le PA est

caractérisé par trois phases : dépolarisation, repolarisation et hyper polarisation, le point d’ap-
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2.3. Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

plication de chacune de ces phases est considéré comme une source de courant d’ou le terme

de courant tripole transmembranaire voir (figure 2.4). D’aprés [Lowery et al., 2002], le courant

sens de propagation (CWV)
S La membrane

=ens de propagation

__/ \ ducourant I (z)

entree

In (z) v
snme sortie

FIGURE 2.4 — Schéma d’une fibre musculaire. I(z) le courant qui se propage; I, (z) le courant
transmembranaire, (CV) la vitesse de conduction.

transmembranaire I, (z), seconde derivée du PA peut étre appliquée a la surface d’une fibre
musculaire, de rayon 50 pm, placée dans un tissu musculaire conducteur. I, (z) est considérée
comme une fonction continue de la distance axiale z qui est discrétisée entre deux nceuds le long
de la surface de la fibre. La source est placée centralement le long de la longueur du muscle et
orientée parallelement & la surface de la peau. Cette hypothése de positionnement central de
la source de courant notamment au niveau de la plaque motrice est faite par plusieurs auteurs
[Gootzen et al., 1991, Farina & Merletti, 2001] pour ne citer que ceux-ci. Tous expliquent que
le courant, se propage a partir de la plaque motrice. La notion de génération et de l’extinc-
tion du PA est abordée de plusieurs maniéres. Généralement, il est admis que Uintégrale de la
densité de courant transmembranaire & travers une fibre est nulle & tout instant t. Sur cette
base, [Gootzen et al., 1991] ont remplacé la densité de source de courant au niveau de la plaque
motrice et aux tendons par une source équivalente proportionnelle & la derivée premiére du PA.
La méme approche a été utilisée par [Lowery et al., 2002] ou le volume conducteur est simulé
numériquement a 1’aide des éléments finis.

[Dimitrov & Dimitrova, 1998| ont considéré la derivée premiére du PA et supposent son appari-
tion progressive au niveau de la plaque motrice et sa disparition au niveau des tendons. Cette
seconde approche est calculatoirement et conceptuellement attractive et a été également utilisée
par plusieurs chercheurs, c’est le cas par exemple de [Farina & Merletti, 2001]. Cette approche

differe de la description du PA que nous avons vue dans le chapitre 1 qui elle, était purement
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physiologique. Certains assimilent le PA & une fonction triangulaire dont la dérivée premiére est
une fonction qui comprend deux valeurs constantes de signes opposés, la densité de source de cou-
rant est alors, généralement assimilée & un courant tripole. Lorsque le tripole atteint le tendon,
le premier pole s’arréte et les deux autres poles se rapprochent du premier ; lorsque le deuxiéme
pole coincide avec le premier, le premier dipole disparait, et enfin le dipole mobile disparait au
tendon. Un mécanisme similaire a lieu dans la direction opposée a la plaque motrice. Sur la base
du concept developpé par [Dimitrov & Dimitrova, 1998|, [Farina & Merletti, 2001] ont proposé
une description générale de la densité de source de courant se déplagant a la vitesse v le long

d’une fibre entre un point origine et un point final :

d L L
i(z,t):a U (z—z —ot) Pr, (z—zi—?1> — U (=24 2z —vt) P, (z—zi——)] (2.15)

ou v est la vitesse de conduction de la source, ¥ (z) est la premiére derivée de V,,, (—z), Pr, (2) est
une fonction qui prend qui prend la valeur de 1 pour —L/2 < z < L/2 et 0 partout ailleurs, z;
est la position de la plaque motrice ou zone jonction neuromusculaire (NMJ) et Ly et Lo les semi
longueurs de la fibre & partir de la plaque motrice aux tendons droit et gauche respectivement
|[Farina & Merletti, 2001]. La densité de source de courant est décrite comme deux ondes qui se
propagent en sens opposé & partir de la plaque motrice aux tendons avec une certaine vitesse de
conduction qui varie de 4 & 10 m/s. La figure 2.5 ci-dessous représente la derivée premiére de
deux ondes de PA qui se propagent en fonction de l'espace (le long de la fibre) et au cours du

temps. C’est cette approche de modélisation que nous allons utiliser dans le présent chapitre.

2.3.3 Prise en compte de la correction pour la formalisation du volume

conducteur

L’ensemble des éléments est placé dans un repére (O, X, Y, Z). Le tissu adipeux et la peau
sont considérés comme des milieux isotropes de conductivité électrique respectives o3 et o. . En
revanche le muscle est anisotrope avec 0, = 014, 0y = 024, 0, = 03,. La fibre musculaire est
placée suivant ’axe Z. Le point de détection (point milieu de la paire d’électrodes) est X = Xj.
Le plan (X, Z) représente la surface de peau sur laquelle sont placées les électrodes, reliées a un

amplificateur différentiel pour obtenir un signal exploitable. L’épaisseur des couches varie suivant
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FI1GURE 2.5 — Dérivée premiére de deux PA qui se propagent en directions opposées le long de la
fibre musculaire a six instants différents d’apres [Farina & Merletti, 2001]. T1 et T2 représentent
les tendons. La figure présente six instants differents correspondant a la situation d’avant géné-
ration (t0 ), la génération (t1 ), la propagation (t2 ), I'extinction de la premiére source (t3 ),
Iextinction de la deuxiéme source (t4 ), et U'instant final (t5 ). Les pointillés representent les
parties des sources non incluses dans le calcul du signal de surface; les autres paramétres sont
définis dans I’équation 2.15

Amplificateur

X y A >
Air (d> V - Electrodes de surface

Peau © l X=X0

Tissu adipeux (b)

Muscle anisotrope (a)

Fibre musculaire : lieud'innervation

FIGURE 2.6 — Eléments constitutifs du modeéle dans le cas d’une mesure simple différentielle
d’aprés [Farina & Merletti, 2001]
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Y avec d : épaisseur de la peau, hl : épaisseur du tissu adipeux, y0 : profondeur de la fibre dans
le muscle.

Le volume conducteur figure 2.6 constitue d’apreés [Farina & Merletti, 2001] le ou I’ensemble des
milieux qui séparent la source de courant et les électrodes de détection. Leurs caractéristiques
affectent beaucoup le signal détecté.

Les différentes couches du volume conducteur sont caractérisées par leur épaisseur et leur conduc-
tivité, cependant la conductivité de certains tissus peut varier dans le temps. Il a été démontré
par [Farina & Rainoldi, 1999], que la fonction de transfert entre la densité de source de courant
dans le muscle et le systéme de détection peut s’exprimer dans le domaine de fréquence spatiale
par l'expression :

2 —kayo 1
Hoe (o) = e T R cosh Ty (s + )]t (hy (i + ) + (1= Bo) cosh oy (o — @ (ky (s — )

(2.16)

avec k, = 2nf, et k, = 2w f, les fréquences angulaires spatiales suivant les directions respectives
zet z,d=hy—hi, ky = \/k2+ k2, ky, = \/k2 + Rok2. Dans I'équation 2.16 « est une fonction

qui s’exprime par « (S). Cette derniére présentée par [Farina & Merletti, 2001] telle que
a(S) = kya + Ry, Stanh (S)

comportait une incohérence dimensionnelle, ce qui nous a conduit & reprendre le calcul de la
fonction de transfert de I’équation 2.16 (H,.) afin de rendre le modéle cohérent.
Le modele de [Farina & Rainoldi, 1999] du signal EMG de surface est constitué de quatre couches
(a), (b), (c), et (d).
A partir de la relation (2.8), on obtient ’équation de Poisson dans la fibre musculaire.

0 O 0 O 0 O

——(0p—=—)— = (oy=—) — =—(0,=—) = 1. 2.17

Oz (o ox ) dy (o oy ) 0z (02 0z ) ( )
I’équation ci-dessus est une relation entre le potentiel et la densité de source de courant valable
dans un milieu non homogéne et anisotrope. Si le milieu est homogéne, les conductivités ne
dépendent pas du point, et 1’équation de Poisson s’écrit :

0 o 0% o 0%
Ox? Y oy 7022

=1 (2.18)

—0
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lorsqu’un courant impulsionel est généré dans la couche anisotrope, nous aurons & résoudre
I’équation de Poisson dans le milieu (a) et I’équation de Laplace dans les milieux (b), (c) et (d).
Dans la couche (a), elle se met sous la forme :

0* 0? 0?

_(Ula@ + JQaa—yg + 0—3a@)9@a($¢ Y, Z) = 159352:5(3! - yO) (219)

ol pu(x,y,2) est le potentiel dans le milieu a et oya, o2a, oza les conductivités de la couche
anisotrope suivant les directions x, y et z avec o1a = o2a # oza. Dans les autres couches, il n’ y
a pas de source de courant, nous obtenons donc par exemple pour la couche (b) :

0? 0? 0?

B G T = 2.2
(8562 + 8:1/2 + 822)9(%(1'73/72) 0 ( 0)

ou ¢p(x,y, 2z) est le potentiel de la couche (b). La méme équation est utilisée pour les couches
(c) et (d) avec leur potentiel respectifs ¢.(z,y, 2) et wq(z,y,2). Les équations (2.19) et (2.20)
sont des équations aux dérivées partielles qui peuvent étre résolues en tenant compte des condi-
tions aux limites au niveau des interfaces, la continuité du courant suivant la direction y et la
continuité des champs électriques dans les directions z et z. Leur résolution permet d’écrire la
fonction de transfert du potentiel proposée par [Farina & Rainoldi, 1999] et d’aboutir & une re-
lation correcte de a(S) de [Farina & Merletti, 2001] . Pour l'interface muscle-tissu adipeux et de
maniére similaire aux interfaces tissu adipeux-peau et peau-air, les conditions aux limites et de
continuité s’écrivent :

_ Opa
y=0 - 82’

)

- O
bay

y=0 ’ 8ZE

_ 9%
y=0 8,2

. 9ep

0
= 020a Pa 5 )
y=0 OU%

y=0 ay

(2.21)
y=0

Nous imposons également la condition de potentiel décroissant & 0 pour y — +oo les équations
(2.19) et (2.20) peuvent étre obtenues dans le domaine de la fréquence spatiale en utilisant la

transformée de Fourier dans les directions x et z :

+00 . .
®(ko,y, k2) = // o(x,y, z)e HFeTemIk=Z dy . d (2.22)
—00
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ou k, = 2nf, et k, = 2nf,. Ainsi dans le milieu (a), on aura : W = —k2®, (ks v, k2)-
Dans le domaine fréquentiel, les équations (2.19) et (2.20) deviennent des équations différentielles

ordinaires. En appelant ¢, la transformée de Fourier de ¢, I’équation (2.19) devient :

2

9%¢a
_Jlak%¢a + o02a 8:1/2 — 03@1{:2(15@ = I(S(yfyo) (2.23)
qui peut s’écrire :
2 0-30/ 82¢a I
(,IC + — ) Qba y == aé(y_yo) (224)

Posons : (kzg "3ak:2) ¢o = kya et R, = 2% 1équation (2.24) devient alors :

o2a" % o2a’

I

0%,
= Fjata = ~—0y-y0) (2.25)

dy?

Dans les milieux (b), (¢) et (d) ou il n’y a pas de source de courant, nous avons :

826

o (kg + k:Q) ¢ =0 (2.26)

: )2 . [P 0?2
soit en posant kZ 4+ k7 = k7, Péquation s’écrit pour (b), (c) et (d) : ﬁf —k;=0.
Dans la suite du calcul, on omet I'indice y sur k;, et ky, qui deviennent respectivement k et k-

Dans le milieu (a), une solution de I’équation différentielle ordinaire est :

pour y > —yo
¢ = AT eFaV 4 Ay emRay (2.27)
pour y < —Yp
o7 = ATeraY + AFekay (2.28)
or ¢ (—o0) =0= A7 =0 d’on
o7 = Afelay (2.29)

Intégrons ’équation (2.25) suivant y, on aura :

—yote [ 52¢ I
Cdy — k2 bady | = — 2.30
/—yo—e ( dy? Y Y y) 02q ( )
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¢y 2 2 1
= — —2kZed (yo) = — (2.31)
W lyore Y Iy ‘ T2a
En faisant tendre e vers 0, on obtient :
- < I
= 09, — 09, = — (2.32)
Oy |y OY |y, O
d’ou
I
AT e a0 _ A5 ka0 _ gRemhay0 — —_ (2.33)
02a

En utilisant les équations (2.27)et (2.28) puis I’équation de continuité du potentiel au niveau de

linterface : ¢7 (y0) = ¢5 (y0), nous aurons :
ATefk“yO — Agek“yo = Afefk“yo (2.34)

En combinant les équations (2.33) et (2.34), nous obtenons : AT = AT — 2125—‘:;2, et A =

21@;{2& e ka¥0 1équation (2.27) devient :

L ket (2.35)

¢)> — ATefkay _
“ 2kq024

Dans le milieu (b), on a ¢, = Biekv + Boe™*v | avec les relations ¢y, (0) = By + Bs et ¢ (0) =

AT — 2kanza e*a(0) puis en utilisant I'équation de continuité suivante : ob%i;’ 0= aga% oo
aura :
I
ovk By — opk By = 0ogka AT + Ee—ka(y@ (2.36)
en posant ’;Tba = Ry, (2.36) = R,k (By — Bg) = kAT + ﬁe‘k“(yo) d’ou
I
(By 4 By) = AT — ———¢ Falw0) (2.37)
2kq02q

La combinaison des équations (2.36) et (2.37) donne RkLak (B1 — Ba)—(B1 + Ba) = QkaIO'Qa e—ka(yo)

Dans le milieu (c), on a ¢, = Crefv 4+ Coe™v. En utilisant ’équation de continuité du poten-

tiel :¢. (h1) = ¢ (h1), nous obtenons d’une part :

CreM 4 Coe™™ = ¢ = By + Bye ™™ (2.38)
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D’autre part, nous avons I’équation de continuité entre (b) et (c) : ac%‘z;c

= 0
h1 b"ay h1

ook (Cre™ + Coe™1) = gy (Bret™ + Bye M) (2.39)

Posons 2 = R, (2.39) devient alors R, (Clekhl + C’Qe_k‘hl) = ByefM 4 Bye~kh1,
Dans le milieu (d), on a ¢4 = Die* + Doe™ v, avec la condition ¢4 (+00) = 0, nous aurons

$q = Dae™Fv, d’ou avec I'équation de continuité entre (c) et (d) ¢q (h2) = ¢e (ha), il suit
Dye *h2 = ¢y efhz 4 Cpe e (2.40)

La conductivité de I'air étant nulle, on a (o4 = 0), ce qui entraine

90| _— khoy _ —khy 3
3 |n, 0= Cle Che , d’ou

Cy = Ok (2.41)

En reportant (2.41) dans (2.40) nous obtenons Dy = 2C5
(2.41) et (2.38)= C; (ekhl + e*k<h1*h2>) = ByeMM 4 Bye MM

(241) et (2.39)= R.Cy (b1 — e~hh=ha)) = Byekhn — Bye~khi Dlon le systeme d'équation

1 (ekhl + e_k(hl_h2)) = BjefM 4 Bye~Fh

R.C, (ekhl _ efk(hth)) — Bjeth — Bye—kh

Nous obtenons les solutions By et By

B = % (1 +R.+(1—R,) e_%(hl_h?)) (2.42)
By = % ((1 — R.)e**™M 4 (1+R,) erh2) (2.43)

En faisant le rapport de (2.42) sur (2.43), nous pouvons obtenir B; en fonction de By et vice
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versa d’ol
(14 Ret (1= Re) e 2(=ha))

B, =B 2.44
VTP R (1 R ) (24
En utilisant la combinaison des équations (2.36) et (2.37), nous obtenons :
Rk 1
"2 (By — By) — (By + Ba) = ~ka(yo)
T (B1 — B2) — (B1 + By) ST
qui peut s’écrire :
Rk R,k 1
mZ _1)B - (2 4+1) By = ~ka(yo)
< kaq > ! ( kq * ) ? kaUQae
1
= (Rmk — ]Ca) By — (Rmk + ]Ca) By = —e_kayo (245)
02q

En reportant la valeur de B donnée par ’équation ( 2.44) dans (2.45) , nous obtenons :

(14 Re+ (1= Re) e 2hn—ha))

_ —kayo
(1= Re) 50 4 (T4 Re) e0a) ’

02a

By | (Rk — ka) — (Rnk + kq)

(Rink — ka) (1 +R.+ (1-R,) ef%(hrhz))
((1 _ RC) €2kh1 + (1 + RC) erhg)
(Rmk + ko) (1= Re) 1 4 (14 R,) 2*h2)

= Byx

. (1= Re) €1 + (1 + R,) 2Fh2)
— iefkayo
02q

En développant cette derniére, on obtient Bo

B Lk (1= Re) €™ + (1+ R.)e™*"2)
2T ot | Rk —Fa) (1 + Re + (1= Ro) e 20 72)) — (Runk + Fa) (1 — Ro) €21 £ (1 + Ro) e2F2)
(2.46)
On peut de la méme maniére obtenir By a partir de 2.44 dans (2.45) :
d’ou
B I ko (1 +Rc + (1 _ Rc) 672k(h1*h2))
1= a_gae X (Rmk — ko) (14 Re + (1 — Re) e=2k(hi=h2)) — (R, k + ko) (1 — Re) €2kh1 + (1 + R.) e2kh2)

(2.47)
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En considérant I’expression du potentiel dans le milieu b : ¢y (y) = B1e*¥ + Bye ™Y, on peut
obtenir la relation : ¢y, (0) = By + Ba et ¢y (hy) = BiekM 4 Bye * M.

Posons :
D = (Ryk — ko) (14 Re+ (1= R) e 2M7") — (Rok + ko) (1= Re) €™ + (14 Ro) 272)

le dénominateur de By et de By

¢y (h1) pourrait s’écrire alors :

I 1+ R.+ (1 — R.) e 2k=h2)) khr 4 (1 — R.) ek 4 (1 4 R,) e?kh2) e~k
¢b (hl) — _e—kayo ( ) ( )

094 D

1
=@ (h1) = ge_k“yo

ekh1 4 gk(2ha—ha)
D

D’autre part : d = hg — h; , 'équation de continuité ¢. (h1) = ¢p (h1) s’écrit :

(C1€kh1 + CQe_khl) = 2L <7_2 cosh kde_k“yo)

02q D
—1I 2cosh
~ (ek;hl i ek(2h2—h1)) _ _M (2.48)
02q D

De méme @, (hg) = C1ek"2 + Coe™#2 peut s’écrire en utilisant ( 2.41) :
¢c (hg) = 201€_kh2 (2.49)
En combinant ( 2.49) et ( 2.48) , nous obtenons :

-1 2.2 cosh kd
o0 D (ekh1 4 ek(2ha—h1)) g—Fkhz

¢c (hl) -

14 cosh kd
- 094 D ek(hlfhg) _|_ ek(hgfhl)

(2.50)

L’expression D peut étre réécrite de la facon suivante :

92



2.3. Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

D = — cosh (khg) kq—cosh (2khy — khg) kq—cosh (khg) Rckq+cosh (2khy — kha) ko—Fk sinh (kha) Ry, —
ksinh (2khy — kho) Ry, — ksinh (khg) R.R,, + k sinh (2khy — kho) R Ry, .
En mettant en facteur les termes semblables, on reconnait dans I’expression ci-dessus :

o coshkhy (kg — Rcky)

coshk (hy — d) (—kq + Rcka)

o sinhkhy (— Rk — ReRpk)

sinhk (hy — d) (— Ry + ReRmk)

Le dénominateur D s’écrirait alors :
(1 + R.) cosh khy (—kq — Ry ktanhkhy)+(1 — R.) cosh k (hy — d) (—kq — Ry ktanhk (hy — d))
et I’équation 2.50 devient :

o (hy) = —Lekavo —2 cosh kd
b\ = Gy, (1+R.) cosh kha(—ka—Rmktanhkhz)+(1—Re) cosh k(h1—d) (—kq — Rm ktanhk(hi—d))

Pour finir quand on remplace k et k, par k;, et kya respectivement, on retrouve I’expression

¢ (h1) de [Farina & Rainoldi, 1999] et par identification, on obtient :
a(8) = kya + Ry kytanh (S)
et avec S = k,, on aura :
a (ky) = kya + Rimkytanh (ky) (2.51)

Nous obtenons ainsi I’expression cohérente de la fonction de transfert du volume conducteur

lorsque I’on résoud I’équation aux dimensions, .

2.3.4 Le systéme de détection

Un signal EMG est obtenu a l’aide de la conversion de la variation ionique d’une cellule
membranaire en une grandeure physique (par exemple le potentiel électrique). L’objet qui per-

met de faire cette conversion chimico-physique est ’électrode. L’électrode peut étre placée sur la
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peau (électrode de surface) ou dans le muscle (électrode a aiguille). La surface de contact entre
Iélectrode et le tissu est appelée point de détection d’aprés [Basmajian et al., 1985]. Quant au
placement de 1’électrode de surface en particulier, il demande une série de précautions et de
méthodes d’aprés [Hermens et al., 2000]. Afin d’enregistrer un signal EMG avec fidélité, 'impé-
dance entre la surface de détection et le tissu doit étre la plus faible possible [Viljoen, 2005].
Dans la littérature, la modélisation des électrodes est largement abordée [Farina & Merletti, 2001,
Duchene & Hogrel, 2000, Disselhorst-Klug et al., 1998] pour ne citer que ceux-ci.

D’apres [Farina & Merletti, 2001| la fonction de transfert d’un systéme d’électrode s’écrit :

n—1 h—1
Heye (ke k) = Z Z airHZ;e (kgg’kz)e—jkzidze—jkzrdz (2.52)

I=—mr=—w

ot HZ _ (ky,k,) est la fonction de transfert liée a la forme (ir) et & la taille de 1'électrode (size).
L’expression 2.52 ci-dessus décrit le cas général dans lequel chaque systéme d’électrodes peut avoir
une taille et une forme différente. Nous pouvons déduire de celle-ci I’expression correspondant a
un systéme d’électrodes double différentiel : Heje = 2 * (cos kyd, — 1)

ou & un systéme d’électrodes simple différentiel : Heje = 2 % j sin (kpdy).

C’est cette derniére que nous utilisons pour la simulation du signal EMG diaphragmatique.
Les trois parties principales du modeéle que nous venons de développer, & savoir : la source de

courant, le volume conducteur et le systéme de détection constituent les fondements du modéle.

Nous retrouvons les valeurs des parameétres utilisés pour la simulation dans le tableau 2.1.
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2.3. Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

Parameétres Définition Valeur

Paramétres physiologiques pris en compte

R, rapport de conductivité entre peau et tissus adi- | 20
peux
R, rapport de conductivité entre tissus adipeux et | 0.5

muscle suivant la direction transversale & la fibre
R, rapport de conductivité entre muscle suivant di- | 5

rections longitudinale et transversale de la fibre

hl épaisseur de la couche du tissus adipeux 3 mm
d épaisseur de la couche de peau 1 mm
%0 profondeur de la fibre dans le muscle 0 mm
la fibre
Vin (2) Potentiel d’action intracellulaire 96 (2)% e — 90
% Longueur de la réparttion des NMJ des fibres 10mm
L1,L2 semi longueur de la fibre 100 mm
Cv vitesse de conduction moyenne dans la fibre 4m/s

l'unité motrice

dum diamétre de I'unité motrice 3 mm

Ny nombre de fibres dans une unité motrice, distri- | 50

bution uniforme

Paramétres experimentaux : la mesure

Systéme de détection | Simple Différentiel

dint = dg distance inter électrode 20 mm

Xo position relative des électrodes par rapport au | 20 mm

milieu de la fibre

TABLE 2.1 — Tableau des parameétres pour la simulation du signal EMG d’une fibre musculaire.

La combinaison des différentes parties du modeéle nous a permis d’implanter I’algorithme pré-

senté (figure 2.7). Elle met en évidence ’appartenance spatio-temporelle ou spectrale dans diffé-
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¥ul—z) gk bes) Lyige(ky dig)
| Y/
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FI1GURE 2.7 — Algorithme de simulation du modéle Analytique

rentes phases de calcul. D’une maniére générale, le modéle avait été proposé par [Farina & Merletti, 2001],
mais la présentation de I'algorithme et la programmation ont été faites par nous méme. Cet al-

gorithme comme on le constate est constitué de deux branches :

1. La branche de gauche permet de calculer le terme source de courant & partir du PA. Dans
celle-ci, on passe du domaine spatial au domaine spectral par ['utilisation de la transformée

de Fourrier.

2. la branche de droite constitue la combinaison des fonctions de transfert du systéme d’élec-

trodes (simple différentiel) et du volume conducteur.

L’application de la transformée de Fourier inverse 2D au produit final des deux branches de
I'algorithme, permet d’obtenir le signal temporel. Un exemple du type de signal est présenté sur

la figure 2.8.
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2.3. Correction du modéle de référence [Farina & Merletti, 2001]

Potentiel O (t) en (V)
1

~ | ] | | | I I L L
0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08 0.09 0.1
Temps (s)

FIGURE 2.8 — Modélisation du signal spatio temporel d'une fibre musculaire unique

2.3.5 Choix de simuler une seule fibre musculaire

Avant de présenter le modéle qui doit étre utilisé pour simuler ’atténuation du signal EMG
diaphragmatique, nous tenons & présenter certains résultats que nous avons obtenus aprés la
correction du modéle de Farina et qui justifient certains choix que nous ferons dans la suite du
travail. Le modele de Farina permet de simuler le signal d’une seule fibre musculaire (comme
le montre la figure 2.6 page 45), une unité motrice ou un muscle dans son ensemble. A 'aide
du modele de Farina, nous avons contruit un modeéle d’une unité motrice (UM) composé de
plusieurs fibres de méme longueur distribuées uniformement. La figure 2.9 présente une section
de 'UM et les fibres musculaires distribuées de maniére uniforme. Ces fibres musculaires ont la
meéme longueur. La figure 2.10 présente les signaux des fibres musculaires appartenant I’'UM de
la figure 2.9. Nous pouvons voir que les signaux ont des amplitudes pic & pic différentes. On note
également que les décalages temporels entre les différents PA sont expliqués par une position
des lieux d’innervation différents d’une fibre a 'autre. La figure 2.11 représente la somme de
'ensemble des signaux de la figure 2.10. On illustre alors le PA de I'UM (PAUM). L’objectif de

ce travail est une mesure d’atténuation du signal SEMG. Cette analyse peut alors étre mesurée

o7



Chapitre 2. Modélisation Analytique : Effet du tissu pulmonaire

(73

Diamétre (mm)
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w

FIGURE 2.9 - Distribution uniforme des fibres musculaires dans une Unité Motrice (UM). Chaque
point représente le centre d’une fibre (ZI).

Potentiel @(t)

y ] ] 1 ] ] |
120 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06
Temps (s)

FI1GURE 2.10 — Simulation des signaux d’une UM composée de 50 fibres.

sur PAUM ou sur le PA d’une fibre seule. Afin de gagner en temps de calcul, nous utilisons une

seule fibre musculaire pour simuler le signal EMG diaphragmatique.
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FIGURE 2.11 - Simulation du Potentiel d’Action d’une Unité Motrice (PAUM) de 50 fibres
musculaires.

2.4 Confrontation Modéle et Expérience

Dans ce paragraphe, nous proposons un modeéle de cage thoracique que nous utilisons pour
simuler les signaux EMG produits par stimulation des nerfs phréniques. Dans I'analyse des si-
gnaux, on s’intéresse aux atténuations donc & I’évolution des amplitudes du potentiel pic & pic

et non pas & leur forme.

2.4.1 Données expérimentales

Nous exploitons les données expérimentales issues d’une étude menée par [Luo et al., 1998].
Trois paires d’électrodes en simple différentiel (figure 2.12) nommeées A, B, C sont placées le long
de ';esophage afin de recueillir les signaux EMG diaphragmatiques obtenus aprés une stimula-
tion électrique du nerf phrénique. En observant les signaux recueillis & ’aide d’une stimulation
électrique, on peut évaluer que ’amplitude pic & pic du signal recueilli en A est environ 9 fois plus
grande que celle du signal recueilli en C comme le montre la figure 2.13-b. Ceci montre que le si-

gnal s’atténue lorsque ’on s’éloigne du diaphragme. On peut en outre remarquer, que les signaux
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5
al:ﬂ'l ¢
4 Pair C
Gem
Amplifier
3 Pair B
#
Jem
+
Pair A
2 Amplitier [
- _

FIGURE 2.12 — Dispositif expérimental. A gauche : sonde cesophagienne et position des élec-
trodes. A droite : les paires d’électrodes A, B, C exploitées pour une mesure simple différentiel.
D’apres [Luo et al., 1998]

recueillis en A et B ont la méme amplitude pic a pic (figure 2.13-a). Ceci est di a la symétrie
de la position des électrodes paire A et paire B de part et d’autre du diaphragme (figure 2.12).

|[Luo et al., 2000] mettent en évidence les atténuations liées a la distance électrode-diaphragme et

Paire C

Paire B

Paire A Paire B/A

——

pic a pic 1mV ‘

15ms

() ®)

FIGURE 2.13 — Signaux EMG recueillis par les électrodes cesophagiennes (a) : signaux recueillis
en A et B, (b) : signaux recueillis en B/A et C d’aprés [Luo et al., 1998|
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a la variation de volume pulmonaire. Nous commentons celle-ci & travers la figure 2.14, construite
a partir de résultats obtenus par ces auteurs. Nous reportons :

— Suivant l’axe horizontal 'effet du positionnement des électrodes. La colonne de gauche
correspond a une mesure effectuée a ’aide d’une paire d’électrodes dont le centre est po-
sitionné a 20 mm au dessus du diaphragme. La colonne de droite correspond & un centre
placé & 60 mm au dessus du diaphragme.

— Suivant ’axe vertical ’effet de variation du volume pulmonaire. Sur la premiére ligne, le
volume pulmonaire correspond & la capacité résiduelle fonctionnelle. Sur la deuxiéme et
troisiéme ligne successivement, le volume précédent est accru d’un litre et puis de deux
litres.

En conclusion, sur la figure 2.14, nous constatons une atténuation du signal avec I’éloignement des
électrodes. Nous pouvons alors dire que la distance influe plus significativement sur 'amplitude du
signal recueilli que le niveau du volume pulmonaire. Dans la suite, nous assimilerons la variation

du volume pulmonaire & la variation correspondante de la conductivité électrique du poumon.

2.4.2 Proposition d’un modéle constitué majoritairement de poumon

Notre objectif est de simuler 'atténuation du signal diaphragmatique tout en vérifiant 1’in-
fluence des deux parameétres. Pour ce faire, nous adaptons le modéle corrigé de [Farina & Merletti, 2001]
a l'étude expérimentale de [Luo et al., 1998]. Nous nous référons a un certain nombre de don-
nées de la littérature, a savoir I'image IRM de la figure 2.15-b [Cluzel et al., 2000]. Sur celle-ci,
nous pouvons remarquer que dans la cage thoracique, le volume occupé par les poumons est tres
important par rapport aux volumes des autres organes situés dans la zone médiastinale. A la
lumiére de tout cela, nous faisons des hypothéses simplificatrices, dans la définition du modéle.

Nous ne tenons compte que de trois éléments de la cage thoracique :

1. le diaphragme crural assimilé & une fibre unique. Il faut noter que l’orientation de la fibre
crurale varie au cour de le respiration. Au début d’inspiration elle est horizontale et tant a

se verticaliser en fin d’inspiration (figure 1.14).
2. Les poumons
3. L’cesophage qui permet de loger les électrodes.
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Variation de la distance

Paire B

aareuownnd sumoA ap UoTjELIBA

Paire C

T

CRE+1.0L \/\s} J_N

CRF+2.0L —i-\/\\ +ﬁ="

FIGURE 2.14 — Les potentiels en fonction de la distance et du volume pulmonaire d’aprés
[Luo et al., 2000] : suivant 1’axe horizontal peut se lire la position des électrodes, suivant ’axe
verticale peut se lire la variation du volume pulmonaire. CRF : Capacité fonctionnelle residuelle,

TmVy

10 ms

CRF+1.0 L : Capacité fonctionnelle residuelle+ 1 litre d’air.

Le modele [Farina & Merletti, 2001] se réduit alors a deux couches, constituées du poumon, du

diaphragme et de 'acesophage (tableau 2.2).

1TmV
10 ms

Tissus Conductivité (S/m) | Epaisseur (mm)
Muscle diaphragmatique R, = 5 sans unité 100
Tissus pulmonaires (début d’inspiration) 0.12 30
Tissus pulmonaires (fin d’inspiration) 0.06 30
L’cesophage 0.05 bt

TABLE 2.2 — Conductivité électrique des différents tissus utilisés dans le modéle analytique

62




2.5. Résultats de simulation
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|

(L]

»
]
(]

»

X0=20mm |

OO

asFeydosao—p
v

A e

La fibre du diaphragme crural

Fibre du diaphragme crural

FIGURE 2.15 — Adaptation du modéle a Pexpérience : (a) le modele composé de deux couches
(poumon, cesophage) et d’une fibre diaphragmatique. Les électrodes sont placées dans I’cesophage.
(b) IRM de la cage thoracique au début d’inspiration [Cluzel et al., 2000]. X¢; Position du centre
de la paire d’électrodes B. X2 Position du centre de la paire d’électrodes C; les fleches blanches
indiquent les espaces intercostaux. Attention les deux figures ne sont pas & la méme échelle.

La figure 2.15-a représente ’adaptation du modéle a ’expérience. Nous nous servons égale-
ment des données physiologiques données par [Adler, 1995, Gabriel et al., 1996] en 1'occurrence
la conductivité électrique des poumons lors des phases inspiratoire et expiratoire de la respiration

(cf. tableau 2.2).

2.5 Reésultats de simulation

2.5.1 Comparaison simulation-expérience

Dans ce qui suit, nous nous intéressons uniquement aux amplitudes pic & pic des signaux.
Notre objectif est I’évaluation du rapport d’atténuation en fonction de la distance fibre-électrode.

On évalue alors les variations du rapport r défini par

. Vppo

Vppy:
ol Vppg correspond au potentiel pic & pic de référence obtenu pour la distance Xg = 20 mm et la
conductivité électrique o = 0.06 S/m. Vppy- correspond au potentiel pic & pic d’une simulation

donnée (repérée par son numeéro N° dans le tableau 2.3) et correspondant & une conductivité et
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une distance donnée.
Nous comparerons dans ce qui suit les rapports d’atténuation simulés (7gjmq) et expérimentaux

(Texperimental). Dans les deux cas de la figure 2.16, les amplitudes des signaux de la paire C

Paire C

Paire C
——— e
\

Paire B/A

Paire B/A

10ma

(a) (b)

FIGURE 2.16 — Signaux simulés (a) et expérimentaux (b) obtenu pour les emplacements des
paires B/A et C figure 2.15 d’apreés [Luo et al., 1998]

sont plus faibles que celles de la paire B/A. Ce premier résultat montre que le signal s’atténue
lorsqu’on s’éloigne du diaphragme. En revanche le rapport d’atténuation r est différent dans
les deux cas, 7simur = 6 et Tepprimentat = 9. Nous nous proposons d’analyser les paramétres du

modeéle qui peuvent expliquer l'origine de cet écart.

2.5.2 Analyse de I’influence de la distance et de la conductivité sur le rapport

d’atténuation

Nous nous proposons d’analyser I'influence respective des parameétres distance et conducti-
vité : nous agissons sur la distance fibre-électrode a ’aide du parameétre Xg et sur la conductivité
pulmonaire & l'aide de o. Nous faisons varier cette derniére entre les valeurs inspiratoires et

expiratoires repertoriées dans le tableau 2.2.

Utilisation du plan d’expériences

Pour étudier de fagon globale les deux paramétres distance électrode-diaphragme et conduc-
tivité du poumon dans leur domaine de variation possible, nous avons utilisé la méthodologie de
surfaces de réponse a I'aide d’un plan d’expériences 32 (Box, et al., 1987). Ce plan permet d’étu-

dier de fagon optimale les variations du rapport d’atténuation r en fonction des deux parameétres
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Xo et 0. Par lissage des résultats il est possible de quantifier 'effet de chaque paramétre sur la
réponse considérée et de mettre en évidence les éventuelles interactions entre eux, ceci en effec-
tuant un nombre minimal d’essais. La réponse s’exprime sous la forme d’un modéle quadratique
comportant 6 coefficients (équation 2.53). S’agissant d’un modeéle numérique, chaque expérience

représente une simulation numérique.

r=ag + a1 Xo + az0 + a12Xo0 + az(Xo)? + a4(0)? (2.53)

Mise en ceuvre du plan d’expériences 32

La méthodologie de surface de réponse par utilisation du plan d’expériences a été mise en
ceuvre en utilisant le logiciel ECHIP6. I1 s’agit d’un plan optimal 32 comportant 9 essais différents
correspondant & toutes les combinaisons de 2 variables & 3 niveaux. Le domaine d’étude est
déterminé ainsi : la distance fibre-électrode Xy est définie sur I'intervalle [100 — 180mm] et la
conductivité ¢ sur Uintervalle [0.06 — 0.125/m]. Le tableau 2.3 présente le plan d’expériences

avec en gras la réponse la valeur du rapport d’atténuation r.

Numéro d’essai | X0 Conductivité du poumon | Rapport d’atténuation r
6 100 0.12 4.74
7 180 0.06 7.02
9 140 0.09 17.90
5 180 0.12 83.30
3 140 0.06 16.20
4 140 0.12 19.00
1 100 0.09 4.54
2 180 0.09 78.30
8 100 0.06 4.22

TABLE 2.3 — Ensemble des essais du plan quadratique. Numéro : indique le numéro d’essai, X0 :

Position du centre de la paire d’électrode, Rapport pics : r = %
N

L’analyse de variance ANOVA (Box, et al., 1987) permet de ne retenir que les termes statisti-
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quement significatifs (c’est-a-dire qui ne peuvent pas étre considérés comme nuls) dans le modeéle
empirique. Le tableau 2.4 montre en particulier que tous les termes sont présents a 1’exception
du terme quadratique (o)2. Il était attendu sur le plan physique, que l'atténuation dépende a
la fois de la distance et de la conductivité. L’analyse statistique d’ECHIP6 a fourni les résultats

présentés dans le tableau 2.4.

Coefficients du | Ecart type as- | Probabilité de | Termes du po-
polynéme socié au coeffi- | nullité du coef- | lynoéme

cient ficient
17.8404 CONSTANT
0.909595 0.00962453 0.0000 1 Xo
91.2085 12.8327 0.0001 2 Sigma
2.62773 0.39292 0.0002 3 X0Sigma
0.0144042 0.000327901 0.0000 4 X2

TABLE 2.4 — Résultats de 'analyse d’ECHIP6 pour le modéle empirique du rapport d’atténuation

T

Le modéle empirique

Ce modéle se présente sous la forme d’une fonction polynomiale. Il est empirique et représen-
tatif du rapport d’atténuation r en fonction des deux parameétres et de leurs coefficients. Celui-ci

s’écrit en variables d’entrées sous la forme :

r=17.84+0.9(Xy — 140) + 91.2 (0 — 0.09) + 2.62 (X — 140) (¢ — 0.09) + 0.01 (X — 140)2
(2.54)
La courbe de variation 3D (figure 2.17) du modeéle empirique est présentée ci-dessous. Cette

figure met en évidence l'effet prépondérant de la distance par rapport & celui de la conductivité.

Les courbes iso réponses 2D

La figure 2.18 donne une représentation 2D de la variation du rapport d’atténuation. Sur cette

figure apparait sous forme de losange, le minimum calculé par ECHIP6 du critére d’optimisation
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FIGURE 2.17 — Représentation 3D du modéle empirique r a partir ’ECHIP6

en fonction des paramétres distance et conductivité suivant :

r

- 1‘ = residu (2.55)

T'simul

donne un résidu proche de 0. Ainsi défini, plus le critére est petit et plus le modeéle se rapproche de
la mesure. On est ainsi assuré d’avoir un parfait accord en déterminant les conditions optimales
entre le modele et 'expérience. L’optimum, la valeur de r =8.99 correspond au couple de valeurs
suivant : Xo = 125mm, o = 0.125/m. Notons que ici, les valeurs optimales proposées ont un
sens physiologique. Nous avons cherché & voir également la sensibilité aux deux facteurs Xy et o

en calculant les dérivées partielles & partir de la réponse de I’équation 2.54 : Ecrivons pour cela
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FIGURE 2.18 — Représentation 2D du modéle empirique r et optimum (le losange) des valeurs
proches de celles de ’expérience a partir ’ECHIP6.

le gradient de r, soit Vr pour les valeurs centrales des deux paramétres (X = 140, o = 0.09) :

2= = 0.94262(c —0.09) +0.02Xy — 2.8 = 0.9 (2.56)
o = 91.2 + 2.62 (Xo — 140) = 91.2

Les valeurs ci-dessus montrent que la réponse r est 100 fois plus sensible & Xy qu’a o au centre du
domaine. L’éloignement entre électrode et diaphragme joue donc bien un role clé sur I’atténuation

du signal dans ce modéle simple.
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2.6 Discussion

L’objectif de cette partie du travail était de réaliser une premiére modélisation des effets d’at-
ténuation du signal EMG diaphragmatique de surface au travers de la cage thoracique (grand
volume). La mesure de surface est par définition une mesure globale de l'activité musculaire.
Le signal EMG resulte de l'interférence des différents PA générés par les fibres actives. Il est
ainsi difficile d’identifier ’action du volume conducteur sur ’atténuation du signal. Un premier
objectif de ce travail a donc été d’identifier une situation expérimentale permettant de confronter
sans ambigiiité les résultats de simulation et de mesures expérimentales. Nous avons construit
ici notre démarche sur les signaux obtenus par stimulation phrénique. Lors d’une telle stimula-
tion les unités motrices recrutées se synchronisent pour offrir un seul et méme potentiel d’action
qui peut étre mesuré par voie cesophagienne et par voie de surface. Nous avons configuré ’en-
semble des éléments pour simuler au mieux le protocole utilisé dans ces études. Le modéle se
veut simplifié par le fait qu’il ne met en jeu qu’une seule fibre musculaire. Les études disponibles
dans la littérature abordent 'influence des paramétres distance diaphragme-électrodes et volume
pulmonaire sur des mesures prelevées par voie cesophagienne. Notre analyse a été centrée sur
I’atténuation de I’amplitude des PA musculaires; la forme de ces potentiels n’est pas prise en
considération ici. L’étude de sensibilité des deux parameétres ciblés a permis de retrouver les
observations expérimentales. Nous avons montré que les variations de volumes pulmonaires que
nous assimilons & des variations de conductivité électrique, ont une influence négligeable face a
celles induites par le paramétre distance fibre-électrodes. La recherche de valeurs optimales ren-
voyant au mieux le facteur d’atténuation expérimentale de référence est également satisfaisante.
La distance optimale obtenue ne s’écarte que de 10% de la donnée expérimentale (soit un écart
de 15 mm). Deux remarques peuvent étre faites a ce sujet. Tout d’abord cet écart est & mettre
en rapport avec les erreurs cumulées sur ’estimation des paramétres expérimentaux eux-mémes.
Une erreur de 15 mm n’est pas en soit incohérente, au vu de la définition des données expé-
rimentale (configuration géométrique de la mesure, évaluation du facteur d’atténuation sur les
signaux). La valeur de la distance reste quoiqu’il en soit, cohérente du point de vue physiologique
et correspond & une position d’électrode placée dans I’cesophage. Il en est de méme pour la valeur

optimale de conductivité qui correspond & la valeur de conductivité du début inspiratoire. Le
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niveau de volume auquel se fait la stimulation étant & la CRF, I’ensemble est donc trés cohérent.
L’ensemble de ces éléments plaide en faveur d’une validation du modéle proposé pour évaluer
I’atténuation du signal diaphragmatique au travers de la cage thoracique. Les valeurs optimales
obtenues confirment la pertinence du modéle. Ce dernier constitue une premiére étape vers la
modélisation de ’EMG diaphragmatique de surface. Un certain nombre d’aspects restent cepen-
dant & améliorer. Parmi eux nous envisageons d’augmenter le nombre de données expérimentales.
Si la démarche présentée ici a le mérite d’identifier une méthode de validation du modéle, il n’en
reste pas moins nécessaire de se baser sur un plus grand nombre de résultats expérimentaux et

de stimulation avec un échantillonnage de la distance dans I’cesophage plus fin.
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Modélisation de la cage thoracique a

I’aide des éléments finis

Une étude analytique nous a permis d’avoir une premiére approche de 'atténuation du signal
EMG diaphragmatique. Le travail simulait 'atténuation du signal diaphragmatique le long de
I’cesophage. Nous abordons ici la modélisation & l'aide des éléments finis de ’atténuation du
signal diaphragmatique dans la cage thoracique mais cette fois-ci d’une part en présence d’inho-
mogeneités (les cotes), et d’autre part a I'aide d’électrodes placées a la surface de la peau.

Afin de comprendre la méthode des éléments finis, nous menons une étude bibliogaphique sur les
modeles bioélectriques de volumes conducteurs. Nous rappelons ensuite quelques grandes lignes
la théorie des élements finis. Une étude préliminaire axée sur un systéme multicouche a 'aide
des éléments finis est présentée. Nous expliquons la méthodolgie proposée pour construire des
modeéles de cage thoracique de différents niveaux de complexité différente. Les hypothéses et
les formulations de ces modéles sont explicitées. Enfin la méthode de modélisation numérique
développée pour effectuer les différentes simulations (étude de leffet d’atténuation en présence

d’inhomogénéité) est donnée.

3.1 Introduction et question posée

En complémentarité aux modeéles analytiques, certaines approches se sont voulues plus réa-

listes et sont donc basées sur une description continue des milieux. Ces approches permettent de
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tenir compte de maniére plus fidéle de ’anatomie trés spécifique des volumes conducteurs, mais
aussi d’analyser plus finement le comportement électrophysiologique. En effet, pour ces modéles,
les tissus constituent des milieux continus éventuellement non isotropes. Selon les hypothéses
concernant le comportement d’un volume conducteur, les simulations peuvent impliquer une
résolution analytique ou numérique du probléme mais lorsque le probléme est complexe, cette
derniére méthode est préférée. Un procédé de résolution numérique tel que la méthode des élé-
ments finis est alors utilisé pour le calcul effectif des potentiels tissulaires. Cette démarche a été
entreprise ici & 'aide du logiciel Comsol Multiphysics 3.5.

Dans la littérature, on rencontre des modeéles [Kuiken et al., 2001, Lowery et al., 2003] de simples
fibres musculaires ou de muscles squelettiques élaborés & ’aide de la méthodes des éléments fi-
nis. Ceux-ci donnent une ouverture sur la modélisation du signal EMG diaphragmatique. Cer-
tains modeéles des éléments finis tiennent compte de la présence d’un os dans le milieu conduc-
teur [Kuiken et al., 2001, Lowery et al., 2004, Lowery et al., 2003]. La compréhension de ces mo-
déles est nécessaire dans notre étude pour permettre de tenir compte de la présence des cotes au
niveau des intercostaux. La question importante qui sera étudiée est l'effet de la géométrie de
I’électrode par rapport a celle de la cote. A priori, la géométrie réelle d’'un volume conducteur
notamment ici la cage thoracique peut étre reproduite aussi précisément qu’on le désire, en uti-
lisant notamment des données d’imagerie : coupes scanner, IRM, radiographies. Cette étude est
la premiére, & notre connaissance, mettant en avant l’intérét d’une modélisation éléments finis
pour aller plus, en avant, dans la simulation de I’atténuation du signal EMG diaphragmatique

prenant en compte l'effet d’inhomégénéités.

3.2 Modéles existants de volume conducteur des éléments finis

Plusieurs modeles de génération du signal EMG de surface sont basés sur I’hypothese d’un
systéme d’espace invariant dans la direction de la propagation de la source le long de la fibre mus-
culaire. Cette hypothése implique qu’on a la méme forme de la distribution du PA généré par la
source dans tous les lieux de détection du signal tout au long de la direction de la propagation. En
pratique le systéme de génération du SEMG n’est pas espace invariant, et donc le signal de sur-

face détecté, le long de la direction des fibres musculaires doit changer significativement de forme
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le long du chemin de propagation. Une importante classe de systémes d’espaces non invariants est
celui des volumes conducteurs inhomogénes suivant la direction de la propagation de la source.
Trés peu d’auteurs tiennent compte de I'inhomogénéité d’un volume conducteur. De nombreuses
recherches portent sur la modélisation & I’aide des éléments finis, de la génération du signal EMG
du muscle. [Mesin et al., 2006] propose un nouvel outil pour l'interprétation des caractéristiques
du signal EMG de surface d’un muscle en fonction du changement de sa géométrie (figure 3.1) ou

Iintroduction d’une inhomogénéité. La géométrie du muscle change lors du racourcissement du

Superficial fibers

10 mm
R, tendon
Deep fiber R, maximum radius
radius of volume
z=d Muscle z=0  conductor z=d
d d

Tendon

FIGURE 3.1 — Vue en 2D d’un volume conducteur ici, un muscle long de 110 mm. La géométrie
du muscle a, ici, un tendon de 10 mm de rayon, et un rayon maximum de 18.5 mm. Notez la
différence de courbure des fibres en superficiel et profondeur. Ry est la longueur de la fibre de
l'axe z au tendon. D’apres [Mesin et al., 2006]

muscle. Ceci induit une variation du tenseur de conductivité et par conséquent influe notamment
sur amplitude et la forme du potentiel électrique. [Mesin & Farina, 2005, Lowery et al., 2002]
ont étudié 'influence de la présence d’une inhomogeneité dans le muscle. Un exemple de ce type
de volume conducteur est le modeéle multicouche de la figure 3.2. [Lowery et al., 2002] trouvent
des résultats qui indiquent que ’effet de la présence de 1’os n’est pas toujours négligeable. Dans
les régions ot ’os se trouve & proximité des fibres musculaires et de la surface de la peau, la dis-
tribution du potentiel électrique a la surface de la peau peut étre modifiée de fagon significative.
L’étude bibliographique, que nous venons de présenter sur les volumes conducteurs exsitants
montrent que la méthode des éléments est d’un grand intérét pour une modélisation de struc-
tures complexes. Aprés cette bréve présentation de la bibliographie de modélisations des volumes

conducteurs a 1’aide des éléments finis, nous présentons les éléments fondamentaux de la modé-
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FIGURE 3.2 — Modeéle d’éléments finis, comprenant muscle, tissu adipeux, peau et os d’aprés
[Lowery et al., 2002]

lisation par éléments finis.

3.3 Théorie de la méthode des éléments finis

3.3.1 Formulation physique

La plupart des problémes de physique peuvent se formuler ainsi : trouver un champ (scalaire,
vectoriel, ou tensoriel) u (M, t) satisfaisant & un ensemble d’équations aux dérivées partielles et
d’équations ordinaires en tout point M d’un domaine 2 et & tout instant t , et respectant des
conditions aux limites (éventuellement fonction du temps) sur la frontiére 92 du domaine. Les
conditions aux limites sont des relations ou des valeurs imposées & u et/ou a ses dérivées sur la
frontiére. Si le temps t n’apparait pas comme variable, on dit que le probléme est stationnaire,

sinon c’est un probléme d’évolution.

3.3.2 Principe de la méthode des éléments finis

La méthode consiste a rechercher une solution approchée de la solution exacte sous la forme

d’un champ F (M,t) défini par morceaux sur les n sous domaines 2; de 2 tels que :

L = Qe Q) = 0V, #
=1
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ou désigne l'intérieur de €);. Autrement dit, les {2; sont une partition de Q. Les champs
fi (M,t), définis sur chaque sous domaine sont des champs choisis parmi une famille arbitraire
de champs (généralement polynémiaux). La famille de champs locaux est appelée espace des
fonctions d’interpolation de l’élément. La famille de champs globaux F (M,t), obtenus par jux-
taposition des champs locaux est appelée espace des fonctions d’interpolation du domaine 2. Le
champ dans chaque sous domaine €2; est déterminé par un nombre fini de valeurs du champ (ou
de valeurs de ses dérivées) en des points choisis arbitrairement dans le sous domaine, et appelés
neuds. Le champ local en chaque point est obtenu par une interpolation entre les valeurs aux
neceuds. Le sous domaine muni de son interpolation est appelé élément.

Chercher une solution par éléments finis consiste donc & déterminer quel champ local on attribue &
chaque sous domaine ? pour que le champ global F (M, t) obtenu par juxtaposition de ces champs
locaux soit proche de la solution du probléme. Parmi les contraintes qu’on impose & la solution
approchée cherchée, il y a souvent au moins une continuité de la variable et éventuellement de
sa dérivée a la frontiére entre les sous domaines [GARRIGUES, 2002|. La qualité de la solution
approchée dépend de la division en sous domaines (nombre et dimensions des sous domaines), du
choix de la famille des champs locaux dans chaque sous domaine, et des conditions de continuité
qu’on impose aux frontiéres des sous domaines. Une fois ces choix faits, il reste & chercher, une
combinaison de champs locaux qui satisfasse approximativement les équations. Pour résoudre un

probléme par la méthode des éléments finis, on procéde donc par étapes successives :

1. On se pose un probléme physique sous la forme d’une équation différentielle ou aux dérivées
partielles & satisfaire en tout point d’'un domaine €2, avec les conditions aux limites sur le

bord 0f).

2. on construit une formulation intégrale du systéme différentiel & résoudre et de ses conditions
aux limites : C’est la formulation variationnelle du probléme. Le but de la formulatio

variationnelle est de minimiser ’erreur que I’on nomme résidu.
3. on divise €2 en sous domaines : c’est le maillage. Les sous domaines sont appelés mailles.

4. On choisit la famille de champ locaux, c’est & dire & la fois la position des nceuds dans

les sous domaines et les polynémes (ou autres fonctions) qui définissent le champ local en

2. C’est a dire, quelles valeurs il faut donner aux nceuds
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fonction des valeurs aux nceuds (et éventuellement des dérivées). La maille complétée par

ces informations est alors appelée élément.

5. On raméne le probléme & un probléme discret : C’est la discrétisation. En effet, toute so-
lution approchée est complétement déterminée par les valeurs aux nceuds des éléments. 11
suffit donc de trouver les valeurs attribuées aux nceuds pour décrire une solution appro-
chée. Le probléme fondamental de la méthode des éléments finis peut se résumer en deux
questions :

— Comment choisir le probleme discret dont la solution est aussi “proche” que possible de
la solution exacte ?

— Quelle signification donner au mot proche ?
6. On résout le probléme discret : c’est la résolution

7. On peut alors construire la solution approchée a partir des valeurs trouvées aux nceuds et

en déduire les grandeurs physiques intéressantes : c’est le post-traitement.

8. On visusalise et on exploite la solution pour juger de sa qualité numérique et juger si elle
satisfait les critéres du cahier des charges : c’est ['ezploitation des résultats.
Les étapes 1,2,3,4 et 5 sont souvent rassemblées sous le nom de prétraitement. Le travail
de ces diffréntes étapes dans notre étude est assisté par le logiciel Comsol multiphysics 3.5.
Il reste que pour maitriser l'utlisation de Comsol, il est indispensable de comprendre les
fondements de la méthode, notamment les phases 3 et 4, ne serait-ce que pour comprendre
et choisir intelligement les options qu’il propose. Nous proposons par la suite d’aborder un
peu en profondeur certaines théories nécessaires a la réussite de la modélisation & 1’aide des

éléments finis.

3.3.3 Le maillage

L’opération de maillage consiste & diviser le domaine €2 en sous domaines appelés mailles. 11
faut donc :

— Définir le domaine €2

— Le diviser en mailles €2; telles que I’ensemble des §2; soit une partition du domaine Q2. Ces

opérations sont assistées par les logiciels, mais sont rarement complétement automatiques
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comme avec Comsol Multiphysics.

3.3.4 Les mailles disponibles

Les logiciels d’éléments finis disposent de 3 sortes de mailles, par convention généralement

admise, on ne donne ici que les mailles les plus classiques voir figure 3.3 :

Xy
X4 -
1
1
-1 0 1 x
1 -1 1 X,
0 1 x
-1
T'.'!- x3 T}
1 1 !
L e
L 0 |1 ! 1
; = 1] .
xg 1x/ Xq ;r/- ik R J.’:
p 1 ﬁx 1 %. -1
x, x Py |

FI1GURE 3.3 — Mailles de référence

Les mailles linéiques : Elles servent a mailler une courbe qui peut représenter le domaine

linéique Q (plongé dans un espace physique & 2 ou 3 dimensions) ou une section méridienne d’un
domaine surfacique 2 axisymétrique. Certains logiciels n’offrent que des mailles droites.
Les mailles surfaciques : Elles servent & mailler une surface qui peut représenter le domaine
surfacique € (plongé dans un espace physique & 2 ou 3 dimensions) ou une section méridienne
d’un domaine volumique () axisymétrique. La plupart des logiciels ne disposent que de triangles
et de quadrangles curvilignes portés par la surface. Certains n’offrent que des triangles et des
quadrangles & arétes rectilignes.

Les mailles volumiques : Les mailles sont des volumes. La plupart des logiciels ne disposent
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que de tétraedres, pentaédres ou hexaédres curvilignes (voir figure 3.4). Certains n’offrent que

des tétraédres, pentaédres ou hexaedres a arétes rectilignes. La plupart des logiciels proposent

Tetrahedre Pentahedre Hexaedre

FIGURE 3.4 — Mailles volumiques

différents algorithmes pour générer plus ou moins automatiquement des maillages?®. La phase
de maillage est sans doute celle o on passe le plus de temps dans la définition d’un probléme!
Obtenir un « bon maillage » résulte d’une certaine expérience et d’une certaine intuition sur le
résultat du calcul. Dans le cadre de ce travail, le logiciel utilisé « Comsol multiphysics » permet
de mailler automatiquement n’importe quel domaine; mais également de raffiner localement le

maillage & sa guise.

Définition du domaine (2

La définition du domaine €2 peut étre faite dans le logiciel d’éléments finis ou peut étre

importée d’un autre logiciel mieux adapté pour ce travail (logiciel de CAO).

Définition du domaine () dans le logiciel d’éléments finis

Chaque logiciel a ses propres outils de définition et de visualisation d’entités géométriques.
On retrouve néamoins des concepts communs * :
Notion de repére : (parfois appelés référentiels). Il existe toujours un repére global, qui est le
repére utilisé par défaut quand on n’en définit pas d’autre. On peut définir et utiliser d’autres

repeéres si on les trouve plus commodes pour définir des objets géométriques.

Notion de systéme de coordonnées : Pour désigner un point par trois nombres dans un

3. Dans Comsol, il est automatique
4. Mais le vocabulaire et la syntaxe des commandes varient d’un logiciel a 'autre
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repére, on peut choisir si ces trois nombres sont des coordonnées cartésiennes (la plupart du
temps c’est 'option par défaut), cylindriques, sphériques ou autre.

Notion de point : Il peut étre désigné par ses coordonnées dans un repére ou par définition
géométrique.

Notion de ligne : On peut définir des droites, des segments de droites, des cercles, des arcs de
cercle, des coniques, des arcs de coniques, des courbes de Bézier, des splines, des Bsplines, des
NURBS?... La liste est plus ou moins riche suivant les logiciels.

Notion de surface « porteuse » : Il s’agit de surfaces sans bords, c’est & dire dont on n’a pas
défini les limites. On peut défnir des plans, des cylindres, des sphéres, des tores, des cones, des sur-
faces de Bézier, des surfaces splines, des surfaces Bsplines, des surfaces NURBS...[GARRIGUES, 2002].
Notion de surface délimitée : Il s’agit d’une surface associée & un ou plusieurs contours. L’un
des contours (généralement le premier) est le contour exterieur, les autres sont les contours in-
térieurs (surfaces a « trous »); Il va de soi que ces contours ne doivent pas s’intersecter! Une
surface peut aussi étre délimitée par son intersection avec d’autres surfaces. Elle peut aussi étre
engendrée par le déplacement d’une ligne suivant un certain parcours (c’est a dire une autre
ligne), ou suivant un certain mouvement (Translation, rotation ou autre).

Notion de volume : c’est une portion limitée de 'espace. Il peut étre défini par les surfaces qui
le délimitent, ou par le déplacement d’une surface suivant un parcours, ou par des instructions
particulieres pour des volumes simples (parallélépipédes, sphéres, cylindres, tores ...).

Suivant les logiciels, la palette d’objets géométriques et la palette d’outils (intersections, prolon-
gements...) est plus ou moins riche et la définition de domaines §2 complexes est plus ou moins

aisée.

Importation du domaine d’un autre logiciel

La définition d’'un domaine €2 de forme complexe est parfois difficile dans les préprocesseurs
de logiciels d’éléments finis. Il est quelquefois judicieux de le faire avec un autre logiciel plus
adapté. On utilise alors un logiciel de CAO. Le probléme est que chaque logiciel (d’éléments finis
ou de CAO) a sa propre méthode pour décrire la géométrie d’'un domaine dans le fichier. Un

fichier issu d’un logiciel CAO n’est généralement pas compris par un autre logiciel de CAO ou

5. Non Uniform Rational B-Spline
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d’éléments finis!

Il existe cependant des formats standards normalisés de description de géométries. Si on a la
chance que le logiciel CAO et le logiciel d’éléments finis soient capables tous les deux de lire et
écrire dans 'un de ces formats standards, on peut transférer une géométrie de I'un a 'autre.
Malheureusement, les normes de ces formats standards évoluent de version en version et les
logiciels dont on dispose ne sont pas toujours compatibles. Beaucoup de logiciels prennent des
libertés avec la norme ou ne reconnaissent qu’une partie des entités normalisées. Le résultat
est que le transfert d’une géométrie d’un logiciel de CAO vers un logiciel d’éléments finis se
fait rarement sans pertes! Il faut généralement retoucher la géométrie recue avec les outils du

préprocesseur du logiciel d’éléments finis.

3.3.5 Définition des sous domaines ();

Le domaine §2 étant défini, il faut maintenant le diviser en sous domaines €2;, appelés mailles.

Cette opération est appelée maillage.

quelques exemples

— Si le domaine €2 est un volume, les mailles sont des volumes.

— Si le domaine €2 est une surface bornée, les mailles sont des surfaces bornées portées par la
surface (2.

— Si le domaine 2 est une portion de ligne, les mailles sont des portions de lignes portées par
la ligne €.

Une certaine confusion régne dans le vocabulaire employé en ce qui concerne les problémes
qualifiés de « 3D », « 2D » « 1D » :

— Dans certains contextes, « 1D » signifie que les points du domaine {2 sont repérés par un
réel sur une ligne quelconque plongée dans ’espace physique & 3 dimensions ; dans d’autres
contextes « 1D » signifie que ’espace physique posséde seulement une dimension, il s’agit
alors de problémes sur une droite.

— dans la plupart des logiciels, il existe une option dite « axisymétrique » : Elle signifie que
le domaine € et les conditions auz limites sont invariants par rotation d’un axe fixe. Dans

ce cas, on fait des économies de maillage.
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3.3.6 Quelques indications sur les solveurs

Un probléme traité par éléments finis se raméne toujours & la résolution de systémes d’équa-
tions algébriques (linéaires ou non, symétriques ou non). Ces systémes sont généralement de
grande taille. Pour les problémes discrétisés par la méthode de Galerkine [GARRIGUES, 2002],

le systéeme d’équations est symétrique.

Reésolution des systémes linéaires

On peut distinguer deux classes de méthodes :

— Les méthodes directes : elles aboutissent & la solution en un nombre fini d’opérations.

— Les méthodes itératives : la solution est atteinte en un nombre infini d’opérations conver-
geant vers la solution. On arréte les itérations lorsque qu’on estime qu’on est suffisamment
prés de la solution. Si on utilise une telle méthode de résolution, le logiciel demande géné-

ralement de préciser le critére d’arrét des itérations.

Reésolution des systémes non linéaires

Un systéme non linéaire peut toujours s’écrire sous la forme [K (U)] [U] = [B (U)]
On le résout par approximations successives : [U;41] est solution de [K (U;)] [Uiy1] = [B (U;)).
On voit donc que la résolution d’un systéme non linéaire se raméne a la résolution d’une suite
de problémes linéaires. Différentes variantes existent pour améliorer la convergence ou diminuer
le volume des calculs. La convergence de ces méthodes est heuristique et peut poser probléme :
il faut parfois ajuster des parameétres algorithmiques pour obtenir une solution. D’autre part, la
solution d’un systéme non linéaire n’est pas toujours unique et il n’est pas toujours évident de

savoir vers laquelle des solutions ’algorithme a convergé.

La discrétisation du temps

Dans la plupart des logiciels d’éléments finis, le temps est traité comme un paramétre.
On résout donc un probléme & chaque pas de temps, en partant d’un instant initial o les dérivées

premiéres et secondes sont supposées connues : ce sont les conditions initiales. Ce sont donc des
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méthodes de différences finies en temps. On peut distinguer deux grandes classes de méthodes :
— Les méthodes explicites : les dérivées premiéres et secondes déduites du pas précédent sont
utilisées pour calculer la valeur suivante du champ inconnu. La stabilité® de la solution

demande généralement des pas de temps trés petits.

— Les méthodes implicites : les dérivées premiéres et secondes en fin de pas’ sont utilisées

8 mais la résolution de chaque

pour calculer la valeur suivante. La stabilité est meilleure
pas de temps exige un calcul itératif, avec les problémes associés a tout calcul itératif : les

parameétres algorithmiques et le choix de critéres d’arrét.

3.3.7 Le post-traitement

La solution approchée d’un probléme d’éléments finis est donc Nj,.-uplet (nombre entier
naturel non nul) de valeurs de degré de liberté (ddl) aux nceuds du maillage. Pour un probléme
d’évolution, on a un N;,.-uplet pour chaque pas de temps. Le nombre de valeurs dans un résultat
de calcul est donc trés grand !

On a besoin :
— de calculer les grandeurs physiques déduites de la solution : ce sont les grandeurs dérivées.

— d’outils pour analyser efficacement tous ces nombres

Quelques considérations générales sur les grandeurs dérivées

Les grandeurs dérivées dont on a besoin dépendent fortement de la physique du probléme
traité. Un thermicien est sans doute intéressé par les flux thermiques dans le domaine et
& travers ses frontiéres; un meécanicien des solides est sans doute intéressé par le champ de
tenseurs des déformations”, par le champ de tenseurs des contraintes '° (pour vérifier un critére
de résistance par exemple), et par les actions de liaison sur la frontiére'!. Il faut donc calculer

ces grandeurs dérivées & partir du champ solution approché primaire fourni par les valeurs aux

6. Ne pas confondre avec I'exactitude de la solution! La stabilité ne traduit que la sensibilité des solutions
approchées & la valeur des pas de temps.
7. Ou en milieu de pas, ou en tout autre point, d’ou les différentes variantes.
8. Pour certaines variantes, la solution est toujours stable.
9. qui se calcule a partir du gradient du champ de déplacement.
10. qui se calcule algébriquement & partir du champ des déformations
11. qui ne sont que le flux du tenseur des contraintes a travers la frontiére
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neceuds.

Si le logiciel d’éléments finis est spécialisé dans un certain type de physique, (mécanique des
solides, mécanique des fluides, thermique, électromagnétisme ...) il ne propose que les grandeurs
dérivées susceptibles d’'intéresser les spécialistes de ce domaine, avec un vocabulaire adapté, qui
évite a l'utilisateur de se souvenir des définitions des grandeurs qui l'intéressent, c’est le plus

souvent le cas.

Les outils de visualisation

Etant donné le grand nombre de valeurs n & examiner pour analyser une solution et ses
grandeurs dérivées, la plupart des logiciels proposent des outils de visualition graphique plus ou
moins riches pour représenter les résultats. Principalement on trouve : des outils de visualisation
de champs scalaires, de champs vectoriels et de champs tensoriels.

Apres cette présentation sur la méthode des élements, qui constitue sans doute un support pour

le reste du travail, passons maintenant & la modélisation proprement dite.

3.4 Meéthodologie

Avant de formaliser le comportement électrophysiologique des modéles et de décrire la mé-
thode numeérique qui permettra de simuler ce comportement, nous précisons nos objectifs. Ceci
permettra de mieux définir un modéle type au travers de ses entrées, de ses sorties et de ses
parameétres. Ensuite, nous explicitons notre démarche générale pour la résolution du probléme
électrophysiologique (l'atténuation du signal EMG diaphragmatique) associée au modéle.

Nous faisons tout d’abord un point sur I’aspect propagation du PA dans un sytéme multicouche

a l’aide de la méthode des éléments finis. Ensuite nous modélisons la cage thoracique.

3.4.1 Objectif et caractéristique du modéle

On désire, pour une image IRM donnée, construire un modéle de cage thoracique, intégrant sa
morphologie précise et les propriétés électriques des tissus (en 'occurence la présence d’inhomo-
généité). Ceux-ci délimitent les domaines dans lesquels le courant généré par la fibre musculaire

diaphragmatique circule. En imposant une source de courant sur la fibre, il est possible d’estimer
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I’atténuation au travers des tissus en réponse a cette excitation, mais aussi de prédire jusqu’ou le
signal pourrait étre recueilli et si la cote fait écran ou pas. Par ailleurs, il sera possible d’examiner

la réponse aux variations de la géométrie des électrodes.

3.4.2 Modélisation de la Propagation du PA : Modéle simple multicouche a

I’aide éléments finis

Afin de vérifier notre utilisation de la méthode des éléments finis, nous avons con¢u un modéle
simple multicouche fini dans ses 2 directions z et y. Comsol contrairement a d’autres logiciels
comme Flux-Expert ne posséde pas d’éléments infinis. On ne peut donc pas refaire exactement
le méme calcul que celui du modéle analytique dans lequel les couches sont de dimensions semi
infinies. La figure 3.5 représente le modéle simple multicouche des éléments finis dans Comsol.
Celui-ci est différent du modéle analytique qui est semi-infini et tridimensionnel (z, y et z).

Les données telles que conductivité et épaisseur des tissus sont identiques a celles du modéle

vy
électrodes
z AR
AN
/ \
_— /
——  ——
Peau
Tissu adipeux (isotrope)
ry
."I Muscle anisotrope
0.02 / 0.08

zi=0, point d’innervation de la fibre
musculaire

FIGURE 3.5 — Modéle éléments finis multicouche dans Comsol (technique simple différentiel).

analytique décrit au chapitre 2 tableau 2.1. La fibre musculaire d’une longueur de 100 mm est
indiquée par la ligne rouge (direction de l'axe z). Le lieu d’innervation est au point d’abscisse
z; = 0. Les deux électrodes permettent de calculer le signal & 1’aide de la méthode simple

différentiel.

3.4.3 Démarche de la simulation sous Comsol

Pour effectuer une simulation sous Comsol, il faut bien evidemment choisir I’équation qui

gouverne ’étude du phenomeéne. Ici, la géométrie du modele est créee dans le module Electro-
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magnetism option « Application Conductive Media DC » de Comsol Multiphysics. Le choix de
ce module est di tout simplement au fait que, tout comme le modéle analytique, notre étude est
basée sur ’équation de Poisson. Le logiciel Comsol Multiphysics résoud I’équation de Poisson en
la nommant équation de Laplace. Pour cela, Comsol propose de saisir les données du modéle dans

un cadre sous forme de fenétre. La fenétre de la figure 3.6 permet de renseigner les différentes

Subdomain Settings - Conductive Media DC (dc) 1%

Equation

V(oW - 1% = dQ

domains | Groups Physics | Init | Element

Subdomain selection Material properties and sources
L 4 Library material: w Load...
:
3 Quantity Yalue /Expression Unit Description
4 * o |o | apm? External current density
|
Q :D | ajm® Current source
. d [0.001 | m Thickness
3 Conductivity relation: | conductivity v |

v |
a M L

a 0.4 Sim Electric conducti

Group: h | 5
[ Select by group

Active in this domain

[ oK I[ Cancel H Apply H Help I

FIGURE 3.6 — Méthode pour renseigner un sous domaine dans Comsol, la fléche rouge indique

I’équation de Poisson, d est I’épaisseur du domaine, o est la conductivité électrique, @); la source
de courant en A/m3

régions (ici les sous domaines) du modéle 2. Ce sont les différents tissus du systéme multicouche.
La figure 3.7 montre les conditions initiales et aux limites utilisées. Ce sont les conditions qu’il

faut imposer au niveau des frontiéres du systéme multicouche.

Courant sortant, I=0 e
y e Résistivité de la peau
S e, /-

Peau isotrope

it a'
= Tissu adipeux isotrope ;?—;
S 3
® , =~
= Muscle anisotrope
isolant

FI1GURE 3.7 — Conditions aux limites et initiales du modéle multicouche dans Comsol

— Sur les deux co6tés (couleur rouge), on impose la condition aux limites de type isolant, c’est

a dire qu’il n’ y a pas de courant qui passe a travers ces deux frontiéres ou que I'on néglige

12. Attention Comsol utilise ses propres notations qui ne sont pas celles de la thése, exemple Q; = I (2)
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les fuites de courant sur les bords du systéme.

— Sur le bas, on impose également une condition isolante, c’est & dire que le courant ne passe
pas en dessous de la région du muscle.

— A linterface muscle-tissu adipeux, on impose le potentiel transmembranaire (PA). Par
continuité, le courant passe alors dans les autres milieux jusqu’aux électrodes.

— Au niveau de linterface électrodes-peau (couleur bleue), on impose la conductivité de la
peau qui correspond en réalité & la résistivité de celle-ci, ce qui permet de prendre en
compte dans Comsol I’effet de "peau‘.

— Sur la limite supérieure des électrodes (couleur verte), on impose un courant sortant nul

pour simuler un systéme d’entrée & forte impédance.

Nous devons également donner les valeurs des constantes qui interviennent dans la simulation

dans une fenétre dédiée a cet effet. Les constantes sont résumées dans le tabelau 3.1 ci-dessous :

Nom | Expression Valeur Description

v 4 4 Vitesse de conduction de la fibre
ZPA -0.01 Largeur du PA

A A 96.10V/m? Parametre du PA

B B —90.1073V Paramétre du PA
Lda A 1.1073m Paramétre du PA

TABLE 3.1 — Les constantes du modéle multicouche de la figure 3.5

L’utlisation de Comsol exige que les unités des parameétres ou constantes soient en unité SI.
Le point d’innervation z; de la fibre musculaire est situé au niveau de la plaque motrice. Une
fois que 'on a les constantes, on peut par conséquent déterminer ’expression de 'abscisse de la
position du PA au cours de la propagation. Elle met en relation certains parameétres du modéle.
La description de la naissance et la propagation du PA améne & définir une nouvelle variable Z
(repére mobile) par I’équation 3.1.

Z =z—ut (3.1)
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Dans le cas général ou le point d’innervation est situé au point d’abscisse z; différent de 0, la

valeur Z est donnée par I’équation 3.2
Z=2z—2z —vt+zpg (3.2)

On note qu’a t=0 et z; = 0, Z et z sont confondus. Cette formulation reprend le concept utilisé

dans le chapitre 2 (figure 2.5).

3.4.4 La source de courant

D’aprés la littérature, le PA et la densité de courant membranaire peuvent 'un ou l'autre
étre considérés comme la source du champ électrique. Nous avons ainsi deux possibilités pour

décrire la génération du courant dans le systéme :

1. soit nous imposons le PA, V,(z) sur la couche externe du muscle :
Vi (2) = A(z)%e*/* + B (3.3)

2. soit nous imposons la source de courant dans la région musculaire :

In (2) = Az <6 - 6§ + (§>2> e~/ (3.4)

L’équation 3.4 représente la dérivée seconde de ’équation 3.3 par rapport & z. Dans le cadre
de notre travail, nous choisissons d’imposer le PA & la surface du muscle, c’est la premiére
possibilité. Afin de reproduire le principe de modélisation proposé sur la figure 2.5, nous faisons
la formulation suivante proche de celle de la méthode analytique

~ Pour t >0, si (2 > 2 + vt + zpa), alors Vy,(2) = (A(Z)3exp(—(2)/\))U(z — z) + B

— Pourt <=0, V,,(Z) =B
ou U(z — z;) est la fonction porte. La figure 3.8 montre ’approche de modélisation de la propa-
gation du PA le long de la fibre musculaire du systéme multicouche telle que nous 'avions décrit
dans le chapitre 2 (figure 2.5) a la différence que, ici, nous utilisons le PA en montrant que la
partie qui est & droite du lieu d’innervation. Au temps t=0 le PA n’existe pas encore, le PA est

au repos. Au temps t=0.5 ms, le PA commence & apparaitre vers la droite, nous voyons juste un
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0.04

-0-1 H : H H H
-001s  -001  -0005 0 000s 001 0015 002 0.025
Propagation suivant l'axe (z) enm

FIGURE 3.8 — Approche de la modélisation de la propagation du PA a l'aide des éléments finis
pour 6 temps différents, ici en ms.

petit bout. Au bout d’un certain temps t=2 ms, le PA existe presque de fagon compléte a droite
sur les z positifs, c’est la naissance. Au temps t=>5, le signal s’est déplacé, c’est la propagation.

Ci-dessous (figure 3.9), nous présentons le PA en trois dimensions qui existe de maniére virtuelle
a gauche de z = 0 mais que l'on représente ici en trait plein . Avec le modéle Comsol de source

« COMSOL Movie Player

Time=0

Mac; 0.0394
Surface: Electric potential [¥] Height: Electric potential [v]

2]

Min: -0.0921

5 ) @i

|

FIGURE 3.9 — Répresentation tridimensionnelle du PA Dans Comsol.
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de courant décrit ci-dessus, on retrouve bien I’évolution dans le temps et dans I'espace du PA.
Nous avons fabriqué un film qui traduit cette propagation de fagon trés claire ol nous retrouvons
des valeurs correctes en temps et en amplitude du PA. Ayant validé la modélisation de la source
de courant dans Comsol, on peut aborder maintenant la modélisation 2D de la cage thoracique.
Dans la suite du travail, nous tenons compte de I'inhomogénéité en introduisant une céte dans les
muscles intercostaux avec un volume conducteur plus ou moins complexe (la cage thoracique).
Cette méthode permet de voir le passage des lignes de courant, mais aussi d’estimer 'atténuation
des potentiels au travers de la cage thoracique. Nous réduisons ensuite le domaine d’étude (cage

thoracique) pour mieux étudier I’aspect d’inhomogénéite.

3.5 Modélisation de la cage thoracique traitée a 1’aide des élé-

ments finis

Comme nous 'avons dit, I’'objectif de ce chapitre est de voir ’atténuation du signal diaphrag-
matique, mais cette fois-ci en prenant en compte 'inhomogénéité, c’est & dire la présence des cotes
et d’autres organes et tissus de la cage thoracique. Nous proposons alors de construire un mo-
déle de cage thoracique, intégrant certains élements anatomiques et leurs propriétés électriques.
Ceux-ci délimitent le domaine dans lequel pourrait étre percu le signal EMG diaphragmatique.
En imposant une source de courant dans le diaphragme a l'intérieur de la cage thoracique, il est

possible de voir ’atténuation du signal diaphragmatique en fonction :
1. des tissus traversés et de la distance parcourue par le signal
2. des variations de la géométrie du systéme de détection (les électrodes)

Ce sont les deux cas d’études envisagés dans cette partie du travail.

3.5.1 Cage Thoracique : Volume Conducteur

On peut imaginer des techniques trés variées pour construire des modéles bioélectriques a
partir de données d’imagerie. L’application peut nécessiter dans certains cas une trés grande
précision, ce qui demande & la fois une bonne qualité des données de départ ainsi qu'un soin

particulier dans la méthode de construction. En ce qui nous concerne, compte-tenu du caractére
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trés préliminaire de ces travaux sur données d’imagerie, c’est essentiellement un parti pris de
simplicité qui a été retenu. Si le premier modeéle obtenu a ’aide des techniques présentées permet
d’aboutir & des résultats probants, il sera possible de ’améliorer, afin de se rapprocher le plus
de la réalité. Nous créons un modéle numérique du volume conducteur de la cage thoracique,
volume & travers lequel se propage le signal EMG diaphramatique. Nous nous proposons ici
d’analyser l'influence des cotes sur une mesure EMG de surface pariétale. La figure 1.12 illustre
les dérivations qui peuvent étre utilisées pour une telle mesure. Les positions d’intéréts sont ici les
positions Sax et Sant (configuration simple différentielle ou chaque paire d’électrodes représente
une mesure). Les positionnements proposés supposent un effet de la cote sur la perception du
potentiel par I'électrode. L’idée sous-jacente des auteurs est que la cote agit comme un ’écran
électrophysiologique’ et que la mesure simple différentielle se réduit & une mesure monopolaire.
Cette approche reste toutefois empirique et rien dans la littérature ne permet de vérifier cette hy-
pothése. Nous proposons dans ce travail d’évaluer la plausibilité de cette derniére. Pour cela nous
proposons ici d’utiliser une image de Visible Human Project, a travers laquelle nous identifions
des organes de la cage thoracique.

La question adressée par ’analyse de I'influence des cotes sur une mesure électrophysiologique
de surface est un probléme de modélisation 3D complexe. La complexité tient principalement &
la variété et géométrie des tissus qui composent le milieu de conduction constitué par le tronc.
Dans cette premiére étape d’un travail qui vise & terme & la simulation compléte d’une mesure,
nous proposons une approche qui se base sur plusieurs niveaux de simplification. Ces différents
niveaux sont représentés par :

— DP'extraction d’hypothéses anatomiques permettant de réduire le niveau de complexité lié a

la description du milieu de conduction,

— D’extraction de paramétres d’influence génériques afin de permettre I’analyse du probléme
indépendamment de toutes spécificités anatomiques liées a un sujet donné,

— la réduction du muscle & une seule fibre afin de ne pas prendre en compte la nature interfé-
rentielle du signal EMG (source unique et localisée permettant la mesure de l'atténuation
des potentiels au travers du milieu de conduction),

— la réduction du volume d’analyse au volume réellement affecté par les lignes de courant

engendrées par le systéme source-électrodes de mesure (approche ’petit volume’),

90



3.5. Modélisation de la cage thoracique traitée a ’aide des éléments finis

— le choix de la simulation d’une mesure monopolaire afin d’analyser si le potentiel d’une
électrode varie significativement si elle est placée sur un espace intercostal ou en regard
d’une cote,

— l'identification d’hypothéses permettant la réduction de la dimension du probléme afin
d’optimiser les temps de calculs (passage en 2D).

Etudions tout d’abord I'image tirée de Visible Humain Project, ceci nous permettra de justifier

le dernier point cité ci-dessus (la reduction du domaine d’étude).

3.5.2 Le modéle numérique de la cage thoracique dans Comsol Multiphysics

Fi1GURE 3.10 — L’image de la cage thoracique d’aprés Visible Human Project

La figure 3.10 représente en deux dimensions le volume conducteur comprenant le diaphragme
et d’autres tissus de la cage thoracique. Il s’agit d’une section verticale obtenue par coupe to-
mographique effectuée sur un cadavre dans le cadre du Visible Human Project (2006). L’image,
figure 3.10 a été dans un premier temps transférée vers Comsol Multiphysics en utilisant Comsol
Script (Annexe A a la page 123) pour charger 'image afin de l'exporter. L’image importée com-
portait comme on peut le voir sur la figure 3.11 un grand nombre de défauts, ce qui posait des
difficultés pour répérer les différents organes. Celle-ci ne peut pas étre utilisée telle quelle pour la
modélisation. Si I'on voulait imposer des conditions aux limites ou renseigner chaque domaine de
cette figure, ce serait impossible. C’est pourquoi, par la suite, le schéma a été amélioré et simplifié.

On a d’abord uniformisé la densité optique de chaque organe en les redessinant manuellement
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FIGURE 3.11 — L’image chargée par Comsol Script

pour en faire un objet Comsol de propriété physique uniforme et isotrope. La détermination
des contours a été faite en se basant sur 'image en couleur de la figure 3.10 ou l’on identifie
visuellement le contour des organes. Nous avons alors par une technique de calque, généré la

figure 3.12. En comparant les figures 3.11 et 3.12, on voit que les éléments la cage thoracique

FiGURE 3.12 — L’image de la cage thoracique simplifiée et concue pour la simulation. 1-le
diaphragme, 2-le cceur, 3-la crosse aortique, 4-les poumons, 5-Les cotes, 6-les intercostaux, 7-
I’cesophage, 8-1a veine cave supérieure, 9-le tissu adipeux, 10-la peau

sont faciles & répérer dans la derniére. Nous avons gardé de la figure 3.12 que les parties qui

nous intéressent, c’est & dire le diaphragme qui fait ’objet de notre étude et d’autres organes
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proches de celui-ci. Le foie et les intestins sont par exemple des conducteurs, mais on néglige leur
influence ici puisque nous ne considérons que certains organes situés au dessus du diaphragme.
On aboutit ainsi & un modeéle 2D de la cage thoracique conduisant & une premiére approche
numeérique simple. Les paramétres physiologiques des tissus (tableau 3.2) sont en accord avec les

données de la littérature [Gabriel et al., 1996, Adler, 1995].

Tissus Conductivité (S/m)
Muscle diaphragmatique | R, = 5 sans unité
Muscle cardiaque 0.1
Tissus pulmonaires 0.06 - 0.12
Tissus adipeux 0.03
Os (cote) 0.02
Sang 0.6
Peau 0.004

TABLE 3.2 — Conductivité électrique des différents tissus utilisés dans le modéle de la cage

thoracique

Dans ce tableau, on peut retenir que les meilleurs conducteurs sont le sang tandis que la
peau a une faible conductivité. Sur la figure 3.13, nous apergevons en rouge le diaphragme (sous
domaine 5) avec la prise en compte de son anisotropie : les conductivités (longitudinale o,, = 0.5
et transversale o,, = 0.1), on parle d’anisotropie diagonale dans Comsol. Nous voyons également
a ’aide de la fleche en bas & gauche, ’endroit o le diaphragme pariétal est excité. Le choix du
lieu d’excitation est ici arbitraire et ne conditionne pas la valeur du facteur d’atténuation du

potentiel que nous cherchons & évaluer.

Les hypothéses du modéle

Pour la simulation du modéle de la cage thoracique, les hypothéses faites peuvent se résumer

de la maniére suivante :

1. la région musculaire diaphragmatique contient une seule fibre musculaire. Cette idée re-

prend I'hypothése faite dans le modeéle analytique ot nous avions assimilé le diaphragme a

93



Chapitre 8. Modélisation de la cage thoracique a l’aide des éléments finis

| Subdomain Settings - Conductive Media DC (dc)

Equation
-Pd(oTV - I = dQ. i
% Ir
Subdemaing | Groups Physics | Init | Element
Subdomain selection Material properties and sources
1 Al Library material: -
; | (=)
3 Quantity Value,/Expression Unit Description
4 P !:I _I_D Afm? External current density
o o NS et
7 d 0,001 m Thickness
& | Conductivity relation: | conductivity "
v
2 = o 0.50.1 Sfm Electric conductivity
Group:
0.5 |
[ Select by group lot
[] Active in this domain Anisotropy: .Dwagunal i
o [t oo [P0 ]|
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Point d’excitation du
diaphragme pariétal

FIGURE 3.13 — Prise en compte de ’anisotropie du diaphragme dans Comsol.

une fibre musculaire unique,

2. L’excitation a lieu & la capacité résiduelle fonctionnelle (nous utilisons les conductivités

électriques correspondantes),

3. le domaine de conduction du courant électrique est limité au thorax qui est considéré

comme un milieu conducteur hétérogeéne,
4. Despace situé entre les organes identifiés est assimilé & du tissu adipeux (figure 3.14),
5. les dimensions des organes ne varient pas dans le temps,
6. les conditions aux limites ne changent pas dans le temps,

7. les électrodes de détection sont en Argent,

Ces hypothéses simplificatrices sont discutables, mais & ce stade de travail, dans le cadre de la
modélisation, elles sont nécessaires. De toute fagon, présentement aucun outil de modélisation ne

permet de prendre en compte toutes les réalités des organes de la cage thoracique. Les hypothéses

pourront étres revues dans un deuxiéme temps.
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Fibre du diaphragme
pariétal

FIGURE 3.14 — Conditions initiales et aux limites du modéle de cage thoracique dans Comsol.

Conditions initiales et aux limites de la cage thoracique

La figure 3.14 montre les organes pris en compte et permet de définir des conditions aux

limites. Les conditions initiales et aux limites sont définies comme suit :

— Le PA est imposé a la surface de la fibre du diaphragme pariétal (figure 3.14) : c’est la
source de courant.

— Le bas et le haut (AF et CD) de la cage thoracique sont supposés isolants, c’est a dire pas
de courant qui passe & travers ces frontiéres.

— Sur les cotés droit et gauche (ABC et DEF), nous prenons compte de la conductivité de la
peau a 'aide d’une résistance distribuée.

— L’électrode de référence est placée sur la peau, on la suppose au potentiel zéro (la terre).

— A lintérieur de la cage thoracique, il y a une continuité électrique entre tous les différents
organes.

— Pour I’électrode active, comme pour le systéme multicouche, on impose un courant sortant

nul.
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On rappelle que dans cette premiére version du travail, 'inhomogénéité du milieu situé en dessous

du diaphragme n’est pas prise en compte. On l'identifie arbitrairement & un milieu adipeux.

Source de courant

La source du courant est le PA appliqué dans la fibre du diaphragme pariétal. A partir du
diaphragme et par conduction le courant se propage dans toute la cage thoracique. L’équation 3.3
sera discretisée tout au long de la surface de la fibre diaphragmatique, de la méme maniére que
les conditions imposées au systéme multicouche. Cette fois-ci la direction de ’axe de la fibre est
verticale, c’est celle du pariétal (figure 3.14). Comme on le verra par la suite, la fibre est placée
sur les z négatifs, ceci n’influe pas sur les potentiels mesurés. Dans la suite du travail, nous prévi-
légions le recueil sur le coté gauche, nous excitons le pariétal gauche de la fibre diaphragmatique
mais sans étre trop proche du bord pour éviter les effets de bord. Ce systéme électrique semble
donc étre décrit parfaitement.

Avant d’aborder les résultats de 1’étude effectuée sur la cage thoracique compléte, nous présentons

le maillage du modele obtenu a ’aide de Comsol (figure 3.15). Le maillage présenté figure 3.15

‘QQOOOQ
%
e

FIGURE 3.15 — Maillage automatique obtenu a I'aide de Comsol

est obtenu automatiquement & 1’aide de Comsol 3.5. La qualité du maillage est satisfaisante, sa
statistique est la suivante :
— Le nombre d’éléments est de 7637,

— Le nombre de triangles est de 7637,
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— Le nombre de points est 3867.

3.5.3 Reésultats préliminaires

Malgré une cage thoracique aussi complexe, le calcul sous Comsol demande quelques secondes
sur un Intel(R)Pentium(R)Dual CPU E2180 de 2Go de Ram.
Pour justifier la stratégie que nous adoptons pour le futur concernant la maniére et le choix des
parameétres a étudier, nous explorons certains phénomenes tels que lignes de courant et potentiels

électriques dans la cage thoracique.

Intensité du courant dans la cage thoracique

La distribution des lignes de courant dans la cage thoracique qui apparait sur la figure 3.16
est surprenante et témoigne tout l'intérét de la modélisation & 1’aide des éléments finis. Le cou-
rant provenant du diaphragme se propage dans toute la cage thoracique. Puisque la peau a
une conductivité, les lignes de courant la traversent et sont recueillies par les électrodes pla-

cées sur la peau. En observant la figure 3.16, on remarque que les lignes de courant s’éloignent

_7 G - .
f q N e\
oy 1
\ ‘\\\
' b, N
gl g D |6
| 8! ! ‘ Q o
BIN 0 U
M1 LA | y 11 S |0
1§ p—r o |(} ’ { e 11| e [
u. e "‘-\..\. il A | S —— .'.
; W~ e - ~ Y|
— T —— —
2 ms) (2.8 ms)

FiGURE 3.16 — Distribution de lignes de courant dans la cage thoracique aux temps t=0, 1.2, 2
et 2.8 ms. Les fleches noires indiquent I’endroit oul le diaphragme est excité
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progressivement du lieu d’excitation dans le temps. On a 'impression que les lignes de courant
dévient quelques fois ou non les cotes. Lorsque I'on regarde ’animation du passage des lignes
de courant, on voit effectivement que des lignes de courant passent & travers les cotes. Ceci té-
moigne 1'utilité encore une fois de plus d’étudier, I'influence des cotes afin de vérifier la théorie
de [Verin et al., 2002b|, qui consiste a dire que la cote peut étre considérée comme référence de
mesure. A travers I'image de la distribution des lignes de courant dans la cage thoracique, une
question se pose : Faut-il modéliser vraiment toute la cage thoracique pour voir 'influence d’une
cote ? Pour répondre & cette question, nous avons tenté de délimiter les zones ou la densité de
courant est forte. La figure 3.17 ci-dessous montre la répartition des densités de courant dans

certaines gammes de densité de courant données au temps t= 60 ms. La figure 3.17-(a), qui

OO,

3

Y
0
0
A
A
R
A
W
A

(© (d)

FIGURE 3.17 — Repartition de densité de courant par gammes & t=60 ms. (a)- gamme de 0.1 & 2
A/m?2, (b)-gamme de 0.01 & 2, (c)- gamme de 0.005 & 2 et (d) gamme de 0.0005 & 2 A/m?. Les
zones blanches indiquent les régions oul le courant est hors gamme.

représente la gamme de densité de courant supérieure a 0.1 A/m? témoigne que les densités de
courant les plus fortes se trouvent dans la région proche du lieu d’excitation du diaphragme. Les
autres figures 3.17-(b),(c) et (d), autrement dit lorsque 1’on élargit la gamme de répartition des

densités de courant montrent, que la région du bas du diaphragme est atteinte par de tres faibles
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densités de courant par rapport & celles au dessus du diaphragme. Avec les gammes de densités
de courant fortes, nous remarquons pour la figure 3.17-(a) qu’il n’ y a pas de courant en dessous
du diaphragme. Pour la figure 3.17-(b), nous remarquons qu’il n’ y a pas de courant dans le
cOté droit de la cage thoracique. On peut par conséquent en déduire qu’il n’y a pas besoin de
modéliser toute la cage thoracique si I'on veut simplement voir I'influence des cotes au niveau
des intercostaux gauches de la cage thoracique. D’oil la possibilité d’une restriction du domaine
d’étude. Nous avons tout de méme souhaité explorer d’avantage la cage thoracique pour appuyer
cette premiére conclusion en réalisant des coupes de sections susceptibles de donner d’autres

informations électrophysiologiques.

3.5.4 Analyse de signaux a l’intérieur de la cage thoracique

Le but de ce paragraphe est de voir la distribution des densités de courant et du potentiel
électrique a lintérieur de la cage thoracique. Ceci nous permet d’estimer les comportements

électrophysiologiques des organes les uns par rapport aux autres.

Coupes de sections et calcul de signaux dans la cage thoracique

La figure 3.18 montre la cage thoracique a l'aide de laquelle, nous réalisons des coupes de
sections suivant les directions BA, DC, BC, AD pour voir la répartition de la densité de courant
et du potentiel électrique. Les points rouges sur la figure nommeés C2, C3, C4, C5 et C6 nous
permettent de calculer les signaux en ces points pour voir l'effet d’atténuation du signal avec la
distance. Nous regardons également la répartition de densité de courant dans le cceur et dans le

poumon droit en faisant une coupe de section suivant la direction de BC.

Coupes de sections suivant BA, DC, BC, AD

La figure 3.19 montre ’évolution de la densité de courant sur 1lms que l'on a réalisé a ’aide
de la coupe suivant la droite BA de la figure 3.18. Nous observons pour le temps t = 1 ms,
une forte amplitude de la densité de courant au point d’abscisse (z=-0.07 m) proche de la fibre
diaphragmatique du pariétal. Nous remarquons une atténuation rapide de ce pic de courant
lorsque 'on s’éloigne du diaphragme. Pour le temps t=2 ms, 'atténuation de la densité de

courant est beaucoup faible que pour t = 1 ms. Par contre & part le début du signal vers la
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FIGURE 3.18 — Cage thoracique avec les sites de calculs des signaux en points rouges et les coupes

de sections BA, DC, BC, AD.
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FIGURE 3.19 — Evolution de la densité de courant totale sur 1 ms (coupe de la section BA)
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gauche (indiqué par le cercle), les deux signaux gardent la méme forme suivant la direction
de la droite BA. Nous constatons un genre de saut dans les signaux, ceci est dii certainement
au fait que lors de la coupe BA, on passe successivement & travers les cotes et les espaces
interconstaux. Donc c’est la variation de conductivité entre codtes et espaces intercostaux qui
pourrait expliquer ces sauts. Nous pouvons conclure ici que l'atténuation a lieu dans les toutes

premiéres millisecondes et que le maximum d’amplitude est proche du diaphragme pariétal. La
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FIGURE 3.20 — Evolution de la densité de courant totale sur 1 ms (coupe de la section DC)

figure 3.20 montre ’évolution de la densité de courant de la coupe de section suivant DC. La
nous remarquons aussi que pour le temps t= 1 ms, ’amplitude de la densité de courant est plus
forte que pour t=2 ms. Les deux courbes gardent la méme forme suivant la direction de la droite
DC. Lorsque I’on compare la figure 3.19 et celle de la figure 3.20, nous voyons que la derniére a
une densité de courant prés de mille fois plus faible, ceci est di au fait que la coupe DC est plus
loin de la fibre diaphragmatique du pariétal. Une remarque assez importante est que les signaux
des deux coupes BA et DC ont une similitude de forme. La figure 3.21 montre la coupe de section
suivant BC. Cette coupe est perpendiculaire aux deux premiéres coupes (BA et DC) mais est
proche du diaphragme. Ici les deux signaux pour les deux temps t=1 ms et t=2 ms ont a peu

pres la méme forme. Tout comme les cas précédents, la densité de courant est plus forte pour
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FIGURE 3.21 — Evolution de la densité de courant totale sur 1 ms (coupe de la droite BC)

la toute premiére milliseconde et s’atténue avec le temps et dans ’espace lorsque l'on s’éloigne

de la fibre diaphragmatique du pariétal. La figure 3.22 montre la coupe de section suivant la
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FIGURE 3.22 — Evolution de la densité de courant totale sur 1 ms (coupe de la section AD)
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droite AD, également perpendiculaire aux coupes (AB, CD) mais paralléle & BC. Elle est loin du
diaphragme, ce qui traduit ’amplitude faible de cette densité de courant par rapport au cas de la
figure 3.21 qui est plus proche de la fibre du diaphragme pariétal. Contrairement aux coupes BA
et DC, les coupes BC et AD n’ont pas du tout la méme forme du fait que les régions traversées
sont différentes.

Les 4 figures 3.19, 3.20 3.21 et 3.22 montrent les résultats des graphes de densités de courant
suivant les 4 directions BA, DC, BC et AD. Ils justifient qu’il y a un intérét de se rapprocher de

la fibre du diaphragme pariétal lorsque 'on veut détecter un signal forte de amplitude .

Evolution de la densité de courant dans les organes
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FIGURE 3.23 — Evolution de la densité de courant dans le coeur (coupe horizontale)

Au dela de faire des coupes dans la cage thoracique ou ’on peut couper plusieurs organes
a la fois, nous avons choisi de regarder la densité de courant dans certains organes, notamment
dans le cceur et dans le poumon gauche. La figure 3.23 montre la coupe de section horizontale
de la densité de courant réalisée dans le coeur. L’évolution de la densité de courant est observée
durant 3 ms. Les signaux pour les trois différents temps 1, 2 et 3 ms ont la méme forme, mais

nous observons ici également une atténuation de ceux-ci avec le temps. La forme des signaux
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semblent décrire la forme que nous avons donné au cceur. Nous remarquons une atténuation
brusque des signaux lorsque I'on quitte la zone qui délimite le coeur. cela est die au fait que le

coeur est trés conducteur par rapport a la zone située a coté (le tissu adipeux). La figure 3.24
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FIGURE 3.24 — Evolution de la densité de courant dans le poumon (coupe horizontale)

montre I’évolution de la densité de courant dans le poumon gauche, la forme des signaux est
la méme pour les trois temps de la durée de l'observation. Tout comme dans le ceceur, le signal
s’atténue avec le temps. L’ordre de grandeur de la densité de courant dans le cceur et dans le
poumon est le méme, mais la densité de courant dans le ceeur est & peu prés égale & deux fois
celle du poumon. Ceci est certainement da a la forte conductivité du ceeur par rapport a celle

du poumon.

Potentiels électriques en fonction de coupes

L’information électrophysiologique & tirer de I’étude de I’atténuation du signal diaphragma-
tique peut provenir également des graphes de potentiels électriques. Les figures 3.25 et 3.26
tracent I’évolution du potentiel électrique suivant les coupes BC et AD, 'observation est faite
durant 2 ms. La direction des deux coupes est paralléle. Ici également, nous pouvons remarquer

I’atténuation du signal dans le temps et dans I'espace. Les formes des signaux différent du simple
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FIGURE 3.25 — Potentiel électrique & deux temps différents (coupe de la section BC)
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FIGURE 3.26 — Potentiel électrique & deux temps différents (coupe de la section AD)

fait que les coupes ne sont pas réalisées dans les mémes organes. La aussi, tout comme pour les

densités de courant, nous observons que les signaux ont une amplitude plus forte lorsque I'on est
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proche de la fibre diaphragme pariétal (BC est plus proche du diaphragme que AD).

Calcul de signaux sur les cotes, c6té fibre du pariétal excité

CI T T T T T
6
L Cs
4
C3
'0.07 H H H H H
0 1 2z 3 4 5 &
Temps (s) 103

FIGURE 3.27 — Atténuation des signaux de potentiels calculés aux points C2, C3, C4, C5 et C6
de la figure 3.18.

Nous avons vu précedemment que la zone ot la densité de courant est la plus forte dans la cage
thoracique, est le coté gauche lorsque 'on regarde la cage thoracique en face. Nous avons donc
calculé les valeurs des signaux sur les cotes de ce coté (figure 3.18). Nous observons en figure 3.27
une atténuation des signaux le long des cotes lorsque 'on s’éloigne de la fibre du diaphragme
pariétal. Les potentiels montrent I’atténuation des signaux le long de la région costale . Entre C2
et C6, il y a un rapport d’a peu prés 4, ce qui montre ’atténuation du signal lorsqu’on s’éloigne
du diaphragme. Les valeurs d’amplitude et de durée des potentiels sont correctes.

Les résultats sont intéressants dans la mesure ot ils nous renseignent sur ’atténuation du signal
diaphragmatique lorsque 1’on s’¢loigne du diaphragme d’une part mais d’autre part, ils nous
indiquent également que 1’on peut resteindre le domaine d’étude de la cage thoracique en ne
retenant que les zones ou la densité de courant est la plus forte. Ce sont ces deux arguments qui

guident notre choix afin de réduire le domaine & étudier au co6té gauche de la cage thoracique
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proche de la fibre du pariétal.

3.6 Etude du domaine restreint de la cage thoracique : cas du

diaphragme pariétal
3.6.1 Proposition d’un modéle 3D simplifié

Source :fibre musculaire

Electrode active

Ciate
Muscle intercostal Peal

HE X

Electrode de
référence
0.0

we g, direction de la
cite

4
v—'{ ¥es-y, direction delafibre

4

FiGURE 3.28 — Modéle 3D retenu

Nous avons vu avec les résultats obtenus dans le cas de la cage thoracique complexe, que
I’on pourrait ne pas avoir besoin de modéliser toute la cage thoracique pour étudier 'influence
des cotes sur 'atténuation du signal diaphragmatique. Nous restreignons donc la géométrie a un
domaine plus étroit. Cette nouvelle géométrie, tout comme dans le cas du modeéle analytique est
configurée en s’inspirant de l'image IRM (figure 3.29). Cette image a déja été commentée dans
le modéle analytique otl nous tenions compte du diaphragme crural avec le positionnement des
électrodes dans I'cesophage. Cette fois-ci nous calculons les signaux du diaphragme pariétal avec
une électrode de surface (configuration monopolaire). C’est sur celle-ci que nous nous basons
pour créer avec Comsol Multiphysics, une géométrie qui elle, sera un peu simplifiée et plus locale

(figure 3.28).
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Flectrode

Fibredu diaphragme pariétal

Ficure 3.29 - Image IRM pour positionner la fibre du diaphragme pariétal.
D’apres [Similowski et al., 1996] et modifiée ici avec I'indiquation de la fibre et 1’électrode.

Nous détaillons, dans la logique énoncée précédemment, les éléments de simplification prin-

cipaux sur lesquelles il se base :
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— le milieu de conduction est simplifié et constitué de deux couches. La premiére, dans laquelle

sont 'noyées’ la fibre et les cotes représente le milieu musculaire. Nous considérons ici que
les muscles diaphragmatiques et intercostaux se juxtaposent pour former un continuum. Ils
sont considérés comme ayant les mémes conductivités et une méme orientation de fibres.
Cette orientation est celle imposée par les fibres diaphragmatiques qui sont supposées,
au niveau pariétal, paralléles au plan de la peau et selon 'axe Y de la figure 3.28. La
configuration des fibres qui composent les différents muscles intercostaux est plus complexe.
L’hypothése faite ici permet de retenir que les fibres musculaires sont, indépendamment de
leur orientation, dans un plan perpendiculaire au trajet supposé des lignes de courant (un
axe qui passe par la source et ’électrode de mesure). Ceci est important du point de vue
électrique et permet de tenir en compte de facon réaliste de ’anisotropie de ce milieu de
conduction. On peut rappeler ici que la conductivité transversale d’une fibre est inférieure

a sa conductivité longitudinale. Enfin, la deuxiéme couche est constituée de la peau a la
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surface de laquelle seront disposées les électrodes (considérées parallélépipédiques).

— Concernant la modélisation des cotes, ’hypothése principale que nous proposons ici est
une invariance selon un des axes de la représentation (axe Z). La cote peut en effet étre
percue par la fibre et les courants qu’elle génére, comme un ’obstacle infini’ selon cet
axe. Cette hypothése semble vraisemblable du point de vue anatomique si on compare
certaines dimensions des cotes et de la fibre. Le diamétre de la fibre est négligeable devant
la longueur de la cote (disposées perpendiculairement 1'une par rapport a l'autre). La
plausibilité électrique de cette hypothése repose sur la nature ’localisée’ de la mesure EMG
de surface. Le systéme constitué de la source et des électrodes de mesure engendre des
effets qui peuvent étre considérés comme locaux relativement & la longueur d’une cote.
Cette hypothése nécessitera une vérification sur le modeéle simplifié proposé. Nous devons
confirmer que la dimension retenue de la cote selon ’axe Z, permet d’obtenir des densités
de courants négligeables & ces extrémités. Bien entendu cette dimension doit garder une
cohérence physiologique et il est souhaitable qu’elle n’excéde pas la distance entre les
positions Sant et Sax de la figure 1.12. Le modeéle des cotes est ainsi choisi cylindrique.
Une section circulaire est discutable, mais fait référence & un modéle déja employé dans la
littérature pour modéliser un os [Kuiken et al., 2001, Lowery et al., 2002]. La longueur du
cylindre est choisie en cohérence avec 'hypothése d’invariance précédente (I’axe du cylindre
est disposé selon I’axe Z). L’ensemble suppose que le rayon de courbure des cotes est un

paramétre non déterminant (considéré comme nul sur la longueur du modeéle).

Les valeurs des différents parameétres du modéle 3D retenu sont données dans le tableau 3.3.
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Paramétres | Longueur Diameétre ou largeur (mm) Conductivité
(mm) (S/m)

codte 30 10 Isotropique =0.04

Peau Epaisseur = 0.01 Isotropique
=0.004

Fibre mus- | 150 200pum

culaire

Muscle Distance fibre musculaire-peau = 20 | Anisotrope (o, =
0.5, oo = 0.1,
o, =1)

Electrode 1.1073m Paramétre du PA

(Argent)

TABLE 3.3 — Les Paramétres pour les modéles 3D et 2D.

FIGURE 3.30 — Analyse de la répartition des densités de courant (8 ms apres I'excitation) dans
un volume de conduction dont la dimension selon ’axe Z est 0.3 m. Les densités de courant

représentées sont comprises entre 0.08 et 1 A/m? (marquage en couleur).
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La figure 3.30 représente la répartition des densités de courants obtenues lors de la dépola-
risation de la source. Pour cette simulation, la longueur choisie pour le modéle selon 'axe Z est
de 0,3m. Nous pouvons vérifier ici la localisation selon l’axe Z du phénomeéne. Le modele de la
figure 3.28 permet donc de prendre en compte '’hypothése d’invariance en Z du milieu de conduc-
tion. En résumé, les dimensions finalement retenues pour la longueur de cote et le diamétre de
la fibre sont :

— longueur de la cote (selon I'axe z) : 30 mm

— diameétre de la fibre : 200pm [Fra, 2009, Monod. H, 2003].

Ces valeurs sont cohérentes du point de vue physiologique. Dans cette nouvelle configuration,

nous étudions :

1. L’influence du diameétre de I’électrode active par rapport & celle de la cote sur ’atténuation

du signal diaphragmatique.
2. L’influence de la présence d’une cote ou non sur l'atténuation du signal diaphragmatique.

Par contre, ici contrairement au modéle analytique ou au modéle simple multicouche, la détection
est faite de maniére monopolaire avec une électrode active placée prés de la source et une électrode
de réference placée a une distance suffisamment grande pour que son potentiel ne soit pas affectée
par la source de courant. La source de courant et les conductivités électriques des tissus sont

définies comme dans le cas de la cage thoracique compléte.

3.6.2 Protocole de 1’étude de l’effet de la cote sur la mesure du signal EMG

diaphragmatique de surface

Le protocole de simulation est présenté comme suit :

— Cas 1 : Pour étudier I'influence de I’électrode, nous faisons varier le diamétre de I’électrode
active en regard de la cote, de 2 & 20 mm, alors que le diamétre de la cote (10 mm) est
figé. Donc le rapport cote-électrode va du simple au double.

— Cas 2 : Pour étudier l'influence de la présence d’une cote, nous gardons les mémes géo-
métries que celles du cas 1 mais en supprimant la cote en regard de 1’électrode active de
mesure .

— Cas 3 : Nous éloignons un peu la cote de I’électrode active de mesure (environ 4 mm).
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3.6.3 Meéthode de calcul de I’influence des paramétres

— Pour estimer ’atténuation du signal diaphragmatique, nous calculons le potentiel pic & pic
Vpp du signal pour chaque mesure. Pour trouver Vpp, nous transformons le fichier Comsol
générant par exemple la figure 3.31 en un fichier texte, qui ensuite est sauvegardé sous Excel.
Ensuite, avec les fonctions d’Excel, nous pouvons calculer le minimum et le maximum de
chaque signal pour en déduire le Vpp comme nous I'avions fait avec le modéle analytique.

— Pour estimer 'effet de la dimension d’une cdte, nous faisons varier le diamétre de I’électrode
en regard de la cote. Avec la variation du diamétre de 1’électrode, nous pouvons en déduire
le rapport des diamétres d’électrodes a 1’aide de la formule suivante :

Da:N

Telec = D (35)

a=10

avec N qui varie de 2 & 20 mm par pas de 2 mm, le diamétre de référence de 1’électrode

active est égale au diameétre de la cote est (¢ = 10 mm). Nous utilisons donc Vpp et

I’équation 3.5, pour tracer la courbe du potentiel pic & pic en fonction du rapport 7ejec.
Notre objectif est de modéliser 'influence, sur le potentiel mesuré, d’une cote placée sur le trajet
fibre-électrode. L’analyse est menée pour différentes valeurs du rapport entre le diamétre de la
cote et la dimension de I’électrode selon ’axe y. Ce rapport représente un facteur d’écran et est
nommeé 7¢... Pour chacune des valeurs choisies, I’électrode est positionnée en regard de la cote.
Nous comparons dans un premier temps, les signaux diaphragmatiques recueillis en présence et
en absence de I'inhomogénéité pour une valeur re.. = 1,2. Cette valeur correspond & une valeur
réaliste si 'on considére des électrodes classiques d’électrocardiographie qui sont réguliérement
utilisées pour les mesures d’EMG de surface. Les figures 3.31 et 3.32 illustrent les résultats. La
premiére remarque qui peut étre faite est que les courbes obtenues affichent un niveau de lissage
qui n’est pas satisfaisant. Cet aspect est du a la difficulté de concilier un maillage adéquat et
compatible avec la taille mémoire du calculateur employé et un temps de calcul non prohibitif.
Les simulations présentées ici, mettent en jeu 3256 nceuds de maillage et 14823 éléments tétra-
édriques. La durée du calcul est de 2 heures avec une machine de Intel(R) Pentium (R) Dual
CPU et 2 GHz, 1.96 Go de RAM.

Nous pouvons cependant percevoir que la présence d’une cote induit une atténuation de l'am-
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FIGURE 3.31 — Potentiel recueilli sur I’électrode active en présence de la cote (reee = 1,2).
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FIGURE 3.32 — Potentiel recueilli sans cote (reec = 1,2).

plitude du potentiel (différence entre Pamplitude créte et la valeur de repos : -90 mV) et la

modification de sa forme (apparition d'un double pic). Ces deux observations permettent de
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conclure, si I'on estime 'atténuation de 'amplitude & quelques 20%, que Veffet d’écran induit

par la cote est significatif et qu’il est donc nécessaire de I’estimer avec plus de précision.

3.6.4 Proposition d’un modéle 2D simplifié :

Afin de rendre possible ’analyse de I'atténuation en fonction de 7., nous proposons de ré-
duire la dimension du modeéle. Une approche 2D, justifiée par la propriété d’invariance du modéle
selon l'axe 7, nous permet de limiter le cout de calcul des simulations. Le modéle 2D proposé
n’est autre qu’une coupe, selon 'axe 7, du modéle 3D précédent. Cette coupe est réalisée au ni-
veau de la fibre et I’ensemble des éléments constituant le modeéle initial s’y trouvent représentés

(figure 3.33).

Electrode de référence —-[

Mlwscle mtercostal

Electrode actre

Cites

Lieu d’excitation de la
fihre

FIGURE 3.33 — Représentation restreinte de la cage thoracique (Cas de la cote proche de 1’élec-
trode active).

De la figure 3.29 simplifiée, nous en déduisons la figure 3.33 ol nous ne tenons compte que

de deux cotes, des intercostaux et de la fibre du diaphragme pariétal.
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_—

Electrode de référence

Diaphragme
*___.-r—'f pariétal

| __— Cite

Uo7

Electrode active

O

FIGURE 3.34 — Représentation restreinte de la cage thoracique (Cas de la cote loin de 1’électrode
active)

3.7 Reésultats

Juste avant d’aborder les résultats de I’étude de 'influence des cas présentés ci-dessus (modele
2D simplifié), nous montrons quelques résultats préliminaires obtenus a ’aide de la simulation

du cas de la figure 3.33.

3.7.1 Représentation de la propagation du PA en 3D

Les quatre figures ci-dessous montrent 1’évolution du PA en 3D dans le temps et dans I’espace.
Sur la figure 3.35 au temps t=0, nous voyons la surface du domaine en fond bleu qui correspond
a la valeur de potentiel lorsque la fibre est au repos (B=-90 mV), donc le PA n’est pas encore
apparu. Sur la figure 3.36 au temps t—3 ms, nous apercevons 'apparition du PA, c’est la forme que
l'on trouve en réalité. Un peu plus loin au temps t= 9 ms (figure 3.37) nous pouvons remarquer
la propagation du PA. Au cours de cette propagation, nous remarquons que la forme du PA varie
en permanence et dans les deux directions. Celle-ci est da & la présence des tissus environnants
(cote ou région musculaire) qui ne sont pas homogenes en terme de conductivité électrique. Nous

visualisons bien ici la complexité de la propagation du signal dans le temps et dans 'espace. Sur
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Time=0 Max: 00409
Surface: Electric pokenbal [W] Height: Electric pokenbial [W] 004

ooz

r -o0.02

r -0.04

-0.06

-0.08

-0.1

Min: -0.1086
FIGURE 3.35 — Signal au temps t=0

Time=0.003 Max: 0.0409
Surface; Electric potential [W] Height: Electric potental [W] 004

r 7-0.02

r 7-0.04

0,05 -0.068

. T.opoa

-0.1

Min: -0.10&

FIGURE 3.36 — Signal au temps t=3 ms

la figure 3.38, nous remarquons I’extinction progressive du PA durant la propagation de celui-ci.

Aprés le passage du pic du PA, la fibre retrouve son potentiel de repos. Ces résultats sont trés
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Time=0,009

Surface: Electric potenbal [W]  Height: Electric potenbal [Y]

FIGURE 3.37 — Signal au temps t=9 ms

Ma: 0.0409
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-0.08

-0.1

Min: -0.106

satisfaisants et nous permettent de visualiser ce qui se passe réellement lors du phenoméne de

propagation. Les figures 3.38 et 3.39 semblent diminuer d’amplitude par rapport aux deux figures

Time=0.021

Surface: Electric potential [w] Height: Electric potential [v]

1

0.05

0.1

: /—1.46
148
j

FIGURE 3.38 — Signal au temps t=21 ms
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Min: -0.108

117



Chapitre 8. Modélisation de la cage thoracique a l’aide des éléments finis

Time=0.033 Max: 0,0409
Surface; Electric potential [W] Height: Electric potential [Y] 0.04
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r -0.04
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- 0
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FIGURE 3.39 — Signal au temps t=33 ms

d’avant 3.36 et 3.37. Nous pouvons remarquer que lorsque le PA est passé, la fibre retrouve bien
son potentiel de repos (couleur bleue). Nous n’avons pas d’explications sur les petits décrochages
qui apparaissent sur certains signaux de temps & temps lors de la propagation. Aprés cette série
d’observation sur la propagation du PA en 2 et 3D, nous revenons maintenant & l'objectif de

I’étude, c’est a dire l'influence de 'inhomogénéité.

3.7.2 Signal calculé sur I’électrode active

La figure 3.40 montre le signal calculé sur 1’électrode active. Les deux pics qui apparaissent
sur le signal sont diis aux variations de conductivité du volume conducteur dte & la présence
de la cote. C’est sur ce type de signal que 'on déduit le potentiel Vpp pour chaque cas. Nous
obtenons les figures 3.40 et 3.41 qui sont obtenues pour la méme valeur du parameétre 7¢je.. On
retrouve ici des effets et des amplitudes comparables & ceux observés en 3D. L’atténuation de
I’amplitude du potentiel est ici de 25%. Ces observations nous permettent de valider I’approche
2D proposée. La qualité des courbes obtenues nous permet d’analyser la variation des effets en

fonction des conditions de simulation.
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FI1GURE 3.40 — Potentiel recueilli avec cote (modeéle 2D) (7¢ec = 1,2).
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F1GURE 3.41 — Potentiel recueilli sans cote (modeéle 2D) (rejee = 1,2).

3.7.3 Effet de la cote sur la mesure du signal EMG diaphragmatique de

surface

Concernant ’analyse des résultats de simulation, nous choisissons de la limiter & la mesure

des variations d’amplitude du potentiel. La figure 3.42 illustre les variations de l’amplitudelég
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potentiel en fonction du parameétre relec pour les deux conditions (présence et absence de la cote).
On retrouve ici 'effet significatif d’atténuation induit par la cote. Cet effet se réduit quelque peu
pour des valeurs relec élevées. La réduction est essentiellement due & ’atténuation du potentiel
avec 'augmentation de la surface de 1’électrode en absence de cote. Cet effet a été déja été relevé
dans la littérature [Dimitrova et al., 1999|. Pour des valeurs rj.. qui correspondent & des tailles
conventionnelles d’électrodes (0,5< relec < 1,5) leffet est du méme ordre et reste significatif

(25%). La figure 3.42 correspond & la géométrie de la figure 3.33. Elle montre la variation du

0,018

Sans cote
o010 W
0,014

_

0,012 p—— -

- -

. S -
Avec cote

V)

k=]
=
[#5]

Potentiel

0,006

0,004

0 0,5 1 15 2 25
Rapport de diametres d'électrodes

FIGURE 3.42 — Potentiel pic & pic pour la fibre proche de I’électrode.

Potentiel Vpp en fonction de rg . pour les deux courbes. Les deux courbes ont la méme forme
et sont presque paralleles. Elles s’atténuent avec rei., et sur la gamme choisie, ’atténuation
atteint 25 %. Nous remarquons un rebond léger sur les courbes et ce rebond est plus fort sur
la courbe de dessous, c’est a dire le cas avec la présence des cotes. La figure 3.43 correspond au
calcul fait avec la géométrie de la figure 3.34, c’est & dire le cas ou la coOte est plus éloignée de
I’électrode active. La aussi, nous pouvons remarquer les mémes choses que nous avons vu avec la
figure 3.42. 1l s’agit entre autres le fait que les courbes avec cote et sans cote sont paralléles, mais
aussi Iexistence d’un rebond. Les figures 3.42 et 3.43 montrent clairement ’effet d’atténuation

engendré par la présence d’une cote. A titre d’exemple, dans le cas de la figure 3.42, I’atténuation
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FIGURE 3.43 — Potentiel pic & pic pour la fibre loin de I’électrode.

die a la présence de la cote atteint 25 %. L’effet d’atténuation est d’autant plus marqué que la

cote se trouve proche de I'électrode active.

3.8 Conclusion et perspectives

Les résultats de cette étude permettent de mettre en évidence l'influence de la cote sur la
mesure EMG diaphragmatique pariétale de surface. Il est cependant réducteur de proposer une
approche 2D dans un probléme 3D et nous ne conclurons ici que sur des aspects qualitatifs.
L’étude générique 2D a démontré que l'effet d’écran créé par la cote est non négligeable et donc
que le placement d’une électrode sur un espace intercostal n’est pas équivalent & un placement
en regard de la cote. Cette conclusion rejoint I’hypothése implicite des auteurs de la figure 1.12
et démontre la nécessité de standardiser les dérivations employées, notamment par rapport aux
espaces intercostaux.

L’analyse de résultats a ’aide du modéle 3D reste nécessaire pour mener une analyse quantitative.
Cette étape nécessitera 1'utilisation d’un calculateur mieux dimensionné, mais les limitations

d’interprétation resteront principalement liées aux hypothéses anatomiques qui ont été faites ici.
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La démarche que nous avons proposée est celle d’'une démarche générique qui permet de mettre
en évidence certains effets sans étre liées & la spécificité des données anatomiques d'un sujet
donné. Les hypothéses simplificatrices que cette démarche implique demandent & étre validées
dans un travail futur. Il sera donc nécessaire de prolonger ce travail par la modélisation et
I'identification anatomique, sous Comsol Multiphysics, de modéles réalistes & partir d’imagerie
3D. Nous pourrons ainsi vérifier les résultats obtenus dans le cadre de modeéles génériques 3D.
L’analyse de leffet d’écran a été menée dans ce travail sur le seul facteur d’atténuation du
potentiel et par la mesure des variations de I’amplitude créte de ce dernier. Les résultats montrent
que le facteur de forme et les distorsions induites sur le potentiel par la présence d’une cote sont
également & prendre en compte. L’impact sur les caractéristiques statistiques du signal EMG
(densité spectrale de puissance,...) devront étre analysés dans une étude ultérieure et sur un
modeéle plus complet de la partie costale du diaphragme. Nous procéderons ainsi & la modélisation
d’un ensemble d’'UM comme ceci est déja mis en ceuvre dans la littérature a 'aide de modéles
analytiques pour des muscles squelettiques (Farina).

Enfin un simulateur sera mis au point afin de tester et valider les méthodes de traitement de

signaux par réseaux d’électrodes actuellement en cours de développement.
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Annexe A

Programme pour la lecture de I'image

de la cage thoracique

— clear all

— close all

— img=imread(’CageThoracique2.jpg’) ;

c,r = flim2curve(img,[],1 :30 :91,’KeepFrac’,0.10) ;

— figure, geomplot(c,’Pointmode’,’off”) ;

— for j = 1 :length(r)

— hold on, geomplot(rj,’Pointmode’,’off’ ’edgecolor’,’g’)

— end

s = solid2(c)
Le programme ci-dessus écrit sous matlab est lu dans Comsol Script. L’image obtenue est alors
importée vers Comsol multyphics. Une fois importée, 'image peut étre traitée par les outils

disponibles dans Comsol Multiphysics en utilisant une technique de calque.
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Annexe A. Programme pour la lecture de ['image de la cage thoracique
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Résumé

Le recueil du signal EMG diaphragmatique par voie de surface est une mesure délicate.
L’atténuation induite par les différents tissus se situant sur le trajet diaphragme-électrode et la
faiblesse de ’amplitude des potentiels générés sont & I'origine d’un rapport signal sur bruit qui
rend l'analyse de ce signal particulierement difficile. Dans ce travail de thése, nous proposons

d’évaluer cette atténuation a deux niveaux d’échelles :

n n

1. Une premiére échelle appelée " grand volume " consiste a considérer la cage thoracique
comme homogeéne et constituée de tissu pulmonaire et d’évaluer 'atténuation du signal
diaphragmatique en fonction de la distance fibre électrode et de la conductivité du tissu
pulmonaire. La volonté de confronter les résultats de modélisation avec des mesures ex-
périmentales, nous a conduit & considérer le cas spécifique de la mesure cesophagienne
couplée & une stimulation phrénique. Nous avons utilisé un plan d’expériences pour analy-

ser les différents parameétres d’influence. Cette premiére approche était basée sur un modéle

analytique.

2. Une deuxiéme échelle, consiste a prendre compte Ueffet d’inhomogénéités sur le trajet fibre-
électrode. Cette étape, conduite & titre prospectif, est ici centrée sur I’analyse de I'influence
des cotes sur I'atténuation du signal. A cette échelle, la confrontation avec la mesure devient
plus délicate et nous proposons une étude basée sur la seule modélisation. Cette derniére

est conduite ici & ’aide des éléments finis.

Le résumé.

Mots-clés: Modeéle, EMG, Attenuation.

Abstract

Keywords: Model, EMG, Attenuation.
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