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Notations

Abbréviations

VG ventricule gauche

VD ventricule droit

oG oreillette gauche

OD oreillette droite

HP durée du cycle cardiaque
FE fraction d’éjection

FEVG fraction d’élection du VG

Théorie du filament glissant de Huxley

n(&,t) densité des ponts formés a l'instant ¢ et ayant une déformation &
f (resp. g) fréquence d’attachement et de détachement des ponts

1s(x) fonction égale & 1 si z € S, 0 sinon

()l max(u(t),0)

(b)) max(—u(t), 0)

Modéle électrophysiologique

U commande électrique
tq temps de dépolarisation d’'un sommet du maillage
t, temps de repolarisation d'un sommet du maillage

Modéle mécanique

EC élément contractile

Te contrainte active

O¢ contrainte active compléte

ke raideur de I’élément contractile

0o valeur limite en contraction

karp taux de contraction

krs taux de relaxation

E tenseur de déformation de Green-St Venant
Yv; position 3D du sommet v;

yC position 3D du centre du bord

Y position du maillage (vecteur de taille 3 x nombre de sommets)
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Yo position de repos (vecteur de taille 3 x nombre de sommets)
Y vecteur vitesse (vecteur de taille 3 x nombre de sommets)
' transposée de Y

X = t(Y,Y) état du coeur

U déplacement par rapport a la position de référence

f=ag direction 3D de la fibre

F. force de contraction

Fy forces correspondant aux conditions aux limites

Fp,, (resp. Fy, , ) force de pression s’appliquant sur I’endocarde du VG (resp. VD)
M matrice d’inertie

C matrice d’amortissement de Rayleigh

K matrice de raideur

p densité volumique

0% amortissement

E® module de Young dans la direction de la fibre

E module de Young dans le plan transverse & la fibre

v coefficient de Poisson dans la direction de la fibre

v coefficient de Poisson dans le plan transverse & la fibre

A% p® coefficients de Lamé dans la direction de la fibre

A dans le plan transverse a la fibre

Gestion contrainte isovolumique

V(Y) volume d’un ventricule lorsque la position du maillage est Y
Q= 1%4 débit d’un ventricule donné

to instant de début de la phase isovolumique

Vo = V(Y?) volume de référence

YHdt position intermédiaire

Y, position du maillage & I'instant ¢

n;/ normale & la surface en v;

Uy (i.5) 7®™e sommet voisin du sommet v;

Ny, nombre de sommets voisins de v;

Jjo1 (7 + 1) modulo N,,

Vi =<y, n;/ > composante du volume correspondant au sommet ¢

gradient du volume par rapport a la position y,,
)=0 contrainte isovolumique

L(Y,N) Lagrangien

A pression a rajouter pour garder le volume du ventricule constant
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P(l"'

Py, (resp. Pyp)
P,q (resp. Poq)
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1.1 Motivation clinique

L’observation du cceur en milieu clinique donne lieu & des informations variées et
complexes, qu’il n’est pas toujours facile d’analyser. Les modéles de coeur peuvent
aider les médecins en intégrant et analysant ces informations de maniére & s’adapter a
chaque patient. L’objectif de ces modéles personnalisés est alors d’aider au diagnostic
et a la planification de thérapies.

Le cceur est un muscle se contractant sous l'effet d’excitations autonomes. Cette
contraction permet au coeur d’assurer sa fonction de pompe et ainsi de faire circuler
le sang dans ’organisme. Si cette contraction est perturbée, l'efficacité de la pompe
cardiaque diminue, et on parle d’insuffisance cardiaque. L’insuffisance cardiaque
entraine un débit cardiaque plus faible. Or le sang, en circulant, permet d’apporter
aux différents organes des nutriments et de I’oxygéne. Si le débit cardiaque diminue,
ces apports ne sont plus suffisants pour le bon fonctionnement des différents organes.

Il existe différentes causes a 'insuffisance cardiaque. Les propriétés mécaniques
du muscle cardiaque peuvent étre modifiées et celui-ci peine & se contracter pour
éjecter le sang. Par ailleurs, des troubles du rythme cardiaque, ou arythmie, peuvent
survenir. La tachycardie (lorsque le rythme cardiaque s’accélére) et la bradycardie
(lorsqu’il ralentit) sont des formes d’arythmie. D’autres troubles du rythme car-
diaque désynchronisent les contractions des ventricules droit et gauche et perturbent
la fonction pompe du ceeur (ou fonction cardiaque).

La thérapie de resynchronisation cardiaque (ou CRT pour “Cardiac Resynchro-
nisation Therapy”) a pour objectif de restaurer la fonction cardiaque. Pour cela,
un stimulateur cardiaque est implanté. Ce stimulateur cardiaque peut étre de deux
ou trois chambres, c’est & dire qu’il posséde deux ou trois sondes, qui, position-
nées a différents endroits du coeur, envoient des impulsions de maniére & rétablir
la, synchronisation entre les deux ventricules, ce qui améliore la fonction cardiaque.
La CRT permet d’améliorer significativement la fonction cardiaque de certains pa-
tients. Cependant, jusqu’a 40% de patients sont non répondants, c’est & dire que
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cette thérapie n’ameéliore pas leur fonction cardiaque. Par ailleurs, les emplacements
des sondes et les délais entre les impulsions qu’elles appliquent qui améliorent le plus
la fonction cardiaque sont trés variables suivant le patient considéré. La recherche
des emplacements optimaux est une question encore ouverte.

Les phénomeénes physiques et biologiques impliqués dans le fonctionnement du
coeur étant variés et complexes, les connaissances des médecins, physiciens, ma-
thématiciens, biologistes et informaticiens doivent étre réunies pour élaborer des
modéles du mouvement cardiaque & partir d’observations cliniques. Le nombre de
paramétres de ces modéles dépend de leur complexité. Les mouvements simulés par
ces modeéles sont souvent génériques. L’objectif des travaux présentés est de créer,
& partir d’observations cliniques, des modéles personnalisés, c’est & dire adaptés a
chaque patient. De tels modéles personnalisés permettent ensuite de planifier des
thérapies cardiaques, en simulant leurs effets par ordinateur ou in silico. Dans le cas
de la CRT, le modéle personnalisé peut-étre utilisé pour identifier les emplacements
optimaux, pour le patient considéré, des sondes du stimulateur cardiaque.

1.2 Objectif de la thése

Dans le paragraphe précédent, l'intérét de l'utilisation de modéles personnalisés,
notamment pour la planification de thérapies de resynchronisation cardiaque, a
été présenté. La création de tels modéles nécessite la compréhension et la mise
en ceuvre de différents domaines théoriques. Tout d’abord, il faut comprendre la
modélisation des phénoménes biologiques et physiques engendrant le mouvement
du cceur. Ensuite, le traitement des données images & partir desquelles le modéle
sera personnalisé, ainsi que le couplage de ces données avec le modéle doivent
étre maitrisés. Enfin, la personnalisation du modéle consiste principalement en
Pestimation de ses paramétres et de son état (ici position/vitesse).

Dans cette thése, nous personnalisons les paramétres mécaniques actifs de
notre modéle électromécanique & partir de données images et évaluons ensuite son
caractére prédictif sur la montée en pression du ventricule gauche. Pour cela, nous
nous sommes focalisés successivement sur quatre problémes :

e Modélisation. Deux questions ont été prises en compte. Tout d’abord,
comment améliorer le modéle électromécanique pour qu’il modélise plus
fidélement le mouvement cardiaque et les différentes données physiologiques,
comme la pression et le volume? Puis, comment définir les paramétres
mécaniques qu’il est nécessaire d’estimer & partir des données et ceux qui
peuvent étre fixés & une valeur normale ?

e Couplage modéle-images pour retrouver le mouvement cardiaque.
Une premiére étape dans la personnalisation du modéle correspond a I'estima-
tion de I'état (position/vitesse) du ceeur. Pour cela, le modéle et les données
images sont couplés grace a4 un modéle déformable pro-actif, appelé ainsi car
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I’énergie interne utilisée dans ce modeéle déformable ne consiste plus seule-
ment en un terme de régularisation, mais apporte de l'information a priori
sur le mouvement en intégrant ’énergie du modéle électromécanique. Nous
nous sommes posés les questions suivantes : Comment mieux généraliser les
modéles déformables avec ce modéle pro-actif et plus précisément, comment
faire le lien entre ce modéle pro-actif et les méthodes d’assimilation de données
séquentielles 7

e Personnalisation des paramétres mécaniques actifs du modéle. Le
couplage entre le modéle et les données images a ’aide du modeéle déformable
pro-actif a permis de retrouver le mouvement. Nous nous sommes ensuite in-
téressés a la personnalisation des parameétres mécaniques actifs du modéle &
partir de ce mouvement retrouvé. Nous avons choisi de nous placer dans le
cadre de 'assimilation de données variationnelle, en minimisant une fonction
colt dont le gradient est calculé par la méthode du modéle adjoint. Différentes
questions ont été soulevées. Quelles fonctions cotlit sont les plus adéquates?
Quelle est la nature des parameétres & estimer, globaux ou par zones 7 Quelles
zones prendre en compte dans 'estimation? Et finalement, est-ce que l'es-
timation de paramétres mécaniques actifs permet de retrouver la montée en
pression du ventricule gauche mesurée ?

1.3 Organisation du manuscrit et contributions

Le manuscrit est composé de sept chapitres. Les chapitres deux, trois et cing
correspondent a des états de l'art, tandis que les chapitres quatre, six, sept et huit
concernent mes contributions.

Le deuxiéme chapitre est un état de l'art des différentes mesures cli-
niques permettant d’observer la fonction cardiaque. Les données obtenues par
cathétérisation permettant d’observer des pressions ou la vague électrique contrélant
la contraction sont décrites. Par ailleurs, différentes modalités d’imagerie médicales
sont présentées.

Le troisiéme chapitre consiste en un état de l'art sur les modéles du
muscle cardiaque. Différents modeles électrophysiologiques et mécaniques sont
présentés, ainsi que le couplage entre I’électrophysiologie et la mécanique cardiaque.
Le modéle électromécanique de coeur utilisé dans ’équipe au début de ma thése est
précisément décrit.

Le quatriéme chapitre présente d’une part les améliorations que j’ai
apportées au modeéle électromécanique présenté dans le chapitre précédent, et
d’autre part une analyse de sensibilité globale. Les améliorations consistent en une
réinterprétation de certains paramétres du modéle, en l'utilisation de contraintes
lagrangiennes pour la modélisation des contraintes isovolumiques lors des phases
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de contraction et de relaxation isovolumiques, en la modélisation de la contraction
auriculaire et en I'implémentation du modéle quatre valves. L’analyse de sensibilité
globale étudie I'influence, sur certains indices cliniques, de la variation de différents
parameétres mécaniques du modeéle. Cette analyse de sensibilité permet de définir
quels paramétres doivent étre estimés a partir des données cliniques et lesquels
peuvent étre fixés & leurs valeurs normales.

Le cinquiéme chapitre est un état de l'art sur les méthodes d’assimila-
tion de données variationnelle. La formulation continue du calcul du gradient par
la méthode adjointe est décrite.

Le sixiéme chapitre correspond & la présentation du modéle déformable
pro-actif et & mes contributions pour son amélioration. Cette approche généralise
les approches de modéles déformables volumiques. Ces derniers minimisent une
énergie composée de deux termes, un terme d’énergie externe correspondant a
I'attache aux données, et un terme d’énergie interne qui correspond généralement
& une énergie élastique, linéaire ou non, et qui joue un réle régularisant. Dans
I’approche par modéle déformable pro-actif, le modéle électromécanique est intégré
a cette énergie interne et est ainsi utilisé comme information a priori. Cela permet
de ne plus considérer les forces images que comme des termes correctifs. Nous avons
tout d’abord proposé une méthode pour stabiliser le modéle déformable pro-actif.
Celle-ci consiste en 'utilisation d’un schéma implicite pour les forces images. Par
ailleurs, I’estimation des contraintes a la base grice aux forces images a été étudiée
qualitativement. Les liens entre le modéle déformable pro-actif et une technique
d’estimation de I’état par filtrage ont été décrits.

Le septiéme chapitre présente la méthode utilisée pour l'estimation des
paramétres mécaniques actifs du modéle. Nous utilisons I’assimilation de données
variationnelles avec calcul du gradient de la fonction coiit par la méthode de 1’état
adjoint. La principale difficulté réside dans le fait que la gestion des différentes
phases entraine des discontinuités dues & la présence de seuils et rend non-linéaire
le modéle utilisé. Nous avons choisi 1’assimilation de données variationnelle parce
que nous pensons que, du fait de ces discontinuités, il est préférable de prendre
en compte le cycle dans son ensemble. Nous présentons dans ce chapires le calcul
du gradient par la méthode adjointe. Ce calcul a nécessité la dérivée d’un grand
nombre de termes. Ces dérivées ont été décrites dans ce chapitre. L’algorithme de
minimisation choisi y est aussi présenté.

Le huitiéme chapitre décrit les résultats d’estimation de paramétres
mécaniques actifs obtenus en minimisant différentes fonctions cott en utilisant le
calcul du gradient et ’algorithme de minimisation présentés dans le chapitre six.
L’estimation de paramétres a été effectuée en utilisant des données synthétiques et
cliniques :
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e Données synthétiques. Celles-ci ont permis d’évaluer diverses stratégies
concernant le modéle utilisé (sans phase/avec phases), les différentes fonctions
cofit, les parameétres mécaniques actifs a estimer et leur nature (globale ou
par zone). Ces données ont été par ailleurs utilisées pour quantifier les effets
d’erreurs de la commande électrique ou de différents parameétres non estimés
(tels que le module de Young, 'orientation des fibres ou encore les conditions
aux limites a la base) sur les parameétres estimés et le mouvement simulé a
partir de ces derniers. Les pressions simulées a partir du modéle personnalisé

sont comparées aux pressions correspondant aux données synthétiques.

e Données cliniques. L’estimation de paramétres mécaniques actifs a été
effectuée sur des données cliniques. Différentes zones ont été prises en
compte pour l'estimation de ces parameétres. Dans un premier temps,
uniquement trois zones, correspondant au ventricule gauche, au ventricule
droit et aux zones infarcies du myocarde ont été considérées. Puis, le coeur
a été divisé en 25 zones AHA et les parameétres mécaniques actifs corres-
pondant & ces zones ont été estimés. Pour chaque estimation, les pressions
simulées avec le modéle personnalisé et les pressions mesurées sont comparées.

Le neuviéme chapitre conclut ce manuscrit et propose des perspectives.
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Observer la fonction cardiaque
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Le coeur est un organe qui assure la circulation du sang dans 'organisme. Il est
donc vital. Le coeur humain mesure entre 14 et 16 cm pour un diamétre de 12 a
14 cm chez 'adulte. 11 éjecte environ 8000 L. de sang au cours d’une journée et bat
environ 70 fois en une minute.

De nombreuses méthodes ont été développées pour acquérir des mesures
du cceur, permettant d’une part de mieux comprendre son fonctionnement, et
d’autre part, de détecter des pathologies du cceur ou des vaisseaux cardiaques,
tant au niveau morphologique qu’au niveau fonctionnel (fonction cardiaque). Ces
méthodes jouissent de développements continuels pour obtenir des résolutions
temporelles et/ou spatiales toujours meilleures.

Différents types de données peuvent étre disponibles. Aprés une bréve
description du fonctionnement normal du ceeur, nous nous intéressons aux données
électrophysiologiques et de pression obtenue par cathétérisme cardiaque. Puis
nous présentons certaines modalités d’imagerie cardiaque permettant d’étudier la
morphologie et la fonction cardiaque.
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2.1 Role et Fonctionnement du coeur

2.1.1 Réble du coeur

Le coeur est une pompe dont le réle est d’assurer la circulation du sang dans
Iorganisme, ce qui permet d’apporter aux différents organes du cceur les nutriments
et I'oxygéne dont ils ont besoin. Par ailleurs, le cceur permet de réguler le débit de la
circulation sanguine lors de variations physiologiques induites par I'effort ou encore

lanxiété.
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Fic. 2.1 : Schéma de la circulation sanguine. En bleu (resp. rouge) est représenté le sang
pauvre (resp. riche) en oxygéne. Image extraite du site http://www.jpb-imagine.com/
Sharjah/2/22fonction/221fonct.html

Le ceeur est divisé en deux parties, une partie droite, contenant du sang pauvre
en oxygeéne et une partie gauche, contenant du sang riche en oxygéne. Ces deux
parties, contenant chacune deux cavités (une oreillette et un ventricule) sont séparées
par le septum. Le sang pauvre en oxygéne revenant des organes par les veines caves
supérieure et inférieure arrive dans l’oreillette du ventricule droit. Puis, ce sang passe
de oreillette droite dans le ventricule droit, pour étre éjecté vers les poumons par
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I’artére pulmonaire. Le sang passé dans les poumons se réoxygeéne, et passe ensuite
dans l'oreillette gauche par les veines pulmonaires. Puis, le ventricule gauche I’éjecte
par I'aorte de maniére & alimenter les différents organes. Enfin, le sang pauvre en
oxygeéne et riche en dioxyde carbone retourne dans l'oreillette droite par les veines
caves supérieure et inférieure. Cette circulation est représentée sur la Figure 2.1.

2.1.2 Anatomie cardiaque

Le cceur est un muscle strié d’épaisseur variable, appelé myocarde. Les surfaces
intérieures des ventricules et la surface extérieure du myocarde sont appelées res-
pectivement endocarde et épicarde. Ces surfaces correspondent a de fines couches de
cellules épithéliales et de tissu conjonctif. Le coeur est séparé des autres organes par
un sac fibreux appelé péricarde. Celui-ci ne se contracte pas, mais permet de dimi-
nuer les frottements, ce qui facilite les mouvements cardiaques. L’épaisseur du muscle
au niveau des oreillettes est assez faible (environ 0.2 cm), puisque le passage du sang
des oreillettes vers les ventricules ne nécessite pas de forte contraction. Par ailleurs,
les épaisseurs des ventricules gauche et droit sont respectivement d’environ 0.5 cm
et 1.5 cm. La différence d’épaisseur vient du fait que le ventricule droit doit éjecter le
sang vers les poumons proches du cceur, alors que le ventricule gauche doit éjecter le
sang dans tout le corps. Les cavités droites et gauches sont séparées par une cloison
appelée septum. Des valves séparent les différentes cavités cardiaques, permettant
de controler le sens d’écoulement du sang. Ainsi, les valves auriculo-ventriculaires
(valve mitrale pour la partie gauche du ceeur et tricuspide pour la partie droite)
canalisent le sang des oreillettes vers le ventricule correspondant. L’ouverture de ces
valves est controlée par le gradient de pression entre 'oreillette et le ventricule cor-
respondant. Elles s’ouvrent lorsque la pression dans le ventricule est plus faible que
celle dans Voreillette correspondante. Puis, lorsque la contraction du ventricule de-
vient trop forte, la valve se referme, empéchant ainsi le reflux du sang du ventricule
vers loreillette. L’attache de ces valves aux parois du ventricule correspondant se
fait grace a des colonnes charnues et des cordages fibreux. Enfin, des valves entre les
ventricules et les artéres correspondantes permettent 1’é¢jection du sang hors du coeur
lors de la contraction de celui-ci et empéchent le reflux du sang contenu dans les
artéres vers le ventricule lorsque celui-ci se remplit. Ces valves sont appelées valves
sigmoides. Le cceur et ses différentes parties sont représentés sur la Figure 2.2.

2.1.3 Electrophysiologie cardiaque

Nous ne décrivons ici que trés briévement 1’électrophysiologie cardiaque. En effet,
nous la décrirons plus en détails dans le paragraphe 3.2.1.

Pour assurer son role de pompe cardiaque, le coeur se contracte réguliérement.
Cette contraction est commandée par des impulsions électriques générées par le
noeud sinusal, véritable stimulateur cardiaque naturel. Ces impulsions se propagent
ensuite dans tout le cceur, entrainant ainsi sa contraction. Ce couplage excitation-
contraction sera précisément décrit dans le chapitre 3.2.2.1.
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F1G. 2.2 : Schéma de 'anatomie cardiaque.

2.1.4 Cycle cardiaque

Le cycle cardiaque est constitué de quatres phases qui sont les phases de contrac-
tion isovolumique, d’éjection, de relaxation isovolumique et de remplissage. Il est
représenté sur la Figure 2.3, ainsi que les volume et pression du ventricule gauche,
les pressions auriculaire gauche et aortique, ’électrocardiogramme et le phonocar-
diogramme.

Lorsque le ventricule commence & se contracter, les valves auriculo-ventriculaires
se referment pour empécher le reflux du sang des ventricules vers les oreillettes
correspondantes. La pression dans le ventricule augmente alors rapidement. Cela
constitue la phase de contraction isovolumique. Puis, lorsque la pression dans le
ventricule atteint la pression dans 'artére correspondante (environ 80 mmHg pour
Paorte et 15 mmHg pour Partére pulmonaire), la valve sigmoide s’ouvre permettant
I’éjection du sang dans l'aorte pour le ventricule gauche ou dans ’artére pulmonaire
pour le ventricule droit. Cette phase correspond & la phase d’éjection. La pression
dans le ventricule continue d’augmenter tant que le ventricule se contracte, puis di-
minue quand celui-ci se relache. L’éjection est tout d’abord rapide, puis, plus lente.
Lorsque le sang commence a refluer des artéres vers le ventricule, la valve sigmoide
se ferme et la phase de relaxation isovolumique commence. La pression dans le ven-
tricule diminue, jusqu’a atteindre la pression de l'oreillette correspondante. La valve
auriculo-ventriculaire (mitrale pour le VG et tricuspide pour le VD) s’ouvre et la
phase de remplissage commence. Le remplissage se fait dans un premier temps de
maniére passive, puis la systole auriculaire survient, faisant s’élever les pressions
ventriculaires et auriculaires. Enfin, la pression ventriculaire devient 1égérement su-
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périeure & la pression auriculaire correspondante, entrainant la fermeture de la valve

auriculo-ventriculaire et le cycle recommence.
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F1G. 2.3 : Les différentes phases du cycle cardiaque. Images extraites de Wikipedia.

2.2 Données électrophysiologiques

La mesure de ’activité électrique du cceur est trés importante pour le diagnostic
de pathologies cardiaques telles que les troubles du rythme cardiaque (arythmies,
etc...). De plus, aprés un infarctus, 'onde électrique se propage plus lentement,
voire méme ne se propage plus du tout dans les zones correspondant aux cicatrices,
perturbant le fonctionnement de la pompe cardiaque.

Une méthode non invasive pour obtenir des informations sur cette onde
électrique consiste & mesurer ’électrocardiogramme (ECG), présenté dans le para-
graphe suivant. Cependant, 'ECG n’est pas suffisant pour connaitre précisément la
nature du probléme et encore moins sa localisation.

Une autre méthode non invasive appelée  électrocardiographie
[Ramanathan 2004] (ECGI pour “ECG Imaging”) consiste & mesurer des po-
tentiels en de nombreux points du thorax (voir Figure 2.4 (a)). Ces mesures,
associées a l'anatomie du patient obtenue par IRM ou scanner X par exemple,
permettent de reconstruire (grace a la résolution d’un probléme inverse) les
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potentiels électriques & la surface du ceeur.

Des méthodes invasives de cartographie cardiaque, présentées dans les pa-
ragraphes suivants, permettent d’accéder directement au potentiel du myocarde.
Ces techniques sont décrites dans [O’rourke 2009, Lacolley 2008].

b Transverse CT c

Heart-torso

Fic. 2.4 : (a) Principe de P'ECGI [Ramanathan 2004] (b) Données optiques obtenues a
partir d’un cceur de porc [Pop 2008] (¢) Chaussette d’électrode fixées sur 1’épicarde d’un
coeur de chien in vivo. Image donnée par E. McVeigh, Laboratory of Cardiac Energetics,

NIH.

Par ailleurs, des données optiques permettent la visualisation de la vague de
dépolarisation et de la vague de repolarisation |[Pop 2008| (Figure 2.4 (b)). Le coeur
de porc est explanté et maintenu dans des conditions physiologiques normales grace
a un systéme de perfusion développé par Langendorff. Il est ensuite stimulé au ni-
veau de 'apex. Les vagues de dépolarisation et de repolarisation sont filmées avec
des caméras CCD (BrainVision Jp). Les résolutions temporelle et spatiale sont res-
pectivement de 270 images par seconde et de moins d’un millimetre. Le protocole
d’expérimentation est décrit en détail dans [Pop 2008].

2.2.1 Electrocardiogramme

Les électrocardiographes mesurent l'activité électrique du cceur et en retirent
un électrocardiogramme (ECG) qui nous renseigne sur la fréquence cardiaque et
sur les temps écoulés pour que la vague électrique atteigne les différentes parties du
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cceur. La Figure 2.5 montre un ECG normal et les différentes ondes et temps associés.

I’onde P correspond & la dépolarisation des oreillettes. L’intervalle noté
PR (mais qui devrait plutot s’appeler l'intervalle PQ) nous renseigne sur le temps
nécessaire pour que la dépolarisation atteigne le muscle ventriculaire.

Le complexe QRS correspond a la dépolarisation des ventricules. Cette
dépolarisation se fait de l'endocarde vers I'épicarde et de 'apex vers la base. Le
complexe QRS est composé de trois ondes : 'onde QQ qui correspond & la dépolari-
sation du septum (activation septale), 'onde R correspondant a la dépolarisation
du milieu du ventricule (activation pariétale du ventricule) et l'onde S corres-
pondant a la dépolarisation de la base du ventricule (activation basale du ventricule).

L’onde T correspond a la repolarisation ventriculaire.

Diastole Systole

F1G. 2.5 : ’électrocardiogramme et ses différentes ondes.

2.2.2 Cathétérisme cardiaque

Le cathétérisme cardiaque est un examen invasif qui permet la mesure des pres-
sions et des débits dans les différentes cavités cardiaques. Un cathéter est introduit
au niveau de l'aine, en général dans l'artére fémorale, et est dirigé vers l'intérieur
des cavités cardiaques. Ce cathéter peut mesurer les pressions et les débits. Une an-
giographie peut ensuite étre effectuée si le cathéter délivre un produit de contraste
iodé, opaque aux rayons X. Cette angiographie permet de visualiser les anomalies
au niveau des valves (régurgitations) et au niveau des artéres alimentant le cceur,
de détecter les communications anormales entre les différentes cavités cardiaques
(inter-auriculaire ou inter-ventriculaire).
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2.2.3 Données de cartographie électrique

Une technique trés invasive utilisant une chaussette d’électrodes placée sur
I’épicarde peut-étre utilisée dans le cas de ceeurs de chiens [Faris 2003]. La carte des
temps de dépolarisation obtenus est ensuite visualisée sur une surface régularisée
définie & partir des positions des électrodes.

D’autres techniques invasives permettent de mesurer les temps de dépola-
risation des endocardes des ventricules. Dans ces méthodes, un cathéter est
introduit dans le ventricule et porte des électrodes qui viennent se fixer sur
I’endocarde, permettant de mesurer le potentiel & ces différents points. Cependant,
le contact entre les électrodes et le ventricule peut altérer la fonction cardiaque.

Des méthodes de cartographie électrique sans contact ont donc été développées,
et notamment le systéme EnSite 3000® (St Jude, Sylmar, CA). Ce systéme est
composé d’un cathéter multi-électrode en forme de ballon, d’un cathéter électro-
physiologique et d’une station de travail.

Sur le cathéter multi-électrode est fixé un ballon hermétique autour duquel
est enroulé un treillis souple électriquement isolé dans lequel un procédé laser a
pratiqué 64 ouvertures. Ces 64 ouvertures correspondent ainsi & 64 électrodes. Une
fois introduit dans la cavité cardiaque, ce ballon peut-étre gonflé, prenant ainsi une
forme ellipsoidale de dimension 1.8 cm par 4.6 cm. La position des 64 électrodes
(qui sont réparties uniformément sur le ballon) est connue. En plus de ces 64
électrodes, 4 électrodes sont fixés sur le cathéter (une a Vextrémité hélicoidale
servant & attacher le ballon & 'apex du coeur, 2 sur la partie avant le ballon et une
électrode de référence). Ce cathéter est représenté sur la Figure 2.6 (a).

Le cathéter électrophysiologique est introduit dans la cavité cardiaque indépen-
damment du cathéter ballon. Une premiére étape d’acquisition est effectuée pour
construire une surface représentant I’endocarde du ventricule gauche. Lors de cette
étape, le systéme EnSite émet un courant électrique de 50puA et de 5.68 kHz entre
le cathéter électrophysiologique et 1’électrode de référence du ballon. Ce signal est
enregistré sur le ballon, et cette acquisition permet de remonter a l'origine du signal
émis, c’est & dire & la position 3D du cathéter électrophysiologique [Schilling 1999].
Pour ne pas étre perturbée par la vague électrique se propageant dans le myocarde,
I’acquisition est synchronisée avec 'ECG enregistré par la station de travail. Elle
est donc effectuée juste avant la contraction mécanique. Le cathéter électrophysio-
logique balaye la surface endocardique et permet d’enregistrer un nuage de points.
La station génére ensuite une surface endocardique comprenant 3000 sommets a
partir de ce nuage de points |[Khoury 1996].

Une fois la surface endocardique construite, des potentiels sont acquis sur le
cathéter ballon pendant plusieurs cycles cardiaques. La fréquence d’échantillonnage
est de 1.2 kHz. Ces potentiels mesurés proviennent des passages des fronts de
dépolarisation et de repolarisation. On considére que le potentiel mesuré sur une
électrode provient de toutes les sources de l'’endocarde. Ainsi, le lien entre les
potentiels mesurés Viqon et les potentiels des sources de I'endocarde Vingo (que
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l'on veut retrouver) est défini par une matrice A de taille 64 x 3000 :
Voalion = A‘/endo- (21)

Ce probléme étant mal posé, différentes techniques de régularisation pour choisir
une solution offrant une énergie minimale sont employées par le systéme EnSite.
Ces techniques sont développées dans [Khoury 1996]. La matrice A, fonction de la
conductivité du sang et de la géométrie des surfaces est décrite dans [Khoury 1995,
Khoury 1996, Voth 2005].

Ainsi, 3000 électrogrammes correspondant & la surface EnSite sont générés. Les
temps de dépolarisation résultants de ces électrogrammes sont représentés sur la
surface EnSite sur la Figure 2.6 (b).

Ablation
Catheler

EnSite
Array

Fic. 2.6 : (a) Cathéter ballon (Image extraite du site de St Jude Medical http://www.
sjm.com/). (b) Données de cartographie électrophysiologique 3D de la surface endocardique
superposées avec le maillage volumique du patient obtenu a partir d’'une image IRM acquise
avant l'introduction du cathéter.

2.3 Modalités d’imagerie cardiaques

Une grande difficulté dans I'imagerie du coeur vient du fait que le coeur est un or-
gane animé d’un mouvement rapide. Les modalités doivent donc avoir une résolution
temporelle suffisamment grande (en étant suffisamment rapide ou bien en utilisant
des techniques de synchronisation) pour pouvoir passer outre cette difficulté, tout
en essayant d’avoir une bonne résolution spatiale.

Nous présentons ici I'imagerie nucléaire et le scanner X, qui sont toutes deux des
techniques ionisantes et 'imagerie ultrasonore et 'imagerie par résonance magné-
tique (IRM), qui sont non-ionisantes.


http://www.sjm.com/
http://www.sjm.com/
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2.3.1 Imagerie Nucléaire

L’imagerie nucléaire utilise un isotope, élément radioactif (traceur) fixé sur une
molécule impliquée dans un métabolisme spécifique de ’organe a explorer, et dont on
veut connaitre le fonctionnement. Dans le cas de la tomographie d’émission mono-
photonique (TEMP ou SPECT, Single Photon Emission Computed Tomography),
les isotopes émettent chacun un seul photon gamma dans une direction déviée (Fi-
gure 2.7 (a)). Ces photons, bien qu’atténués en traversant le corps du patient, sont
mesurés par des gammas caméras tournant autour du patient. Ces mesures sont
ensuite combinées pour reconstruire une image 3D permettant de visualiser la dis-
tribution de l'isotope dans 'organe exploré. Dans le cas du cceur, la TEMP permet
d’étudier la fonction ventriculaire et la perfusion du myocarde.

¥, ~ 100 — 300 keV
V. 511 keV

B
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F1G. 2.7 : (a) Emission d’un photon gamma dans la TEMP (en bleu) et émission de deux
photouns en ligne droite et dans des sens opposées dans la TEP (en rouge). (b) Images TEP
d’un patient sain (a4 gauche) et d’un patient ayant subi un infarctus (a droite). (Images
extraites (et adaptées) d’un exposé de Claude Comtat, Service Hospitalier Frédéric Joliot,
CEA Orsay)

La tomographie par émission de positon (TEP) a un principe assez proche de
celui de la TEMP. Cependant, dans la TEP, l'isotope se désintégre, émettant un
positon qui va trés rapidement s’annihiler avec un électron. Cela va donner naissance
a deux photons gamma qui vont se propager en ligne droite et dans deux directions
opposées, tout en étant absorbés ou diffusés et donc atténués par le passage & travers
le corps du patient (Figure 2.7 (a)). Ces deux photons sont ensuite mesurés par
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une couronne de détecteurs entourant le corps du patient. Ces mesures sont alors
combinées pour reconstruire une image 3D montrant la distribution de I'isotope dans
I’'organe visualisé.

Dans le cas de la TEP, deux photons sont émis, contre un pour la TEMP. L’image
obtenue avec la TEP est donc de meilleure qualité que celle obtenue avec la TEMP.
Cependant, un des avantages de la TEMP est qu’elle ne nécessite pas la désinté-
gration de l'isotope et peut donc utiliser des isotopes dont le temps de demi-vie est
plus long et ainsi qui peuvent étre stockés et transportés plus facilement.

En imagerie cardiaque, la TEP permet de détecter des tissus 1ésés, par exemple
aprés un infarctus, et de déterminer si ces tissus lésés sont viables ou nécrotiques.
Par ailleurs, elle permet d’étudier la perfusion myocardique. La comparaison d’une
image TEP d’un patient sain et d’un patient ayant subi un infarctus est représentée
sur la Figure 2.7 (b).

2.3.2 Tomodensitométrie ou Scanner X

La tomodensitométrie (TDM), encore appelée scanner X ou scan CT (“Compu-
ted Tomography”) utilise les rayons X pour générer une carte de densité des différents
tissus imagés [Halpern 2008]. Elle est non invasive et peut étre utilisée pour des cas
contre-indiqués en IRM, par exemple pour des patients possédant des pacemakers,
mais elle a 'inconvénient d’étre une technique ionisante. Une source envoie un fais-
ceau de rayons X & travers le corps du patient. Ces rayons, atténués par absorption
et diffusion lors du passage dans le corps du patient, sont mesurés par des détec-
teurs. Le flux de photons mesuré en un point P du détecteur dépend du flux émis
d’aprés la loi de Beer-Lambert :

$(P) = goe” Jrm )% (2.2)

avec L(P) la droite reliant la source au point P et p le coefficient d’atténuation
linéique du milieu. La valeur Iy d’un pixel de I'image est reliée a ce coefficient par

la relation :
_ Mt~ Ho

Ho
avec (g le coefficient d’atténuation linéique de I'eau.

Iy 1000, (2.3)

Les premiéres générations de scanner X, appelés scanners axiaux ou séquentiels,
ne permettent que 'acquisition de coupes données (Figure 2.8 (a)). La table sur
laquelle le patient se trouve se déplace pour acquérir les coupes successivement.
Pour éviter le mouvement di & la respiration, le patient doit effectuer une apnée.
Par ailleurs, dans le cas du cceur, les acquisitions doivent étre synchronisées avec
le pic R de 'ECG (défini au paragraphe 2.2). Ces scanners nécessitent un temps
d’acquisition assez élevé, limitant leur utilisation pour l'imagerie cardiaque.

Les générations de scanner plus récentes correspondent & des scanners hé-
licoidaux, dans lesquels la table sur laquelle est allongé le patient effectue un
mouvement de translation continu alors que la source tourne autour du patient
(Figure 2.8 (b)). Le signal mesuré peut étre reconstruit pour générer différentes
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FiG. 2.8 : (a) Scanner axial. (b) Scanner hélicoidal. (c) Scanner multi-barrettes. (d) Scan-
ner X. (abc) extraites de http://www.sprawls.org/resources/CTIMG/module.htm. (d)
extraite de http://www.philipsctscanner.com/.

coupes 2D formant une image 3D. Cette technique est beaucoup plus rapide que la
précédente et permet ainsi de diminuer la dose d’irradiation. Par ailleurs, le terme
3D prend tout son sens puisque n’importe quelle coupe a n’importe quelle position
peut étre reconstruite & partir du signal mesuré. A l'inverse du scanner axial qui
utilise le mode prospectif pour se synchroniser avec le pic R de 'ECG, le scanner
hélicoidal utilise le mode rétrospectif qui correspond & l’enregistrement continu
simultané du signal et de 'ECG. Ainsi, la reconstruction de l'image 3D se fait en
ne sélectionnant que certains signaux correspondants a certains moments de 'ECG.

Un des inconvénients des scanners hélicoidaux dans le cas de l'imagerie
cardiaque est la limitation de la vitesse de rotation mécanique du tube autour
du patient. Un équipement spécial et assez coliteux, appelé scanner a faisceau
d’électron (“Electron Beam CT”), a donc été développé spécialement pour I'imagerie
cardiaque. Ce scanner utilise une rotation électronique ne souffrant plus des limita-
tions mécaniques des scanners usuels. Cependant, cet équipement est spécifique a
I’imagerie cardiaque et cotite trés cher.

L’arrivée des scanners hélicoidaux multi-barrettes (Figure 2.8 (c)) a la fin
des années 90 a supplanté le scanner & faisceau d’électron. L’augmentation de
la vitesse d’acquisition a ainsi permis d’obtenir des séquences d’images 3D, ou
séquences 4D (3D -+ t). Pour améliorer la résolution temporelle, les acquisitions se
font sur plusieurs cycles cardiaques. Les mesures & un méme instant du cycle sont
utilisées pour reconstruire une image 3D & cet instant. Cependant, du fait de la


http://www.sprawls.org/resources/CTIMG/module.htm
http://www.philipsctscanner.com/

2.3 Modalités d’imagerie cardiaques 23

non-périodicité du battement cardiaque, un flou peut apparaitre sur les images. Par
ailleurs, ’acquisition sur plusieurs cycles cardiaques augmente la dose de radiation.

Enfin, des produits de contrastes iodés peuvent étre injectés pour amélio-
rer le contraste entre le sang et le muscle cardiaque.

Les indications du scanner X ont beaucoup augmenté ces derniéres an-
nées. A 'heure actuelle, le scanner X permet d’évaluer la morphologie des artéres
coronaires, du cceur, des veines pulmonaires, mais aussi d’étudier la fonction des
ventricules droit et gauche, et des valves cardiaques [Schroeder 2008].

Fic. 2.9 : Image TDM

2.3.3 Imagerie par ultrasons

L’échocardiographie est une technique courante en pratique médicale. En effet,
les techniques ultrasonores sont non-ionisantes, faciles & effectuer et relativement
non colteuses. Par ailleurs, la visualisation du coeur se fait en temps réel et I'in-
terprétation des résultats est immeédiate. L’échocardiographie permet I’étude de la
morphologie et de la fonction cardiaque, des pathologies valvulaires et coronariennes
et des flux sanguins.

2.3.3.1 Principe de I’échographie

Une sonde envoie des ultrasons dans le corps du patient. Suivant la différence
des impédances acoustiques des différents milieux du corps, ces ultrasons sont plus
ou moins réfléchis, générant un signal d’écho mesuré par la sonde.

Ces ondes acoustiques se propagent dans le corps et peuvent étre :

e plus ou moins réfléchies au niveau des interfaces entre différents milieux ayant
des impédances différentes. Ces impédances correspondent au produit de la
masse volumique du milieu par la célérité des ultrasons dans ce milieu. Par
exemple, lorsque 'onde passe par une interface avec des os, elle est totalement
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réfléchie, ce qui ne permet pas la visualisation des tissus situés aprés 'os. 11 est
donc nécessaire d’utiliser des faisceaux ne passant pas par des structures os-
seuses. De méme, un gel est appliqué sur la peau pour diminuer les différences
d’impédances entre les interfaces sonde-gel-peau et ainsi diminuer la réflexion
des ondes ultrasonores au niveau de l'interface air-peau. Par ailleurs, I'inci-
dence du faisceau est importante. En effet, lorsque I’onde ultrasonore n’arrive
pas perpendiculairement par rapport a U'interface, 'onde réfléchie est déviée
et n’atteint plus la sonde. De méme, 'onde transmise est déviée, et ainsi
les ondes réfléchies & partir de cette onde transmise seront aussi déviées et
n’atteindront plus la sonde réceptrice.

e diffusées par le milieu, lorsque la taille des objets est petite devant la longueur
d’onde de I'onde ultrasonore. Cette diffusion (dans toutes les directions) per-
met la visualisation des tissus en plus des interfaces. Elle est a l'origine du
“speckle” (chatoiement) visible sur I'image échographique.

e absorbées par le milieu.

Le temps s’écoulant entre I’émission de 1'onde et la réception d’un écho (appelé
temps de vol de I’écho) correspond au temps d’un aller-retour jusqu’a la sonde. Les
ultrasons se déplacant & une vitesse ¢ d’environ 1540 m.s~! dans les tissus mous, le
nombre d’émissions par seconde peut-étre calculé en fonction de la profondeur de
visualisation désirée.

La résolution d’une image augmente avec la fréquence de ’onde émise. En effet,
lorsque la fréquence f augmente, la longueur d’onde A diminue (d’apres I’équation
¢ = Af), et ainsi la distance permettant de séparer deux cibles diminue. Cependant,
laugmentation de la fréquence entraine aussi celle de 'atténuation de 'onde. Ainsi,
lorsque des organes profonds sont explorés, la fréquence doit étre basse, alors que
pour des organes superficiels, elle peut étre haute, permettant ainsi une meilleure
résolution spatiale.

2.3.3.2 Examens échocardiographiques

Il existe différents types d’examens en échocardiographie :

e 'échocardiographie transthoracique de repos. La sonde est appliquée sur le
thorax.

e |’échocardiographie transoesophagienne. Une sonde est introduite dans 1’ceso-
phage, ce qui permet de s’affranchir du probléme des structures osseuses en-
tourant le cceur et ainsi de donner des images de meilleure qualité. I’échocar-
diographie transoesophagienne est tres utile pour visualiser 'oreillette gauche,
I’aorte et les prothéses valvulaires.

e ’échocardiographie de “stress”. Elle permet d’étudier la contraction cardiaque.
Elle est pratiquée en transthoracique avec un patient réalisant un effort ou
bien ayant eu une injection de dobutamine.

e l'échographie 3D (Figure 2.11 (f)). Différentes coupes sont obtenues, et une
reconstruction 3D & partir de ces coupes est effectuée.
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e le “2D strain” ou “speckle tracking”. Cette technique permet d’analyser la
cinétique ventriculaire globale et segmentaire.

Les coupes principalement utilisées, représentées sur la Figure 2.10 sont les sui-
vantes :

e coupe parasternale grand axe;

e coupe parasternale petit axe permettant de visualiser la base du cceur et coupe
parasternale petit axe transventriculaire;

e coupes apicales deux et quatre cavités;

e coupe sous-costale.

Fi1G. 2.10 : Coupes principales utilisées en échocardiographie. A gauche : coupes apicales
2 (en haut) et 4 (en bas) cavités. Au milieu : coupe petit axe transventriculaire (en haut) et
coupe petit axe au niveau des vaisseaux de la base (en bas). A droite : coupe parasternale
grand axe (en haut) et coupe sous costale (en bas). (Images extraites de http://www.med.
yale.edu/intmed/cardio/imaging/contents.html)

2.3.3.3 Techniques d’enregistrement

Deux familles de techniques d’enregistrement permettent d’une part d’étudier la
morphologie du cceur et d’autre part les vitesses & la fois des flux sanguins et du
muscle cardiaque. La premiére correspond & ’enregistrement des temps de retour
des échos, ce qui permet de calculer les distances entre la sonde et les interfaces ex-
plorées. La seconde (imagerie Doppler) correspond a 'enregistrement des variations
de fréquence des échos dues au mouvement des interfaces telles que le sang ou le
myocarde. L’échographie est & I’heure actuelle généralement associée au Doppler.
Différentes techniques d’enregistrement composent la premiére famille :

e le mode TM (Temps Mouvement ou “Time motion”). Ce mode affiche en
ordonnée les distances des différentes structures et le temps en abscisse. 11 est
représenté sur la Figure 2.11 (b).
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e le mode bidimensionnel (mode B, Figure 2.11 (c)). Ce mode permet la visua-

lisation dans le temps d’une coupe anatomique du ceeur.

x ;.—/

PERICARDIAL ADHESIONS

Fie. 2.11 : Images échographiques (extraites du site http://www.medical.philips.
com/). (a) Echocardiographe. (b) Mode TM. (¢) Mode Bidimensionnel. (d) Doppler Couleur.
(e) TDI. (f) Echographie 3D.

L’échocardiographie Doppler a de méme plusieurs variantes :

e Doppler continu (Figure 2.11 (d)). Deux sondes sont utilisées pour le Dop-

pler continu. La premiére émet un faisceau d’ultrasons de maniére continue,
tandis que la seconde réceptionne de fagon continue le signal d’écho. La diffé-
rence de fréquence entre ces deux signaux est positive si le sang se rapproche
de la sonde, et négative §’il s’en éloigne. L’'inconvénient du Doppler continu
est qu’il n’est pas discriminant en profondeur, ce qui pose probléme lors de
superpositions de vaisseaux.

Doppler pulsé. L’inconvénient du Doppler continu n’existe plus dans le Dop-
pler pulsé. En effet, une seule sonde est utilisée, et agit en tant qu’émetteur
et récepteur. La mesure du temps entre ’émission et la réception permet le
calcul de la profondeur du vaisseau exploré.

Doppler couleur. Le Doppler couleur superpose les flux sanguins mesurés par
le Doppler pulsé & I'image obtenue en mode bidimensionnel. Par convention,
les flux s’éloignant (resp. se rapprochant) de la sonde sont représentés en bleu
(resp. rouge). Ce Doppler couleur permet donc d’étudier la fonction cardiaque
et de rapidement repérer des anomalies de flux sanguins. Gréce au Doppler, il
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est donc possible de déterminer 'importance des régurgitations valvulaires et
des sténoses (rétrécissements d’un vaisseau ou canal, par exemple rétrécisse-
ment de 'aorte dans le cas d’une sténose aortique) et la localisation des shunts
intracardiaques (par exemple une communication entre les deux ventricules
ou entre les deux oreillettes).

e Doppler tissulaire (Figure 2.11 (e)) ou TDI (“Tissue Doppler Imaging”). Cette
technique permet d’analyser la déformation des parois ventriculaires, et ainsi
d’évaluer la contractilité régionale de ces parois.

Des exemples d’images échographiques sont représentées sur la Figure 2.11.

2.3.4 Imagerie par résonance magnétique

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est la principale modalité utilisée
dans cette these. Elle consiste en 'observation de la Résonance Magnétique Nucléaire
(RMN) du noyau d’hydrogéne 'H, trés abondant dans le corps humain, constitué
a environ 70% d’eau. Cette observation nous permet d’obtenir une image de la
répartition en eau dans la partie du corps observée.

2.3.4.1 Principe et mesure de la résonance magnétique nucléaire

La RMN étudie les modifications d’aimantation d’une substance sous ’action de
champs magnétiques. Le comportement du proton peut étre assimilé & un aimant
de moment magnétique de spin pu, représenté par la Figure 2.12.

En I'absence de champ magnétique, les spins des protons sont orientés de maniére
aléatoire, et leur résultante est nulle (> p = 0, Figure 2.12 (a)). Plongés dans un
champ magnétique Bg' , les moments magnétiques des protons ne s’alignent pas
exactement selon le vecteur Bg. Des résultats de la physique quantique montrent
que les spins d’une partie des protons tournent autour de celui-ci dans la méme
direction que Bg et en formant un angle o (nommé angle de précession) avec Bg
(parallele), tandis que les autres tournent dans la direction opposée, en formant un
angle m — a avec By (antiparalléle). Ces deux positions correspondent & des niveaux
d’énergie E, (parallele) et E, (antiparallele) qui vérifient E, > E,. Chaque spin
tourne autour de Bp avec une vitesse angulaire (vitesse de précession) wy donnée
par la relation de Larmor :

wo = ’}/Bo, (2.4)

avec vy le rapport gyromagnétique du noyau. Dans le cas de protons, v est de 'ordre
de 42.58 MHz/T.

En pratique, il existe plus de protons paralléles que d’antiparalléles, ce qui donne
une résultante des moments magnétiques des protons non nulle, M. L.a composante
longitudinale M, de M est donc non nulle, bien que de norme négligeable devant
celle de By, et donc difficilement mesurable. Par ailleurs, il existe un grand nombre

'Dans le cadre de 'IRM cardiaque, ||Bo|| = Bo = 1.5T ou 3 T. A titre de comparaison, le
champ magnétique terrestre a une intensité de I'ordre de 40 — 70uT.
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(a) (b)

Fic. 2.12 : (a) Moments magnétiques & I’équilibre et plongés dans un champ magnétique
By (Image extraite du site http://www.imagemed.org/). (b) Mouvement de précession du
spin autour du champ magnétique By.

de protons et donc un grand nombre de composantes transversales de leur spins, et
leur somme M, est nulle.

Ces moments magnétiques de spin vont étre perturbés par ’application d’un
deuxiéme champ magnétique By, perpendiculaire & Bg et de fréquence égale a la
fréequence de Larmor wy. Cette fréquence étant de 'ordre de 64 MHz pour des
protons plongés dans un champ magnétique By d’intensité 1.5 T, 'application de
B; correspond a I'application d’une onde de radiofréquence (onde RF). La durée de
I'application de I'onde RF est appelée période d’excitation. La fréquence de cette
onde RF étant égale & la fréquence de Larmor, les spins entrent en résonance. 1l y
a donc transfert d’énergie entre les spins en précession et 'onde RF. Sous l'effet de
ce transfert, 'aimantation tissulaire bascule (selon la physique quantique, les spins
passent de I’état paralléle basse énergie a I’état antiparalléle haute énergie). L’angle
de bascule est donnée par :

8= / Bydt. (2.5)

L’intensité et la durée d’application de cette onde déterminent donc 'angle de bas-
cule de 'aimantation tissulaire. On appelle onde RF 90° une onde dont I’application
fait basculer I'aimantation du tissu de 90°, c’est & dire qui fait disparaitre M, et
fait apparaitre une composante transversale M;,. Lorsque 'excitation s’arréte, les
spins vont retourner a 1’équilibre en diminuant leur composante transversale. C’est
la phase de relaxation. Ce retour a 1’équilibre correspond & 1’émission d’une onde
de radiofréquence (onde électromagnétique dont la fréquence est dans une certaine
plage de valeur, & laquelle appartient la fréquence de Larmor associée au proton 'H
sous 'action des champs magnétiques By utilisés en IRM) que 'on enregistre et qui
constitue le signal mesuré en RMN.
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FiG. 2.13 : Sous leffet d'une onde RF 90°, la composante longitudinale s’annule et
lorsque Pexcitation s’arréte, la relaxation commence (image extraite du site http://www.
dossier-irm.fr/)

Cette relaxation est caractérisée par deux constantes de temps 77 et 15, corres-
pondant respectivement aux relaxations des composantes longitudinale et transver-
sale. La croissance de M, suit une courbe exponentielle :

M.(£) = Mu(0)e ™ + Mo(1 — e 1), (2.6)

avec My l'intensité de l'aimantation tissulaire a 1’équilibre et M,(0) lintensité de
I’aimantation longitudinale au début de la relaxation. La constante de temps T}
correspond au temps mis pour que M, soit égal a 63% de sa valeur initiale. Cette
constante dépend des caractéristiques du tissu. Cette relaxation, assez lente, est
appelée relaxation 71, relaxation longitudinale ou encore relaxation spin-réseau.

Par ailleurs, la décroissance de la composante transverse My, suit elle aussi une
courbe exponentielle caractérisée par la constante de temps 75 :

Ml‘y(t) = M:cy(o)e_T%v (27)

avec My, (0) l'intensité de ’aimantation transversale au début de la relaxation. Cette
constante correspond au temps mis pour que My, soit égal & 37% de sa valeur ini-
tiale. La relaxation transversale étant beaucoup plus rapide que la relaxation longi-
tudinale, T5 est plus court ou égal & T7. Cette relaxation est appelée indifférement
relaxation Th, relaxation transversale ou encore relaxation spin-spin. Ces deux re-
laxations sont représentées sur la figure 2.14.

Le signal effectivement mesuré est la norme de la composante transversale M.
C’est une sinusoide amortie. La courbe correspondant & ’amortissement de ce signal
est appelée Free Induction Decay (FID). La constante de temps correspondant a
cette courbe est appelée Ty et est différente de 75 en raison d’une hétérogénéité du
champ magnétique Bg & ’échelle microscopique et d’une hétérogénéité des champs
d’origine moléculaire (responsable du T5).
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Fic. 2.14 : Relaxation T (a) et 7o (b). Images extraites du site http://www.
dossier-irm.fr/

2.3.4.2 Séquence de base en IRM

Pour la formation de ce signal, on utilise des séquences en IRM. Les séquences
sont des séries d’impulsions et d’applications de gradient a des temps bien définis. Les
séquences peuvent étre pondérées en 77, T5 ou en densité de protons. Les premiéres
séquences utilisées en TRM sont les séquences d’écho de spin ou Spin Echo (SE).
Nous présentons dans un premier temps la séquence d’écho de spin de base. D’autres
séquences seront présentées a la section 2.3.4.4. Puis nous abordons le principe de
pondération des séquences.

Séquence d’Echo de Spin

La séquence d’écho de spin de base est représentée sur la Figure 2.16 (a). Cette
séquence comporte ’émission d’une onde RF longitudinale de 90° faisant basculer
les spins dans le plan transverse, suivie, au bout d’un temps % d’une impulsion
RF transversale de 180°. Cette impulsion intervient pour rephaser les protons qui
se sont déphasés aprés 'impulsion longitudinale de 90° du fait des hétérogénéités
du champ magnétique Bg. Au bout d’un temps TE, les protons sont rephasés et
le signal d’écho est mesuré. Le temps TE est appelé temps d’écho. Au bout d’un

temps T'R (temps de répétition), la séquence est de nouveau effectuée.

Pondération

Les séquences peuvent étre pondérées en 17, T ou en p, avec p étant la densité de
protons. Cela dépend des paramétres TR et TE. Si le temps TR est long (supérieur
a 1800 ms avec un IRM a 1.5T), les tissus auront fini leur relaxation lors de la
nouvelle bascule et il sera donc difficile de les différencier. A l'inverse, les valeurs des
aimantations longitudinales des tissus seront différentes pour un T'R court (inférieur
a 600 ms avec un IRM a 1.5 T). Un TR court correspond & une séquence qui
différencie les tissus en fonction de leur propriétés T1. On dit alors que la séquence
est pondérée en T7. Dans ce cas, un tissu ayant un 7} rapide sera en hypersignal (en
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blanc), et un tissu ayant un 77 lent sera en hyposignal (en noir).

Par ailleurs, si I’on utilise un T'E court (inférieur & 50 ms avec un IRM a 1.5 T),
les aimantations longitudinales des différents tissus n’auront pas eu le temps de se
différencier en fonction de leurs 75 respectifs, contrairement au cas oil le temps T'F
est long (supérieur & 60 ms avec un IRM a 1.5 T). Un TE long correspond a une
séquence qui différencie les tissus en fonction de leur propriétés To. On dit alors
que la séquence est pondérée en T5. Dans ce cas, un tissu ayant un 75 lent sera en
hypersignal (en blanc), et un tissu ayant un 75 rapide sera en hyposignal (en noir).

Enfin, si la séquence utilise un T'R long et un TE court, les tissus ne sont
différenciés ni en 17, ni en T, mais en densité de protons.

2.3.4.3 Formation de 'image

Pour construire une image, il faut localiser dans ’espace le signal regu par 1’an-
tenne réceptrice. Pour cela 'TRM applique, a différents instants, des gradients de
champs magnétiques dans les trois directions de ’espace.

Tout d’abord, un plan de coupe est sélectionné en appliquant un gradient de
sélection de coupe. En effet, cela permet de changer la fréquence de Larmor selon
la direction de ce gradient. Seuls les protons dont les spins auront une fréquence de
rotation située dans la bande passante autour de la fréquence de Larmor basculeront
lors de I'aimantation. La bande passante et 'intensité du gradient déterminent la
largeur de la coupe considérée.

Ensuite, il reste a différencier les deux directions du plan de coupe. La ligne de
la coupe est codée grace a un gradient qu’on appelle gradient de phase, appliqué
aprés 'impulsion RF 90° et avant la lecture du signal. Pendant ’application de ce
gradient, la vitesse de rotation des spins varie en fonction de leur position. Aprés
I’application du gradient, les spins sont donc déphasés selon la direction du gradient,
ce qui permet leur localisation.

Lors de la mesure du signal, un gradient appelé gradient de fréquence est appliqué
dans la deuxiéme direction du plan de coupe. Cela permet de modifier la vitesse de
précession des spins dans la direction de ce gradient et ainsi de différencier les lignes
perpendiculaires & la direction du gradient.

Les différents gradients permettent de remplir un espace de Fourier appelé espace
K auquel est appliqué une transformation de Fourier inverse pour retrouver I'image.
Au centre de espace K sont codés le contraste et la forme générale (basses fréquences
dont les intensités sont les plus élévées). Les hautes fréquences, correspondant aux
contours, sont codées sur le bord de ’espace K.

Différentes séquences existent pour créer plus ou moins rapidement cet espace K
et donc I'image. Les séquences correspondent aux besoins cliniques et aux spécificités
de ce que l'on veut observer. Dans la section suivante, nous décrirons uniquement
certaines séquences utilisées dans le cas de I'imagerie cardiaque.
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2.3.4.4 I'IRM en imagerie cardiaque

I’TRM est une modalité d’imagerie médicale qui a pris ces derniéres années une
grande importance dans I’étude de pathologies cardiaques. Différentes séquences per-
mettent d’imager le coeur de maniére & mettre en lumiére les pathologies recherchées.
Cependant, des difficultés apparaissent en IRM cardiaque du fait des mouvements
inhérents a cette région du ceeur, tels que les flux sanguins ou bien des mouvements
induits par exemple par les battements cardiaques ou la respiration. Pour éviter
que les images soient floues en raison de ces mouvements, plusieurs méthodes sont
utilisées : éviter autant que possible le mouvement dia & la respiration en deman-
dant au patient de se mettre en apnée (ce qui n’est pas toujours possible), utiliser
des séquences IRM d’acquisition rapide, ou encore synchroniser I’acquisition avec le
mouvement cardiaque.

Synchronisation avec 'ECG.

La synchronisation avec 'ECG (ou gating cardiaque) peut se faire de maniére
prospective ou rétrospective. Avec le gating prospectif, les acquisitions sont réalisées
au méme moment du cycle cardiaque et démarrent avec un délai constant aprés le
pic R. Le temps de répétition T'R est dans ce cas un multiple de la période cardiaque.
L’inconvénient de cette méthode est que nous ne disposons pas de données en fin
de diastole. En ce qui concerne le gating rétrospectif, les acquisitions se font en
paralléle avec 'enregistrement de 'ECG, ce qui permet de recaler les données sur
tout le cycle cardiaque.

Le besoin de synchronisation a 'ECG fait que la qualité de 'IRM n’est pas trés
bonne pour les patients arythmiques.

Séquences pour I’'imagerie cardiaque.

L’IRM est une technique de choix pour étudier la morphologie du cceur et ses
anomalies [Pennell 2004] de par les bons contrastes des images générées, son carac-
tére non invasif et le fait qu’elle n’utilise pas de substances radioactives. Par ailleurs,
une particularité de 'IRM par rapport aux autres modalités d’imagerie médicale,
est que les images générées peuvent étre modifiées selon la pathologie recherchée en
changeant uniquement des paramétres de I'IRM accessibles par le radiologue. Ainsi,
I'IRM permet de mesurer la taille des cavités cardiaques, I’épaisseur des muscles et
les masses cardiaques. Mais elle est aussi trés utilisée pour la détection de tissus anor-
maux, comme par exemple des masses tumorales [Pennell 2004, ACR 2008|. L'IRM
ne se limite pas a une étude morphologique du cceur, mais permet aussi d’évaluer la
fonction cardiaque (|[Barkhausen 2001, Bellenger 2000]) et d’estimer les mouvements
cardiaques |Ozturk 2003|. Un autre avantage de 'IRM est que les images peuvent
étre acquises selon des coupes définies par I'utilisateur.

Les plans de coupe utilisés couramiment en imagerie cardiaque sont décrits préci-
sément dans [Dacher 2004]. Ils sont au nombre de trois, orthogonaux deux & deux :

e Plan long axe VG (LAVG ou 2 cavités).

e Plan axial 4 cavités (ou horizontal long axe HLA).
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e Plan Petit Axe

Ces plans sont représentés sur la Figure 2.15.

Fic. 2.15 : Plans de coupe en IRM cardiaque. Images extraites du site http://
irmcardiaque.com

Une séquence correspond & un ensemble d’impulsions et d’applications de gra-
dients, a différents moments.

Selon [Shah 2005], les séquences en IRM peuvent étre vues comme la combinaison
de deux éléments : les séquences et les modificateurs de ces séquences, qui permettent
de mettre en valeur les pathologies recherchées.

Les séquences peuvent étre regroupées en deux catégories :

e Séquences d’écho de spin et ses variantes. Dans ces séquences, les spins
sont rephasés par une impulsion de 180°. Ces séquences sont :

e séquence d’écho de spin. Le temps d’acquisition de cette séquence étant
assez long, elle n’est plus trop utilisée de nos jours.

e les variantes rapides de la séquence d’écho de spin, le Fast Spin Echo
(FSE) ou bien Turbo Spin Echo.

La séquence d’écho de spin a été décrite a la section 2.3.4.2. Pour 'imagerie
cardiaque, seulement les variantes rapides de ces séquences sont utilisées de
nos jours, telles que le Fast Spin Echo (FSE) ou bien Turbo Spin Echo.

Ces séquences sont principalement utilisées pour I’étude morphologique du
coeur.

e Séquences d’écho de gradient. Dans ces séquences, les spins sont rephasés
par un gradient. La séquence d’écho de gradient permet une acquisition plus
rapide que la séquence d’écho de spin. En effet, elle utilise un angle de bascule
plus faible qui permet un retour & 1’équilibre plus rapide et ainsi permet de
raccourcir le T'R. Par ailleurs, pour produire le signal d’écho, elle ne nécessite
pas d’appliquer 'impulsion & 180°. Dans la séquence d’écho de gradient, le
signal d’écho est généré en appliquant successivement un gradient de codage
de fréquence puissant pour déphaser les spins et le méme gradient, mais in-
versé pour les rephaser. Cette séquence est représentée sur la Figure 2.16. Les
inhomogénéités du champ By ne sont plus corrigées, ce qui donne des images
en T5.
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Par ailleurs, si le temps T'R devient plus faible que le temps 75, il reste une

aimantation lorsqu’une nouvelle séquence est appliquée. Cette aimantation,

appelée aimantation transversale résiduelle, peut générer des artefacts en pro-

duisant un signal non désiré.

Différentes séquences sont basées sur cette séquence d’écho de gradient :

écho de gradient avec destruction de ’aimantation transversale ré-
siduelle (“spoiled gradient echo”, “ultrafast gradient echo”). Dans ce
groupe de séquences d’écho de gradient, des impulsions RF appelées
“spoilers” sont appliquées de maniére & détruire aimantation transver-

sale résiduelle.

écho de gradient avec état d’équilibre de l'aimantation résiduelle
(“Steady state gradient echo”) et ses dérivées (“Contrast enhanced
steady state gradient echo”, “Balanced steady state gradient echo”).

séquence écho-planaire, notée EPI (Echo Planar Imaging). Cette sé-
quence est trés rapide, les durées d’acquisitions sont de l'ordre de
quelques dizaines de millisecondes. Elle permet ’acquisition de tout
lespace K avec l'application d’une seule impulsion (“single shot”).

TR
< = >
9; :3 ;3 RF - Signal —-.—W—//—.—
AF - Signal —. . W—ﬂ—l— Gss mu ,{.’!'f I_ll_l
Gass I_l '—.] I [_l Vi
. mk N ;

= " .
' . —,

[

(a) (b)

F1G. 2.16 : Séquences de base : (a) écho de spin, (b) écho de gradient [Kastler 2006]

Des modificateurs peuvent étre appliqués & ces séquences seuls ou en combinai-

son avec d’autres pour privilégier ce que l'on veut étudier (les structures cardiaques,

vasculaires, la fonction contractile...). Ces modificateurs sont principalement les sui-

vants :

e Séquence de sang noir. La séquence de sang noir (ou Black Blood) est

trés intéressante pour 1’étude de la morphologie cardiaque car elle permet

un bon contraste entre les structures cardiaques et le sang présent dans les
cavités cardiaques (Figure 2.17). [Fayad 2000| montre 'intérét de la séquence
de sang noir pour I’étude des pathologies des artéres coronaires. Les séquences

utilisées sont généralement des séquences d’écho de spin ou leurs variantes
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rapides, telles que le Fast Spin Echo ou le Turbo Spin Echo. Pour que le
sang apparaisse en noir sur les images, deux inversions de 180° sont effectuées
avant la séquence d’écho de spin. La premiére est appliquée sur tout le volume
considéré. La seconde est appliquée uniquement sur la coupe désirée, ce qui
annule 'inversion pour les spins de la coupe considérée. La séquence d’écho
de spin commence aprés un temps T'7, dit temps d’inversion, qui correspond
au temps nécessaire pour 'annulation du signal du sang présent en dehors
de la coupe désirée. Ainsi, le sang rentrant dans la coupe lors de 'acquisition
sera en hyposignal. Cependant, si le sang présent dans la coupe (et donc dont
laimantation n’a pas été inversée) se déplace lentement, il peut en rester dans
la coupe lors de ’acquisition, ce qui générera un signal non nul. Ces artefacts
pourront rendre plus difficile la distinction entre ce sang et des structures
cardiaques.

F1G. 2.17 : Séquence sang noir.

e Suppression de la graisse. Une impulsion & 180° permet d’inverser les
spins. Le T} de la graisse est beaucoup plus court que celui du myocarde ou
de leau (250 ms pour la graisse, contre 700 ms et plus d’une seconde pour
leau). I’aimantation longitudinale de la graisse passe donc beaucoup plus
tot par zéro, a un temps to. Si I'image est effectuée a ce temps 1a, la graisse
ne géneére aucun signal, contrairement au myocarde et a I’eau. Cela permet
de détecter des pathologies telles que la présence de masses graisseuses, la
présence de kystes remplis d’eau ou encore des décollements péricardiens.
Une image IRM obtenue avec suppression de la graisse est représentée sur la
Figure 2.18.

e Séquence de sang blanc et ciné-IRM. La séquence de sang blanc est ba-
sée sur des séquences rapides type écho de gradient et ses variantes rapides.
Cependant, les séquences Steady State Free Precession (SSFP) ont récemment
supplanté ces derniéres. En effet, elles améliorent significativement le rapport
signal sur bruit, en permettant un meilleur contraste entre le myocarde et
le sang [Barkhausen 2001, Fuster 2005] (contraste T2/T1 donnant le sang en
hypersignal, les endocardes et 1’épicarde en isosignal et la graisse en hyper-
signal). Par ailleurs, elles permettent d’augmenter la résolution temporelle
(utilisation du gating rétrospectif). Enfin, leur rapidité d’acquisition permet
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F1G. 2.18 : L’image obtenue par suppression de la graisse permet de confirmer la présence
d’un kyste rempli d’eau (en hypersignal, fleche rouge). Le kyste n’est donc pas constitué de
graisse, puisque celle-ci ayant été annulée, elle apparait en hyposignal (fleche verte). Images
extraites du site http://irmcardiaque.com/

leur utilisation méme dans le cas ou le patient ne peut pas retenir sa res-
piration. Ces séquences sont aussi utilisées pour générer des ciné-IRM, qui
correspondent & un ensemble de 15 & 30 images 3D décrivant le cycle car-
diaque (la période entre deux images est d’environ 30 & 40 ms). Ces ciné-IRM
permettent d’évaluer la fonction contractile (et notamment les fractions d’éjec-
tion), de visualiser les mouvements du myocarde et ses anomalies, mais aussi
de visualiser la morphologie du myocarde, comme les valves, les volumes des
ventricules et les masses cardiaques [Shah 2005, Fuster 2005, Bellenger 2000].

Fic. 2.19 : Séquences ciné-IRM. Vue petit axe (en haut) et vue grand axe (en bas) au
cours du temps.

e Réhaussement tardif. Cette séquence est effectuée 5 & 20 minutes aprés in-
jection de gadolinium au patient. C’est une séquence d’écho de gradient avec
inversion-récupération dont le signal est acquis environ 200 ms aprés I'impul-
sion d’inversion, ce qui permet au myocarde sain de ne donner aucun signal
tandis que le myocarde pathologique, du fait de la rétention de gadolinium
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(et ainsi d’'un T3 plus court), aura déja une aimantation positive, ce qui le
fera paraitre en hypersignal. Le principe et une image du réhaussement tardif
sont représentés sur la Figure 2.20.

_ Tissu pathologique :
rétention de gadolinium,
T1 court, hypersignal

| Myocarde normal :
gadolinium éliming,
RF = 180° T1 long, hyposignal

F1G. 2.20 : Réhaussement tardif par injection de gadolinium. [Kastler 2006]

e IRM marquée. I'IRM marquée ([Zerhouni 1988, Reichek 1999]) est une
technique de choix pour ’étude de la déformation régionale du myocarde
et de ses anomalies lors de la systole. Une inversion (présaturation spatiale
sélective, SPAMM pour “SPAtial Modulation of Magnetization”) est effectuée
sur une grille, annulant le signal correspondant a cette grille. Sous I'effet du
mouvement cardiaque, cette grille se déforme. Le suivi des points de cette
grille nous donne leur déplacement. Cette technique d’IRM marquée nous
permet d’étudier précisément la contraction du myocarde, et de visualiser des
zones akinétiques (zones ne se contractant pas). Des images IRM marquée
sont représentées sur la Figure 2.21.

e Cartographie des flux : contraste de phase avec encodage des vélo-
cités (VENC ou Velocity Encoding) Ces séquences, appelées aussi sé-
quences de cartographie dynamique des flux, permettent de quantifier les
vitesses et les débits sanguins. Elles sont basées sur des séquences en écho
de gradient dont les gradients ont été modifiés. La phase du signal est codée
proportionnellement & la vitesse du flux sanguin. Selon le sens de ce flux san-
guin, l'image de phase apparaitra noire ou blanche. Il est possible d’encoder la
vitesse perpendiculairement ou parallélement au plan de coupe. Par ailleurs,
pour éviter des phénomeénes de repliement (ou aliasing) si la vitesse d’écoule-
ment dépasse la gamme d’encodage, il faut bien choisir cette gamme d’enco-
dage. Si les séquences ne contiennent pas d’encodage des flux, nous obtenons
des images en magnitude, permettant de visualiser les aspects des flux, mais
pas leurs directions, ni leurs vitesses. Si ces séquences sont avec encodage de
flux, les images obtenues sont des images de phase, qui permettent la quantifi-
cation des directions et des vitesses des flux. Il est donc possible de calculer le
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Fic. 2.21 : Images ciné (en haut) et marquée (en bas). Image en fin de diastole (& gauche) et
en fin de systole (& droite). Images extraites du site http://www.heartandmetabolism.org

débit sanguin deés lors que la vitesse est encodée perpendiculairement au plan
de coupe (Q = vS avec v la vitesse moyenne du flux et S la section du vaisseau
étudié, d’ou l'intérét d’avoir un plan de coupe parfaitement perpendiculaire
au vaisseau étudié). La fluximétrie IRM est particuliérement utilisée pour éva-
luer la présence de communications intra-auriculaires (“shunts”) en comparant
les débits pulmonaires (plan de coupe perpendiculaire a ’artére pulmonaire)
et systémiques (plan de coupe perpendiculaire & l'aorte) [Brenner 1992]. Des
images obtenues en fluximétrie IRM sont représentées sur la Figure 2.22.

Fic. 2.22 : (a) Module (& gauche) et phase (& droite). Encodage des vitesses perpendi-
culairement au plan de coupe (perpendiculaire & l’aorte (en haut) et a 'artére pulmonaire
(en bas)). (b) Encodage des vitesses parallélement au plan de coupe. Aorte ascendante en
blanc, aorte descendante en noir. Images extraites du site http://irmcardiaque.com/
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e IRM de tenseur de diffusion (DT-MRI, “Diffusion Tensor MRI").
Cette technique mesure le mouvement (ou diffusion) des molécules d’eau dans
chaque direction de I'espace. En effet, sous l'effet de I'agitation thermique, les
molécules d’eau diffusent, et ce phénomeéne, formalisé en 1956 par Einstein,
est connu sous le nom de mouvement brownien. Dans un milieu isotrope, ce
mouvement s’effectue dans toutes les directions de I’espace. Cependant, dans
un milieu anisotrope comme le coeur, les mouvements des molécules d’eau sont
impactés par les différents obstacles, tels que les fibres dans le cas du cceur.
Ainsi, la mesure de cette diffusion permet d’obtenir des informations sur la
structure du milieu exploré & travers un tenseur de diffusion 3D. Pour calculer
ce tenseur de diffusion, plusieurs séquences, basées sur des séquences écho
planar pondérées Tb sont effectuées. Une premiére image Sy est obtenue avec
cette séquence non modifiée. Puis des gradients de diffusions sont appliquées
lors de la séquence pour générer des images S; reliées a 'image Sy et au
tenseur de diffusion D par I’équation de diffusion de Stejskal-Tanner :

Sy = Spexp(—b'G: Dgy) (2.8)

avec b une constante dépendant des paramétres d’acquisition et gy une direc-
tion spatiale appelée gradient de diffusion, correspondant au gradient appliqué
lors de la séquence. Le terme *§.Dg; donne une mesure de la diffusion dans
la direction spatiale g;. La donnée de I'image Sy et d’au moins six images
S; obtenues avec six gradients de diffusion différents permet de retrouver le
tenseur de diffusion D.

Cette technique est trés intéressante dans le cas du ceeur, car elle permet de
retrouver les directions des fibres et des feuillets cardiaques. En effet, diffé-
rentes études [Scollan 1998, Hsu 1998] ont comparé les mesures obtenues en
IRM de tenseur de diffusion avec des données histologiques et en ont déduit
d’une part qu’il existait une grande corrélation entre ces deux types de don-
nées en ce qui concerne les fibres cardiaques, et d’autre part que le vecteur
propre du tenseur de diffusion associé 4 la valeur propre la plus grande donnait
Iorientation des fibres cardiaques.

Cependant, obtenir des images haute résolution implique des acquisitions ez-
vivo. L’acquisition in vivo d’images de tenseur de diffusion en haute résolution
est un probléme encore non résolu, mais bénéficiant a ’heure actuelle de
nombreuses recherches. Par ailleurs, la résolution temporelle ne permet pas
a I'heure actuelle d’obtenir des images de tenseur de diffusion sur un cycle
cardiaque.

2.3.5 Elastographie

Les modalités d’imagerie médicale utilsées seules ne permettent pas l’évaluation
de I’élasticité locale du tissu. Or, cette élasticité est un élément important pour
le diagnostic thérapeutique. En effet, une pathologie s’accompagne souvent d’une
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modification de I'élasticité des tissus. L’élastographie, basée sur certaines modalités
d’imagerie donne une estimation de 1’élasticité des tissus explorés.

L’élastographie est un domaine de recherche trés actif. Différentes tech-
niques existent actuellement, comme [’élastographie statique [Ophir 1991], la so-
noélastographie [Krouskop 1987] et I’élastographie impulsionnelle [Catheline 1999],
basées sur l’échographie, ou encore l’élastographie par résonance magnétique
(ERM) [Muthupillai 1995|. Les trois derniéres techniques font partie de l’élasto-
graphie dynamique.

L’élastographie statique consiste a appliquer une compression uniforme sur la
surface du corps, a mesurer une image de la déformation des tissus sous l'effet de
cette compression et & la comparer avec une image des tissus sans la compression.
Elle s’appuie sur le fait qu’une zone molle se déforme davantage qu’une zone rigide
sous 'effet d’une méme contrainte. Cette technique ne permet pas la mesure quanti-
tative du module de Young, et des études cliniques ont montré sa faible reproducti-
vité ainsi qu’une grande variabilité inter-opérateur [Locatelli 2005], la compression
uniforme étant difficile & obtenir.

Sous Veffet d’un choc (de vibrations provoquées par les ondes ultrasonores par
exemple), deux types d’ondes se propagent a lintérieur du milieu : les ondes de
compression et les ondes de cisaillement. Lorsque des vibrations hautes fréquences
sont appliquées, les tissus biologiques se comportent comme des fluides visqueux, et
les ondes de compression se propagent mais celles de cisaillement disparaissent trés
vite du fait de la viscosité. Dans le cas de vibrations basses fréquences, les ondes
de cisaillement peuvent étre étudiées. Leur vitesse étant directement reliée & [’élas-
ticité dans le milieu, leur mesure permet 1’étude de cette élasticité. L’élastographie
dynamique se base sur ’étude de ces ondes de cisaillement.

2.3.5.1 Elastographie ultrasonore

Sono-élastographie

Le principe de la sono-élasticité est de soumettre le tissu & une vibration
mécanique basse fréquence et de mesurer la vitesse de propagation des ondes
générées. Les vitesses des ondes de cisaillement et de compression sont différentes
et sont dépendantes des propriétés du tissu considéré. Les vitesses des ondes de
compression ¢, et de cisaillement c, sont en effet données par :

A+ 2u \/ﬁ
Ccp = Cs =4 /— 2.9
=\, ; (2.9)

avec p la masse volumique du milieu et A et p les coefficients de Lamé reliés au

coefficient de Poisson v et au module de Young E par les formules :

A 3A+2u
— E=p= " 2.10
YT ) P T u (2.10)

Dans le cas de tissus mous, et plus particuliérement dans le cas du muscle cardiaque,
A > u, ce qui donne un coefficient de Poisson proche de 0.5 (incompressibilité) et
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un module de Young E ~ 3u, ce qui le relie directement & la vitesse d’onde de
cisaillement.

L’élastographie & partir de vibrations mécaniques basse fréquence continues
souffre de nombreux problémes a cause du régime stationnaire induit. Tout d’abord,
des interactions entre les ondes de compression et de cisaillement génent la mesure de
la vitesse des ondes de cisaillement. Enfin, des problémes aux frontiéres du domaine
apparaissent du fait du régime stationnaire.

Elastographie impulsionnelle

Dans cette technique, une impulsion (ou coup) est appliquée sur le milieu,
générant des ondes de cisaillement et de compression. Cela permet de séparer ’onde
de compression (qui se propage trés rapidement) et I'onde de cisaillement et de faire
disparaitre les problémes aux frontiéres. Les déplacements générés sont estimés par
corrélation entre les mesures successivement effectuées grace a I’échographie. Une
analyse spectrale de ces déplacements permet de calculer la vitesse de 'onde de
cisaillement, et ainsi de remonter au module de Young.

“Supersonic Shear Imaging”

Dans cette technique, les ultrasons sont focalisés & des profondeurs diffé-
rentes. L’échange d’énergie avec le milieu environnant crée des poussées appelées
“push”. Une onde plane de cisaillement est créée, et une technique d’imagerie
ultrarapide est utilisée pour suivre la propagation de l'onde de cisaillement dans le
milieu. La résolution temporelle est d’environ 5000 & 20000 images par secondes,
ce qui permet son utilisation en temps réel. Les déplacements sont calculés par
corrélation entre les mesures successivement effectuées par I’échographie. Un modéle
élastique (équation d’onde, dérivée de la relation fondamentale de la dynamique
avec la loi de Hooke pour le modéle d’élasticité) reliant les déplacements au module
de Young permet, par probléme inverse de retrouver le module de Young. Le fait
que l'onde de cisaillement soit plane simplifie le probléme inverse pour retrouver
le module de Young. Cette technique est développée par la société Supersonic
Imagine?. Une image élastographique quantifiant I'¢lasticité d’une lésion du sein
est représentée sur la figure 2.23. Sur cette image, nous pouvons voir que le centre
de la lésion est mou, et une biopsie effectuée au centre de la liaison a montré qu’il
était constitué de cellules nécrosées.

Elastographie par résonance magnétique

Le milieu est stimulé pour vibrer & une fréquence donnée se situant géné-
ralement autour de 100 Hz pour I’homme. Une séquence spéciale d'IRM est
ensuite utilisée pour mesurer le mouvement a cette fréquence. Les déplacements 3D

*http://www.supersonicimagine.fr/


http://www.supersonicimagine.fr/
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Fi1c. 2.23 : Images échographiques du sein. Sur I'image du haut est superposée 'image
élastographique sur laquelle une lésion (plus dure, donc en rouge) apparait (http://www.
supersonicimagine.fr/).

obtenus sont ensuite utilisés pour inverser I’équation d’onde (dérivée de la relation
fondamentale de la dynamique avec la loi de Hooke pour le modéle d’élasticité) et
ainsi retrouver le module d’Young.

Cette technique permet une résolution de 'ordre de 2 x 2 x 2 mm?

avec un temps

d’acquisition non négligeable, de I'ordre de la dizaine de minutes. Cependant, elle

donne des cartes 3D de 1’élasticité, contrairement a 1’élastographie ultrasonore.
Cette technique est notamment utilisée pour mesurer le changement d’élasticité

du myocarde au cours du cycle cardiaque [Sack 2009].

2.4 Conclusion

Le tableau 2.1 regroupe certaines caractéristiques des différentes méthodes
d’imagerie présentées dans ce chapitre.


http://www.supersonicimagine.fr/
http://www.supersonicimagine.fr/
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CHAPITRE 3

Modéliser le coeur
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3.1 Le coeur, un organe multi-physique et multi-échelle

La modélisation du cceur est un probléme difficile du fait des phénomeénes
complexes entrant en jeu dans son fonctionnement [Nordsletten 2009]. Celui-ci
dépend tout d’abord de 'anatomie du cceur. En effet, un probléme anatomique
tel quune communication intra-ventriculaire perturbe grandement la fonction car-
diaque. L’électrophysiologie, et en particulier la propagation du potentiel d’action
est aussi un phénomeéne important & modéliser. Des problémes électrophysiologiques,
tels que les troubles du rythme cardiaque peuvent conduire & de graves dysfonction-
nements du cceur. La contraction du tissu cardiaque étant ce qui permet au cceur
d’éjecter le sang au cours des différents battements cardiaques, sa modélisation grace
4 la mécanique des milieux continus est primordiale. Par ailleurs, du fait de ’éjec-
tion et du remplissage des cavités cardiaques, il existe un couplage entre le coeur
et la circulation extérieure. Ce couplage, qui influe lui aussi sur la fonction car-
diaque est modélisé grace & la mécanique des fluides. De plus, pour fonctionner,
le tissu cardiaque doit étre alimenté en sang. Cette alimentation est possible grace
a la perfusion cardiaque effectuée par les artéres coronaires. Enfin, le métabolisme
cardiaque est aussi un aspect important a modéliser car il permet au tissu cardiaque
de disposer de substances nécessaires a sa contraction. Ces différents aspects ont été
représentés sur la figure 3.1.
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perfusion Mécanique
& métabolisme

Fic. 3.1 : Modélisation multi-physique du cceur.

Par ailleurs, le fonctionnement du coeur fait intervenir des phénoménes a diffé-
rentes échelles [Hunter 2006] et sa modélisation doit en tenir compte. De nombreux
travaux ont été et sont encore effectués pour déterminer les différents processus
a lorigine de la conduction cardiaque, comme par exemple les différents flux io-
niques entre les milieux extracellulaire et intracellulaire [Luo 1991, Hodgkin 1952,
Noble 1962]. Différentes théories permettent de modéliser a I’échelle nanoscopique le
mécanisme de la contraction cardiaque (filament glissant d’'Huxley [Huxley 1957]).
Ces différentes informations sont ensuite utilisées et approximées pour passer i des
échelles supérieures, ce qui permet d’utiliser des théories issues de la physique, telles
que la mécanique des milieux continus (pour la modélisation du comportement du
tissu cardiaque) ou la mécanique des fluides (pour le couplage sang-tissu et le cou-
plage coeur-circulation). La création de modeéles a l'échelle de l'organe & partir de
modeéles aux échelles précédentes permet d’intégrer les connaissances physiologiques
obtenues & chaque étape et ainsi d’obtenir & un modéle multi-échelle plus phy-
siologique dont les approximations aux différentes échelles sont maitrisées. Cette
approche multi-échelle est représentée sur la figure 3.2.

Enfin, bien que les méthodes d’imagerie cardiaque aient beaucoup évolué ces
derniéres années, les données disponibles sont souvent bruitées et éparses. L’élabo-
ration de modeéles spécifiques & partir de ces données ne pourra donc étre possible
que si ces modeéles ne sont pas “trop” complexes, c’est & dire ne possédant pas “trop”
de parameétres. La complexité du modéle élaboré dépend des données disponibles
pour son identification.

Dans un premier temps, nous décrirons les différents modéles de ceeur existants.
Puis, nous expliciterons le modéle électromécanique utilisé dans la thése. L’objectif
étant d’identifier des paramétres mécaniques du modéle, celui-ci est simplifié dans un
premier temps. Les paramétres estimés pourront ensuite servir d’initialisation pour
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F1Gc. 3.2 : Modélisation multi-échelle du coeur.

I'identification des parameétres d’un modeéle plus complexe. Dans ce modéle, nous ne
modéliserons que trois composantes : I’anatomie, I’électrophysiologie et 1a mécanique
du tissu cardiaque. Enfin, nous effectuerons une analyse grossiére de sensibilité des
réponses du modéle par rapport a certains de ses parameétres mécaniques.

3.2 Etat de l’art des modéles cardiaques

3.2.1 Modéliser I’électrophysiologie cardiaque
3.2.1.1 Physiologie cellulaire

Potentiel d’action

La membrane cellulaire contrdle les échanges entre la cellule et le milieu
extérieur (& la cellule). La composition chimique du cytoplasme (intérieur de la
cellule) différe de celle du milieu extérieur. En particulier, il y a un déséquilibre entre
ces deux milieux en potassium K et en sodium Na'. La concentration en Na™
est plus importante dans le milieu extérieur que dans le cytoplasme, contrairement
a celle du potassium K. Globalement, le cytoplasme est plus concentré en ions
négatifs. Cela induit une différence de potentiel négative entre ces deux milieux,
appelé potentiel transmembranaire. La cellule est polarisée, et cette différence
de potentiel est appelée potentiel de repos.

Pour certaines cellules (dites excitables), et notamment pour les cellules muscu-
laires, ce potentiel peut varier sous l’effet d’un stimulus. Lorsqu’un stimulus extérieur
a lieu et est suffisamment fort (c’est a dire qu'il force la cellule & se dépolariser suf-
fisamment pour que le potentiel transmembranaire dépasse un potentiel appelé po-
tentiel de seuil), le potentiel transmembranaire subit une trés forte et trés rapide
dépolarisation. Celle-ci est surtout induite par un courant entrant d’ions sodium
Nat, qui augmente ainsi le potentiel transmembranaire jusqu’a des valeurs posi-
tives (de l'ordre de 20mV). Puis, la membrane cellulaire devient perméable a Iion
potassium K, qui migre du cytoplasme vers le milieu extérieur. Ainsi, le poten-
tiel transmembranaire se stabilise autour d’une valeur de plateau avant de diminuer
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progressivement et de revenir & sa valeur de repos. On dit alors que la cellule se
repolarise. Cette variation de potentiel est appelé potentiel d’action (PA). Ce PA
et les flux d’ions potassium et sodium sont représentés sur la figure 3.3. 1l est inté-
ressant de remarquer la longueur du plateau du PA (de 'ordre de 200ms), beaucoup
plus longue que pour le muscle squelettique. Et contrairement au muscle strié sque-
lettique, la réponse mécanique (voir Figure 3.12) est plus courte que la somme de
la durée du PA et de la période réfractaire (c’est a dire la période pendant laquelle
la cellule ne peut pas étre de nouveau excitée). Ainsi, le muscle cardique ne peut
heureusement pas se tétaniser.

Fic. 3.3 : Potentiel d’action et flux membranaires d’ions potassium KT et sodium
Na™ [Netter 1969].

Cellules cardiaques

Les cellules cardiaques (de longueur entre 50 et 120pum et de diameétre
entre 5 et 25um environ) sont des cellules a un seul noyau généralement ramifiées
et associées les unes aux autres par des stries scalariformes, formant un réseau
tridimensionnel complexe (Figure 3.4 (a)). Elles sont composées de sarcomeéres,
ce qui leur donne le méme aspect strié que les cellules musculaires squelettiques.
Cependant, elles ne forment pas a proprement dit des syncytiums, méme si les jonc-
tions intercellulaires (appelées stries scalariformes ou encore disques intercalaires)
permettent la propagation trés rapide du potentiel d’action (Figure 3.4 (b)), ce qui
donne & ce réseau de fibres cardiaques le nom de syncytium fonctionnel.

Différents types de cellules composent le myocarde :

e les cellules musculaires cardiaques. Ces cellules conduisent rapidement le po-
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Fic. 3.4 : (a) Organisation 3D des fibres cardiaques en un syncytium fonctionnel. (b)
Propagation du potentiel d’action & partir du nceud sinusal.

tentiel d’action, mais ne sont pas autonomes, et permettent la contraction du
muscle cardiaque.

e les cellules cardionectrices. Celles-ci constituent le systéme de conduction
rapide du myocarde, encore appelé systéme cardionecteur. Elles sont elles-
mémes de différents types :

e les cellules nodales. Ces cellules constituent le nceud sino-auriculaire
(NSA) et le noeud auriculo-ventriculaire (NAV). Chaque battement est
initié de maniére autonome par le noeud sinusal, qui se comporte ainsi
comme un pace-maker de fréquence environ 70 battements par minutes.
On parle alors de rythme spontané. Ces cellules propagent le potentiel
d’action de maniére lente (vitesse de conduction d’environ 0.05m.s~1).
L’action de ce pace-maker est tout de méme régulée par le systéme ner-
veux autonome. En effet, les systémes sympathique et parasympatique
peuvent respectivement accelérer et ralentir la fréquence cardiaque pour
I'adapter aux besoins de 'organisme. Par ailleurs, le systéme nerveux
peut aussi avoir des influences sur la contractilité auriculaire ou ven-
triculaire ainsi que sur la vitesse de conduction au niveau du nceud
auriculo-ventriculaire.

e les cellules du faisceau de His et du réseau de Purkinje (Figure 3.5). Ces
cellules ressemblent aux myocytes contractiles par rapport a la struc-
ture, mais sont beaucoup plus volumineuses. La vitesse de conduction
dans ces cellules est quatre & cing fois plus rapide que dans les myocytes
contractiles.

La propagation de la vague électrique se fait comme suit :
e initiation dans le NSA ;

e propagation dans les oreillettes. Les temps normaux de dépolarisation des
oreillettes sont d’environ 50ms pour l'oreillette droite et de 80ms pour la
gauche.
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FiG. 3.5 : Visualisation du faisceau de His et des fibres de Purkinje [Sachse 2004].

e Le tissu cardiaque entre les oreillettes et les ventricules ne permettant pas le

passage du PA| celui-ci se fraie un chemin grace au NAV. L’arrivée du PA au
NAYV se fait environ 50ms aprés 'impulsion générée par le NSA ;

e propagation grace au faisceau de His et au réseau de Purkinje;

e propagation dans les ventricules.

Cette propagation, ainsi que les différents profils du PA en fonction des types de

cellules cardiaques sont représentés sur la figure 3.6. Le lien avec 'ECG est, également

décrit.

3.2.1.2 Modéliser ’activité électrique du coeur

Les phénoménes en jeu dans la propagation du PA sont complexes, et peuvent se

modéliser & différentes échelles, donnant lieu & des modéles plus ou moins élaborés.
Ces modeles peuvent étre divisés en trois catégories :

e les modeéles biophysiques. Ces modeéles tentent de donner les relations entre

les courants ioniques transmembranaires et les potentiels intracellulaires et
extracellulaires. Les différents canaux ioniques de la cellule cardiaque sont
représentés sur la Figure 3.7. Ces modéles ont souvent un grand nombre de
variables d’état et d’équations régissant les évolutions des différents courants
ioniques. Les plus anciens modéles de flux ioniques & travers la membrane
de la cellule ont été décrits par [Hodgkin 1952]. Ces modéles ont été re-
pris et adaptés aux cellules cardiaques par [Noble 1962], et notamment aux
cellules du réseau de Purkinje. [Beeler 1977] les généralisa ensuite aux cel-
lules du ventricule cardiaque et ce modéle fut ensuite amélioré, principale-
ment par [Luo 1991]. Des synthéses de ces modéles peuvent étre trouvées
dans [Bardou 1996, Sachse 2004, Djabella 2008].

les modéles phénoménologiques, dans lesquels les équations des modéles bio-
physiques sont simplifiées et dont les plus connus sont le modéle de FitzHugh-
Nagumo [FitzHugh 1961] et le modéle d’Aliev et Panfilov [Aliev 1996]. Dans
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F1G. 3.6 : Profil du potentiel d’action dans les différentes cellules cardiaques et lien avec
PECG. Image tirées du site http://coproweb.free.fr/pagphy/physioan/ch2s2.htm
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ces modeéles, les concentrations en ions divers ne sont pas explicitement calcu-
lées, mais des propriétés biologiques importantes sont bien représentées. Ces
propriétés sont les suivantes :

e une cellule est activée seulement si elle recoit une stimulation supérieure
au potentiel de seuil ;

e la forme du PA ne dépend que des caractéristiques de la cellule consi-
dérée et non de la forme de la stimulation ;

e la cellule ne peut étre excitée de nouveau lors d’une certaine période
appelée période réfractaire.

Par ailleurs, ces modéles peuvent étre bidomaines ou monodomaine. Les mo-
déles bidomaines considérent le tissu cardiaque comme deux domaines séparés
et continus qui remplissent tout I'espace du tissu et qui correspondent aux
espaces extracellulaire et intracellulaire. Ces modéles décrivent 1’évolution de
deux variables qui sont les potentiels intracellulaire (u;) et extracellulaire (u.).
La différence u de ces deux potentiels (u = u; — ue) correspond au potentiel
transmembranaire. Les modéles décrivant ’évolution du potentiel transmem-
branaire u sont quant & eux appelés modéles monodomaines (par exemple les
modeles de FitzHugh-Nagumo et d’Aliev et Panfilov).

e les modéles basés sur des équations eikonales, étudiant le temps de
passage de l'onde de dépolarisation. Ceux-ci sont composés dune
équation eikonale-courbure [Keener 1991, Keener 2008] ou eikonale-
diffusion [Colli Franzone 1993].

Ina Inap  Icaw M Ip(Ca) Icam Tcap

Ca2+ Ca2+

u
\ Ca2+ Ca2t

Sarcoplasmlc Reticulum
1% NSR

Ih’ 7 caz«] Ileak

K+

25

I(na) Ikcare)

Fig. 3.7 : Canaux ioniques pris en compte dans le modéle de fonctionnement d’une cellule
ventriculaire de Luo et Rudy [Faber 2000]



3.2 Etat de I’art des modéles cardiaques 53

3.2.2 Modéliser la biomécanique du cceur

Muscle cardiaque

Le muscle cardiaque est constitué de faisceaux de cellules contractiles ap-
pelées myocytes (ou fibres musculaires), elles-mémes composées de myofibrilles,
faites de successions de sarcoméres. Les myocytes correspondent a des cylindres de
longueur comprise entre 80 et 100um et de diamétre compris entre 10 et 20um. La
longueur des sarcoméres, qui générent la contraction du myocyte, varie d’environ
2.2pm & 3.6pm. Cette hiérarchie est représentée sur la Figure 3.8.

Mussele squsloitioue

WElsSeaux Sanguing

Fibras (calules) misculaines
Muszle squelattique enbier

Quelgues falseaaiix
Filore musuking { myofire)

Filamant lin {acting)
Filament épais (myosina]

F1G. 3.8 : Structure hiérarchique d’un muscle strié squelettique.
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Modéles existants

Le muscle cardiaque est un tissu actif, non linéaire, anisotrope et visco-
élastique dont le mouvement est contrdlé par I’électrophysiologie présentée dans le
paragraphe précédent. Sa loi de comportement est complexe et inclut une partie
active, permettant de simuler la contraction du muscle cardiaque contrbdlée par
le potentiel d’action, et une partie passive représentant 1’élasticité du tissu. De
nombreux modéles de ces deux parties sont cités dans [Nordsletten 2009]

Plusieurs types de modéles de la contraction active du muscle cardiaque ont été
proposés, parmi lesquels :

e modéles biophysiques  [Hunter 1988,  Hunter 1997,  Nash 1998,
Niederer 2006]. Ceux-ci modélisent les interactions des ions et les ponts
actine-myosine. Ces modéles sont basés sur des études expérimentales sur des
coeurs d’animaux ez vivo. Ils comportent généralement un grand nombre de
parameétres, dus a la modélisation a I’échelle de la cellule. Cette complexité
rend difficile la personnalisation de ces modéles.

e modéles multi-echelle [Bestel 2001, Chapelle 2001]. Ceux-ci intégrent plu-
sieurs échelles spatiales, permettant ainsi de passer de 1’échelle nanoscopique a
I’échelle du coeur. Les lois de comportement de ces modéles comportent beau-
coup moins de paramétres que celles des modéles biophysiques. Cela rend
envisageable la personnalisation de ces modéles. Le modele décrit dans ce
chapitre est un modéle multi-échelle.

Les équations régissant la contraction de I’élement actif sont couplées avec des
lois constitutives modélisant les propriétés passives du muscle cardiaque. De nom-
breux modéles de I’élément passif ont été proposés. Tout d’abord, I’élasticité linéaire
peut-étre utilisée [Sermesant 2006]. C’est 'approche utilisée pour le modéle présen-
tée dans ce chapitre. Le point faible de 1’élasticité linéaire est qu’elle n’est valide
que dans le cas de petites déformations, ce qui n’est pas le cas du mouvement du
muscle cardiaque. Cependant, cela permet de garder un modéle simple, gouverné
par seulement deux parameétres (module de Young F controlant la raideur et coef-
ficient de Poisson contrélant l'incompressibilité du tissu), et permettant de simuler
un battement cardiaque en un temps raisonnable.

Le mouvement cardiaque correspondant & des larges déformations, les
modeéles d’élasticité mnon-linéaire sont souvent préférés. Des généralisations
non-linéaires de I’élasticité linéaire peuvent étre utilisées. Ainsi, nous pou-
vons citer le modele de St Venant-Kirchhoff [Picinbono 2003, Delingette 2004].
Ces modeles sont dits hyper-élastiques. D’autres modéles, construits & par-
tir d’expériences in witro dans lesquelles le muscle est étiré dans plu-
sieurs directions, déduisent les contraintes élastiques d’énergies non linéaires
[Hunter 1988, Humphrey 1990a, Humphrey 1990b, Héfner 2002]. Parmi les lois
dérivées de ces expériences, nous pouvons citer la loi de Costa [Costa 2001]. Il a été
démontré que les simulations effectuées avec cette loi ont reproduit le plus précisé-
ment des données expérimentales ez-vivo [Schmid 2006]. De plus, cette loi modélise
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non seulement ’anisotropie dans la direction de la fibre, mais aussi les effets des
feuillets de fibres sur le mouvement cardiaque, et notamment sur son épaississement.
Cependant, ce modeéle est controlé par sept paramétres, qui sont pour la plupart
difficiles & estimer in-vivo. D’autres lois sont citées dans [Nordsletten 2009].

Le modéle utilisé dans cette thése est dérivé du modéle multi-échelle de
Bestel-Clément-Sorine (BCS) [Bestel 2001, Bestel 2000|. Des simplifications ont
été faites, pour permettre une identification plus aisée des paramétres & partir
du peu de données disponibles. Dans la suite, nous décrivons le modéle BCS. Les
simplifications effectuées sont indiquées dans le paragraphe 3.3.4.1.

3.2.2.1 Modéliser ’activité musculaire a 1’échelle microscopique

Le sarcomére

Le sarcomére, représenté sur la Figure 3.9, est 1’élément contractile de base du
myocyte. Limité & chaque extrémité par un disque Z, il est composé de filaments
paralléles entre eux. Ces filaments sont de deux sortes :

e filaments minces. Les filaments minces, de diamétre 5 a 8 nanomeétres et
de longueur environ lpm, sont constitués de molécules d’actine en forme de
double hélice, interlacées avec deux brins de tropomyosine, sur lesquels sont
fixées des complexes composés de trois protéines, disposés sur la tropomyosine
tous les 40nm environ. Ces trois protéines sont la troponine T, liant le com-
plexe & la tropomyosine, la troponine I, qui empéche la formation des ponts
entre le filament épais et le filament mince si la concentration en calcium
n’est pas suffisante, et la troponine C, qui autorise la contraction en fixant le
calcium.

e filaments épais. Les filaments épais, de diamétre de 15nm environ et de lon-
gueur environ 1.6pm sont constitués de 300 & 400 molécules de myosines. Ces
molécules ont la forme d’une crosse, la partie droite de la crosse (de longueur
environ 1.6um) formant le filament et la partie recourbée formant des tétes
de myosine, qui, grace au calcium, se lient aux molécules d’actine pour for-
mer des ponts qui permettent le glissement du filament fin par rapport au
filament épais, entrainant la contraction du sarcomére. Ces tétes de myosine
sont disposées tous les 14.3nm, mais avec un angle de 120° entre elles, ce qui
fait que pour une méme orientation, ces tétes sont situées tous les 43nm. Les
filaments épais sont reliés par le disque M, et des filaments de titine relient les
disques Z de chaque extrémité des sarcoméres en passant par le filament épais
(voir Figure 3.9). Ce filament de titine participe aussi de la raideur passive
du muscle cardiaque. (Brady, 917)
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FiG. 3.9 : (a) Sarcomére contracté et relaché. (b) Schéma du sarcomeére. Images tirées du
cours de Kramer et Tramu, professeurs de 1'Université Bordeaux 1 (http://www.ulysse.
u-bordeaux.fr/atelier/ikramer/biocell_diffusion/)

Couplage Excitation-Contraction

Le potentiel d’action permet la dépolarisation de la membrane du myocyte. Cette
dépolarisation permet aux ions Ca®™™ présents dans le liquide extra-cellulaire de
rentrer dans le myocyte. Le calcium rentré dans la cellule provoque la libération
par le réticulum sarcoplasmique d’ions Ca®™ . Ce phénoméne de “libération de Ca
induite par le Ca” est appelé Calcium-Induced Calcium Release (CICR).

Lorsque le calcium n’est pas fixé sur la troponine C, la troponine I inhibe la
contraction en cachant le site de liaison sur ’actine du filament fin, sur lequel la
myosine du filament épais vient se fixer. Lorsque le calcium induit par le potentiel
d’action se fixe sur la troponine C, le complexe des trois molécules de troponine se dé-
place légérement, et permet ainsi la liaison actine-myosine et le cycle d’attachement-
détachement peut s’effectuer en boucle, tant que le calcium est lié & la troponine
C.

Ce cycle d’attachement-détachement est le suivant : lorsque la téte de myosine
se lie a lactine, de 1’Adénosine Diphosphate (ADP) et du phosphate inorganique
(Pi) sont fixées sur la myosine. Le phosphate et I’ADP se détachent de la myosine,
ce qui d’une part stabilise le lien actine-myosine, et d’autre part, fait pivoter la téte
de myosine de 90° & 45°, ce qui entraine le déplacement du filament fin par rapport
au filament épais qui reste fixe. Le site de fixation de ADP et du Pi resté libre, une
molécule d’ATP s’y insére, entrainant la rupture de la liaison actine-myosine. Enfin,
I’hydrolyse de ’ATP en ADP et Pi fournit I’énergie nécessaire pour une nouvelle
liaison actine-myosine. Ce cycle est représenté sur la figure 3.10.

Remarque Lorsque la mort survient, les ions calcium s’échappent du RS (du
fait que sa membrane se dégrade et laisse passer les ions calciums), et se fixent sur les
sites d’actine, ce qui entraine la fixation des tétes de myosine & ’actine. Par ailleurs,
la synthése de ATP n’a plus lieu, et ainsi, les ponts ne peuvent plus se détacher.


http://www.ulysse.u-bordeaux.fr/atelier/ikramer/biocell_diffusion/
http://www.ulysse.u-bordeaux.fr/atelier/ikramer/biocell_diffusion/
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FiG. 3.10 : Cycle d’attachement-détachement [Tortora 2002]

Cela correspond & la phase de rigidité cadavérique, qui dure environ 24 heures et qui
disparait lorsque différentes enzymes finissent par casser les ponts actine-myosine.

Théorie du filament glissant de Huxley

La théorie du filament glissant présentée dans [Huxley 1957|, communément
admise, permet de modéliser la dynamique d’évolution des ponts actine-myosine.
Sur la Figure 3.11 sont schématisés les filaments minces et épais d’une partie du
sarcomére, la molécule d’actine A et la molécule de myosine M, évoluant sous
I’agitation thermique autour de sa position d’équilibre O.

Equilibrium position  pe— ]
of M site ——»

F1G. 3.11 : Schéma des ponts actine-myosine [Huxley 1974].

Lorsque la myosine M est liée a I'actine A, la distance entre O et le site A, notée

x correspond & la longueur du pont actine-myosine, noté AM. Dans [Huxley 1957],

Huxley fait I'hypothése que z est positif et inférieur & une certaine valeur h, corres-

pondant & une élongation maximale. Soit s et sp respectivement les longueurs du
x

sarcomeére a l'instant ¢ et dans une configuration de référence, et £ = 7 et n = =2

des valeurs normalisées.
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Dans [Huxley 1957|, Huxley utilise un modeéle & deux états (attaché/détaché)
pour donner ’équation régissant 1’évolution de la variable n = n(¢,t) représentant
la densité des ponts formés & I'instant ¢ et ayant une déformation & :

dn_@n . On

=G e = FO =) g (3.1)

avec €. la déformation du sarcomere définie par s = so(14-¢.), et f et g les fréquences
d’attachement et de détachement des ponts AM.

La détermination de ces fréquences d’attachement et de détachement pour la
modélisation de la contraction musculaire est un point important. Dans la suite,
nous présentons I'approche de Bestel [Bestel 2000] pour déterminer ces taux d’at-
tachement et de détachement et en déduire une commande que 'on appellera ici
commande “électrique”. Nous verrons aussi le lien entre cette commande “électrique”
et le potentiel d’action.

Commande électrique

Le cycle d’attachement-détachement présenté a la Figure 3.10 s’écrit :

(1) M.ATP M.ADP.P

(2) M.ADP.Pi+A *2 AM.ADP.Pi

(3) AM.ADP.Pi ™, AM + ADP + Pi (3.2)
(4) AM + ATP K MATP+ A

(5) ADP + Pi ks ATP

La réaction 5 n’appartient pas au cycle attachement-détachement, mais elle permet
de le “fermer”.

Une succession d’équations (que nous ne développerons pas ici, voir |Bestel 2000]
pour plus de détails) permet de définir ’évolution de la concentration en ponts
actine-myosine [AM] :

e Tout d’abord, la loi d’action de masse est appliquée au cycle 3.2 ;

e Ensuite, comme Huxley, Bestel fait ’hypothése que les concentrations des
entités intermédiaires M.ADP.Pi et AM.AD P.Pi évoluent tellement vite que
nous pouvons, a un instant donné, les considérer comme & 1’équilibre.

e Puis, la variable i égale & la concentration totale en ponts possibles est définie,
et il est supposé, toujours comme dans Huxley [Huxley 1957|, que u = upr =
wa, avec upr et pa la concentration respectivement en myosine et actine.

Ainsi, toutes ces hypothéses et équations nous donnent une équation régissant

I’évolution de la concentration en ponts actine-myosine [AM] :

d[AM] _ d Tl (“ - MM]) — k4| AT P][AM] (3.3)

dt k1
ks = ko [A}




3.2 Etat de I’art des modéles cardiaques 59

Dans [Bestel 2000], Bestel se base sur différentes études pour donner des ordres
de grandeurs des vitesses caractéristiques de ces différentes réactions. Elle en retire
que k1 ~ ka[A] et que la réaction 3 du cycle 3.2 est la réaction la plus lente du
cycle (k3 < k1), et donc celle qui est limitante. Bestel définit alors une constante
(car ’ATP est supposée en grande quantité devant toutes les autres entités) karp =
ks, appelée taux ATPasique, caractérisant le cycle attachement-détachement. Par
ailleurs, en considérant des valeurs expérimentales donnant ks ~ 76sec™!, ky =
760 103mol~!.L.sec™! et [ATP] = 100pumol.L !, Bestel suppose que k4[ATP] = ks.
Nous avons donc :

i(%) = kATp(l - MF) - k‘ATP[AIiW] < i%l =f(l—-n)—gn (34)

Dans un premier temps, nous posons donc f = karp et g = karp. Cependant,
pour la fréquence d’attachement f, cela ne rend pas compte du fait que pour :
e { ¢[0,1], la formation d’un pont est impossible;

e une concentration en calcium plus faible qu'un certain seuil C, le cycle 3.2
n’existe plus.

La fréquence d’attachement f est donc définie par :

[ = karplecpoilicetysc: (3.5)

Par ailleurs, pour la fréquence de détachement g, la destruction des ponts peut
aussi résulter :

e d’une trop grande vitesse de déformation |£.|, et ce, quelle que soit la concen-
tration en calcium. En effet, lors de la relaxation, la vitesse de déformation
peut encore détruire les ponts AM ;

e du fait que lorsque la relaxation commence, le reticulum sarcoplasmique (RS)
pompe le calcium intracellulaire, et notamment celui fixé sur la troponine et
permettant la formation des ponts AM. Ainsi, lorsque la concentration en
calcium est plus petite que le seuil C, la vitesse de destruction des ponts
dépend de la vitesse de récupération du calcium par les pompes du RS.

Ainsi, nous avons :
g =g+ kATP]l&gé[O,l}]l[CEﬂZC + kRS]l[CEﬂ<C' (3.6)

Dans [Bestel 2000], Bestel propose alors de définir une seule commande u(t)
permettant de calculer les fréquences d’attachement et de détachement :

t = k T2+
u(t) = Ju(t)] 1 — Ju(®)|-  avec {mr - k;’g; C[c] 20
(3.7)
f(€1) = |ult)|+Legqo

9(&t) = [u(@®)] +[ee] = f(&1)
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Cette commande u est & rapprocher de ’activation électrique. En effet, la dé-
polarisation de la cellule cardiaque (les temps de dépolarisation sont simulés par
Pélectrophysiologie) déclenchent I'augmentation de calcium dans le myocyte, ce qui
modifie la commande u (Equation 3.7). C’est pourquoi nous l’appelerons dans la
suite “commande électrique”, bien qu’elle soit plutoét une commande chimique.

Nous avons présenté la dynamique d’évolution de la variable n = n(&, t) représen-
tant la densité des ponts formés & 'instant ¢ et ayant une déformation &, dynamique
commandée par la commande électrique u. Nous allons maintenant décrire com-
ment Bestel, dans [Bestel 2000], modélise la contrainte et la raideur & I’échelle du
sarcomere.

Modéliser la raideur et la contrainte dans le sarcomeére

Le passage du modéle & deux états d’Huxley (Equation 3.1) aux équations
différentielles régissant ’évolution de la raideur et de la contrainte du sarcomeére
a été développé par Zahalak dans [Zahalak 1981]. Il utilise une interprétation
statistique de ce modéle & deux états et définit les raideurs et les contraintes comme
des moments d’ordre respectivement 0 et 1 de la distribution n. Des équations diffé-
rentielles sur ces moments permettent ensuite de définir des équations différentielles
couplant la contrainte et la raideur & I’échelle du sarcomeére.

Huxley modélise les ponts AM par des ressorts linéaires de raideur k. Ces ressorts
sont considérés dans [Bestel 2000] comme montés en paralléle. Soit p le nombre
maximal de ponts AM rapporté au volume. Le sarcomeére étant incompressible, le
nombre maximal de ponts formables est pas = pagsp, avec a et ag aire de la
section d’un sarcomeére respectivement & linstant ¢ et dans un état de référence.
Soit k = kpuagsg la raideur maximale dans le sarcomére (obtenue dans le cas ot tous
les ponts AM sont attachés). La raideur résultante du sarcomeére est la somme de
toutes les raideurs élémentaires, et est donc proportionnelle au moment My d’ordre
0 de la distribution n :

K(t) = k/ﬂo n(€,t)dé = kMy(t). (3.8)

De méme, pour la contrainte, Bestel [Bestel 2000] montre que celle-ci est pro-
portionnelle au moment M; d’ordre 1 de la distribution n :

+oo
nt) =5 / en(e,t)de = kM (1). (3.9)

—00

avec 0 = khusp la contrainte maximale.

Bestel utilise ensuite la méthode de distribution des moments [Zahalak 1981],
mais avec des fréquences d’attachement et de détachement différentes, afin de trouver
les équations différentielles couplant la contrainte et la raideur du sarcomére. Ainsi,
en utilisant les équations 3.1 et 3.7, la dérivée du moment M, d’ordre p > 1 de la
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distribution n par rapport au temps est donnée par :

A i L

= [T pertén(et d§+f+"°sp d¢

(3.10)
= précMy—y + [T € fdE — ff;°<f + g)€Pnd¢
= ety + O ue)) + 0Dty (0
Pour le moment My, nous obtenons :
Mo = [u(t)]+ — (Ju(t)] + [.(t)]) Mo(t). (3.11)

Ainsi, en multipliant ces équations respectivement par k et &, Bestel en déduit
les équations différentielles régissant la raideur K et la contrainte 7, & l’echelle du
sarcomere :

K = —(Ju®)]+ () K + klu(t)|+
| (3.12)

. . . S0 o
7o = —(lu(®)] +[ec(t)])7e + 28 Sl 5 [u®)l+

La raideur et la contrainte ont été ainsi modélisées a ’échelle du sarcomeére.
Nous allons maintenant présenter la modélisation de I’élément contractile & ’échelle
macroscopique, c’est a dire & I’échelle de la fibre musculaire.

3.2.2.2 Modéliser ’activité musculaire a 1’échelle macroscopique

Bestel [Bestel 2000] considére que la fibre musculaire est faite d’une succession
de cellules contractiles, elles-mémes constituées d’une succession de sarcoméres. Les
séparations des cellules musculaires (disques intercalaires) et des sarcomeéres (disques
Z) sont considérées comme rigides. L’élément contractile macroscopique EC corres-
pond donc a la mise en série de N sarcomeéres de longueurs supposées égales, s. La
déformation d’EC' est donc donnée par :

S — 850

Ec = (3.13)

50
en prenant I’hypothése que cette déformation est uniforme.
Les sarcoméres sont en série, ainsi la contrainte dans un sarcomeére est la méme
que dans I’élément contractile EC et la raideur k. d’EC est donnée par k., = % Les
équations régissant les évolutions de la contrainte et de la raideur d’E'C' sont donc :

ke = —(Ju®)| + [ec(®) ke + olu(t)[+
. ] . (3.14)
Te = —(Ju®)] + [Ec(t))Te + Ecke + aolu(t)|+

avec ko = k:,us% et og = kh’% les valeurs limites en contraction des raideurs et

contraintes.
Le potentiel d’action, la concentration en calcium dans le myocyte et 'intensité
de la contraction générée sont représentées sur la figure 3.12.
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Fi1c. 3.12 : Potentiel d’action induisant l'augmentation de la concentration de calcium
dans la cellule et intensité de la contraction générée. Image extraite d’un exposé de J.P.
Savineau, INSERM U 885 "Physiopathologie de la réactivité bronchique et vasculaire".

3.2.2.3 Modéliser le muscle cardiaque

Nous avons décrit dans les paragraphes précédents la modélisation de 1’élément
contractile actif EC présentée dans [Bestel 2000]. Cependant, différents éléments du
tissu cardiaque impliquent des propriétés passives du myocarde. En effet, les fibres
cardiaques sont entourées de collagéne et des filaments élastiques tels que la titine,
la nébuline, ou encore la desmine qui participent aux propriétés passives du muscle.

La modélisation du muscle par des modéles rhéologiques ont suscité de nom-
breuses études, et ce, depuis longtemps. Les premiéres modélisations datent de
1846, lorsque Weber compara le muscle & un ressort. Dans les années 1920, Hill
proposa un ressort associé en paralléle avec un élément visqueux. Puis, en 1938,
Hill [Hill 1938] proposa un modeéle & deux éléments en série correspondant d’une
part & un ressort appelé élément série Es ou élastique, qui permet de rendre
compte des déformations isométriques, et d’autre part & un élément contractile actif
EC. Plus tard, un élément paralléle F,, permettant de controler les déformations
extrémes du myocarde, sera rajouté, soit en parallele de EC seulement (modéle
de Hill-Voigt), soit en parallele du montage série EC et Es (modéle de Hill-Maxwell).

Des lois de comportement 1D ont été développées [Sainte-Marie 2003]. Ce
modéle de muscle est aussi utilisé pour la modélisation du fonctionnement du
muscle squelettique dans le but d’étudier les déficiences musculaires et de pallier
celles-ci en utilisant la stimulation électrique fonctionnelle [Guiraud 2008].

Le modéle 3D du muscle cardiaque a ensuite été développé
dans [Sainte-Marie 2006]. Il est basé sur le schéma rhéologique présenté sur
la Figure 3.13.

Tout d’abord, un élément en série a été ajouté de maniére a mieux modéliser la
contraction isovolumique. En utilisant les lois d’association d’élements en série, la
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F1G. 3.13 : Schéma rhéologique complet.

contrainte o peut étre reliée aux déformations € et e, :

o5 Eil(e —ec)/(1+2e.)] .

T 110, 1+ 2,

(3.15)

De plus, en paralléle de I'élément contractile a été ajouté un élément visqueux de
viscosité p. Par ailleurs, pour prendre en compte effet Starling et le démantélement
possible des fibres, la contrainte 7. est multipliée par une fonction d(e.), représentée
sur la Figure 3.14. La contrainte o, de I’élément contractile devient donc :

oc = d(ec)Te + pée. (3.16)

F1G. 3.14 : Fonction modulant la contrainte 7. de maniére & prendre en compte l'effet
Straling [Sainte-Marie 2006].

Soit ¥ le deuxiéme tenseur de Piola Kirchoff. D’aprés le schéma rhéologique de
la Figure 3.13, il s’écrit :

Y =13, + of'f. (3.17)

Le premier terme de la partie de droite de ’équation 3.17 correspond au comporte-
ment de la partie passive du muscle due a I’élément E,, visco-élastique. Le second
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terme représente le comportement de la fibre, dont la contrainte génére une force
dirigée dans la direction de la fibre, f.

Enfin, si 'on note  le domaine de référence correspondant au tissu car-
diaque, Sp, et Sy, les surfaces correspondant respectivement & l’endocarde du
ventricule gauche et 'endocarde du ventricule droit, le principe des travaux virtuels
donne I’équation suivante :

/pg'j.de—l—/ > (5EdQ—|—/ Pr.F t.odetF~'dS=0 Yo eV (3.18)
Q - Q = = SZUUS'V"U =

ou P, correspond aux pressions dans les ventricules, v est la normale & la surface
considérée et y le déplacement par rapport a la position de référence. Le gradient de
la déformation F' est défini par F' = I + Vy et le terme 6 F correspond au linéarisé

du tenseur de Green-Lagrange ( E = 3("F . F — I)).

3.3 Notre modéle électromécanique

Dans ce paragraphe, nous présentons le modeéle électromécanique simplifié uti-
lisé dans I’équipe au début de la thése. Ce modele électromécanique a été déve-
loppé par Maxime Sermesant [Sermesant 2003]. Un schéma fonctionnel indiquant
les liens entre I'anatomie, I’électrophysiologie et la mécanique (raideur passive, éle-
ment contractile actif, gestion des phases, attache du coeur) est représenté sur la
Figure 3.15.

3.3.1 Modéliser ’anatomie cardiaque
3.3.1.1 Maillage anatomique

Les deux ventricules du coeur sont modélisés par un maillage volumique
tétraédrique comprenant deux valves (cceur “coupé” juste en dessous des valves)
représenté sur la Figure 3.16 (a). Différentes régions anatomiques sont contenues
dans ce maillage. Ces régions peuvent étre les régions anatomiques utilisées en
contexte clinique, et recommendées par 'AHA (American Heart Association). Mais
nous pouvons aussi labelliser des régions différentes, correspondant par exemple aux
régions infarcies du coeur pour lesquelles le comportement électrique et mécanique
est perturbé.

Ces maillages peuvent étre construits & partir d’images de résonance ma-
gnétique (IRM) ou bien a partir d’autres modalités d’imagerie cardiaque, telles que
les images TDM. Les différentes modalités d’imagerie sont décrites au chapitre 2.3.
La construction du maillage anatomique est décrite dans le paragraphe 6.2.1.
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Anatomie
Discrétisation spatiale et
informations anatomiques

Maillage, fibres,
zones volumiques, surfaces cardiaques

Electrophysiologie Mécanique

Modélisation des

extrémités de Purkinje | Commande Raideur passive
-1 Contraction active
Vitesse de conduction u
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|
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Fic. 3.15 : Lien entre les différentes parties du modéle électromécanique présenté.

(a) (b)

Fic. 3.16 : Maillage volumique tétraédrique modélisant ’anatomie du cceur (a) et les fibres
cardiaques (b).
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3.3.1.2 Fibres cardiaques

Les orientations locales des fibres jouent un réle trés important pour 1’électro-
physiologie et la biomécanique. La modélisation de ces fibres est donc primordiale.
Cependant, bien que cela soit un domaine de recherche trés actif, il n’existe pas
encore de mesures in vivo a haute résolution qui permettent de donner 'orientation
des fibres de maniere suffisamment détaillée. Nous devons donc introduire des infor-
mations g priori dans le modeéle des fibres. Les orientations locales des fibres dans le
myocarde peuvent étre générées a partir d’hypothéses anatomiques simples (angle
des fibres le long du muscle cardiaque). Cependant, des acquisitions 3D d’images
IRM avec tenseurs de diffusion (DT-MRI) sur des coeurs ex-vivo permettent de re-
construire ces orientations de maniére plus réaliste. En effet, il existe un lien direct
entre le premier vecteur propre du tenseur de diffusion et la direction de la fibre. Nous
utilisons ici un atlas statistique d’architecture de fibres cardiaques [Peyrat 2007]. Cet
atlas, disponible sur internet!, est généré & partir d’images IRM avec tenseurs de
diffusion d’une petite base de données contenant neuf coeurs de chien ex vivo. Pour
générer cet atlas, Peyrat et al. effectuent des transformations non rigides des géo-
métries de ces cceurs de chien sur une géométrie moyenne. Ensuite, les tenseurs
de diffusion obtenus a partir des images DT-MRI sont calculés sur la géométrie
moyenne en utilisant les transformations non rigides calculées précédemment et un
formalisme mathématique adapté (métrique log-euclidienne dans l'espace des ten-
seurs). La moyenne et la covariance de ces tenseurs de diffusion sont alors calculées
en chaque voxel. Dans [Peyrat 2007], il est montré qu’il existe une faible variabilité
des premiers vecteurs propres des tenseurs de diffusion au sein de cette base de coeur
de chiens, ce qui induit une faible variabilité de ’orientation des fibres au sein de
cette base. Par ailleurs, Peyrat et al. ont comparé ces données & des images DT-MRI
d’un ceoeur humain ex wvivo, et ont montré qu’il existait une bonne similarité entre
ces espéces. Les directions des fibres pour une géomeétrie de coeur humain donnée
sont obtenues en calculant la transformation non-rigide de l'atlas sur la géométrie
du coeur humain donné et en utilisant cette transformation pour adapter les tenseurs
de diffusion & cette géométrie. Ainsi, les premiers vecteurs propres de ces tenseurs
adaptés nous donnent les directions des fibres. Ces fibres sont représentées sur la
Figure 3.16 (b).

3.3.2 Calcul des volumes des ventricules

Des surfaces correspondant aux endocardes des ventricules droit et gauche sont
définies. Elles sont représentées sur la Figure 3.17 (a). Ces surfaces ne sont pas
fermées. Comme le modéle est un modéle deux valves, chaque endocarde a un orifice,
correspondant aux valves et modélisant selon la phase la valve auriculo-ventriculaire
ou la valve sigmoide.

Le volume d’un ventricule est calculé en fermant la surface de ’endocarde corres-
pondant en ajoutant un point fictif C correspondant au barycentre des sommets du

"http ://www-sop.inria.fr/asclepios/data/heart/
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bord de I’endocarde. Le volume est donc égal & la somme des volumes des tétraédres
basés sur les triangles de I’endocarde considéré et ayant pour quatriéme sommet le
point C.

Soit C I'ensemble des triangles constituant endocarde. Soit 7% un triangle de C
et (vf,v¥ vE) ses trois sommets. Les triangles sont orientés de maniére & ce que la
normale du triangle pointe vers I'extérieur de la surface correspondant & 'endocarde.
Soit Y la position du maillage, c’est & dire le vecteur de taille 3N contenant la
position y,, des sommets v; (1 <i < N) composant le maillage.

Le volume du ventricule est donné par :

V(Y) = % Y [y —y0) Vur = ¥e), (yog — vo)] (3.19)

Tk/TkeC

avec [u, v, w| =< (u X v),v > le produit mixte de u, v et w, vecteurs de dimension

3.

(a) (b)

FiG. 3.17 : Surfaces correspondant aux endocardes des ventricules gauche (en rouge) et
droit (en bleu).

3.3.3 Modéliser I’électrophysiologie cardiaque

Deux types de modeéles électrophysiologiques sont implémentés. D’une
part, un modéle basé sur le modéle de Aliev et Panfilov et présenté
dans [Sermesant 2006], et d’autre part, un modéle basé sur une équation eikonale
présenté dans [Sermesant 2005, Sermesant 2007].

3.3.3.1 Modéle basé sur le modéle de Aliev et Panfilov

Aliev et Panfilov se sont basés sur le modéle de FitzHugh-Nagumo pour proposer
un modéle représentant la dynamique de propagation des impulsions électriques dans
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le myocarde [Aliev 1996] :

% = ku(l—u)(u—a)—uz
). o (3.20)
% = —(e—u+u2)(ku(u—a—1)+z)

ol u est un potentiel d’action normalisé (0 < u < 1), z une variable auxiliaire re-
4, . . 4 (T N
présentant la repolarisation et a € [0;0.5], (e, k, p1, u2) € R différents paramétres.
La propagation du potentiel d’action est modélisée en introduisant un effet dif-
fusif dans ce modele :

0
8—? = div(DVu) + ku(l —u)(u — a) — uz
P (3.21)
z M1z
— = —(e— k —a—1
By (e u—l—,ug)( u(u—a—1)+2)
avec D une matrice représentant ’anisotropie dans le modéle. Cette matrice a pour
expression :
1 0 0
DP)=do| O r(P) O (3.22)
0 0 r(P)

dans la base locale orthonormée dont le premier vecteur est la direction de la fibre
au point P considéré. Les parameétres dy et r(P) correspondent respectivement a
la conductivité scalaire et au rapport de la conductivité radiale par rapport & la
conductivité dans la direction de la fibre, donnée par d.

Le terme p1z/(u + p2) n’est présent que pour modéliser la relation entre la
fréquence et la durée du potentiel d’action (APD). Comme dans [Sermesant 2006/,
ce terme est négligé en premiére approche. Le modéle proposé par Sermesant est

donc : 9
S div(DVu) + ku(l — u)(u — a) — uz
ot
; (3.23)
z
5 = —e(ku(u—a—1)+ z)

3.3.3.2 Modéles basés sur des équation eikonales

Les modéles réaction-diffusion présentés plus haut sont difficiles 4 mettre en
ceuvre numériquement. Ils nécessitent un maillage fin pour pouvoir représenter les
changements rapides du potentiel d’action le long du front d’onde de la vague élec-
trique. Les modeles eikonales sont dérivés des modeéles réaction-diffusion. Au lieu
de résoudre les équations de réaction-diffusion des modéles phénoménologiques pour
obtenir le potentiel d’action, ils calculent le temps de passage du front d’onde pour
chaque point, ce qui correspond dans le cas du coeur aux temps de dépolarisation.

Deux équations eikonales ont été dérivées des équations des modeéles de réaction-
diffusion de la forme :

ou ,
f(u) + i div(DVu). (3.24)
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Keener [Keener 1991] proposa ’équation eikonale-courbure suivante :

co\/t(VT)DVT - \/t(VT)DVT div(DVT> =1 (3.25)
NVT)DVT

et Franzone [Colli Franzone 1993] ’équation eikonale-diffusion suivante :

co\/(VT)DVT — div(DVT) = 1, (3.26)

ou cg est la vitesse du front d’onde et T' le temps de dépolarisation.
Ces équations sont composées d’'un méme terme qui correspond & une équation

co\/"(VT)DVT = 1. (3.27)

Différentes méthodes existent pour résoudre cette équation, les méthodes a “pas-
sage unique” (“single-pass”) [Sethian 2003| et les méthodes itératives [Kao 2005]. Le
principe des méthodes & “passage unique” est de partir d’une surface initiale ot 7" est
déja connu, et de suivre la direction caractéristique de ’équation 3.27 pour calculer
les valeurs de T pour les points voisins et ainsi de suite. Dans le cas d’un milieu
isotrope, la direction caractéristique est égale & la direction du gradient. Dans le cas
d’un milieu anisotrope, cette direction caractéristique différe de celle du gradient,
ce qui complique la résolution de I’équation 3.27. Cette direction caractéristique est

eikonale anisotrope :

la direction du vecteur caractéristique V', donné par :
coDVT

V=—"
NVT)DVT

(3.28)

La méthode “Fast Marching” anisotrope est utilisée pour résoudre ’équation 3.27.
Celle-ci est décrite en détail dans [Konukoglu 2009, Sermesant 2007].

La simulation de la propagation du front d’onde de la vague électrique tout
au long d’un cycle cardiaque est trés rapide (moins d’une seconde pour un
maillage avec sommets). Cela ouvre des portes d’une part pour la simulation
de I’électrophysiologie cardiaque en temps réel, et d’autre part pour l'estima-
tion des paramétres électriques tels que la vitesse de conduction ¢y a partir de
données électriques bruitées et éparses telles que celles présentées dans la sec-
tion 2.2.3 [Chinchapatnam 2007, Chinchapatnam 2008|.

Des fronts d’onde simulés avec cette méthode sont représentés sur la Figure 3.18.

3.3.4 Modéliser la biomécanique du cceur

3.3.4.1 Simplifications apportées au modéle BCS

L’objectif de la thése est de personnaliser un modéle électromécanique de cceur.
Au vu du peu de données disponibles, un modeéle trop complexe sera difficilement
identifiable. Nous voulons pour Iinstant nous focaliser sur un modéle suffisamment
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F1G. 3.18 : Front d’onde obtenue avec le modéle utilisant une équation eikonale.

simple, mais qui permet cependant de simuler le mouvement cardiaque de maniére
correcte, et cela pour diverses raisons :

e La modélisation du muscle cardiaque a fait et fait toujours 'objet de nom-
breuses recherches et la validation des lois de comportement proposées est
difficile. Pour I'instant, aucune loi n’a été validée dans le cas 3D. Pour un pre-
mier pas vers une estimation des parameétres d’'un modéle électromécanique
cardiaque intégrant les phases cardiaques, il est plus judicieux de commen-
cer par un modeéle simplifié représentant tout de méme le plus correctement
possible le mouvement cardiaque.

e La simplicité du modéle permet de le personnaliser beaucoup plus facilement.
Cette personnalisation pourra ensuite servir d’initialisation pour un modéle
plus complexe représentant mieux le mouvement cardiaque.

e La simplicité du modéle nous permet aussi de simuler tout un cycle car-
diaque avec un temps de calcul raisonnable, ce qui permet de tester plus
facilement différentes conditions aux limites, différents paramétres, et ainsi
facilite la personnalisation du modéle. La simulation d’un cycle cardiaque
avec un maillage comportant 56752 éléments tétraédriques (10214 sommets)
dure environ 20 minutes sur une machine du cluster.

Nous allons maintenant détailler les différentes simplifications effectuées.
Simplification du modéle rhéologique

L’élément série Fs est supprimé. Le modéle a deux éléments utilisé est
représenté sur la Figure 3.19.
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-_— e s s Ee am =m e

Fic. 3.19 : Schéma rhéologique simplifié

Elément paralléle

L’élément paralléle est choisi visco-élastique linéaire anisotrope. L’élasticité
linéaire ne permet pas de modéliser finement le mouvement du muscle cardiaque.
Cependant, le mouvement global est assez bien retrouvé. Par ailleurs, 'utilisation
de I’élasticité linéaire diminue fortement le temps de calcul par rapport & un modéle
élastique non linéaire. Ceci permet alors de simuler plusieurs cycles cardiaques
avec différents paramétres dans un temps raisonnable, ce qui peut étre utile pour
I’estimation des paramétres mécaniques. Par ailleurs, un modéle simple comporte
moins de parameétres et est plus facilement identifiable qu’un modéle non-linéaire
plus complexe.

Soit & le tenseur de déformation de Green-St Venant :

1
E= 5(tVU + VU + VU'VU) (3.29)
et o le tenseur de Cauchy :

Oxx Ogy Ogxz
o=0y]=| Oy Oyy Oy: (3.30)

Ozxz Oyz Ozz

Les trois éléments diagonaux de £ traduisent I’étirement de ’élément de volume
dans les trois directions de 'espace, tandis que les trois éléments non-diagonaux (le
tenseur est symétrique) correspondent au cisaillement dans ’élément de volume.

La théorie de D’élasticité permet de donner la relation entre les contraintes et
les déformations dans le matériau. Un matériau est dit élastique si ses déformations
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sont réversibles (c’est a dire que le matériau retourne a son état initial si plus aucune
force n’est appliquée) et si son tenseur de contrainte ne dépend que des positions et
du gradient de la déformation. Par ailleurs, le matériau est dit hyperélastique si le
tenseur de contrainte dérive d’'une énergie :

_ow
- 0E

Dans le cas de 1’élasticité linéaire, les déplacements sont supposés petits et le

o

(3.31)

tenseur de déformation peut donc étre approximé par un tenseur de déformation
linéaire & défini par :

& = %(tVU + VU). (3.32)

Par ailleurs, nous utilisons la loi de Hooke pour la relation entre les contraintes
et les déformations. Cette loi a été transformée pour prendre en compte ’anisotropie
transverse du muscle cardiaque due aux fibres cardiaques. L’énergie W dont dérive
la contrainte est alors donnée par :

A
W = tr&;)? + putrEP

5
2 AN (3.33)
+AAN(tr&) ("ao&ra0) + 2Au("apE ag) — (7 + Ap)(*ag&ag)?

avec ag la direction de la fibre, A et u les coefficients de Lamé et A\ = A% — X et
Ap = p® — p, ot A% et pu® sont les coefficients de Lamé dans la direction de la fibre.
En dérivant cette énergie, on obtient le tenseur de contrainte de Cauchy :

o = )\(trgl)fgxg + 2u& + AN [(aotao)tr& + (taOSlao)ngg
(3.34)
+2Ap| (agag)& + 5Z(aOtaO)] — (AN +2Ap)(*ag&ag) (ap'ag)

Elément contractile

L’élément contractile est lui aussi simplifié. Tout d’abord, nous ne prenons
pas en compte la fonction de modulation d(e.) (Figure 3.14) permettant de
modéliser effet Starling. En effet, dans le cas d’un élément élastique linéaire, il
existe une position de repos, vers laquelle le maillage tend & revenir. Ainsi, lorsque
le ventricule se remplit, il se déforme. Plus cette déformation est importante,
plus les forces internes poussant le maillage & revenir & sa position de repos sont
importantes et donc plus elles s’ajoutent & la contraction du muscle cardiaque pour
éjecter le sang du ventricule. Cette propriété va ainsi dans le sens de 'effet Starling.
Cependant, cette modélisation est assez grossiére. En effet, la loi de Starling
provient principalement de 1’élément actif, et non pas de ’élément paralléle. Nous
verrons d’ailleurs lors de l’estimation de paramétres que ces simplifications sont
trop grossiéres et donc a revoir. Par ailleurs, nous ne prenons pas non plus en
compte 'amortissement au niveau de ’élément contractile, trop difficile & identifier.
Nous gardons seulement un amortissement au niveau global.
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De plus, nous ne prenons pas en compte le fait que la déformation du sarcomére
puisse casser des ponts actine-myosine. Ainsi, le terme |é.(t)|o. de I’équation 3.14
est éliminé. Enfin, nous considérons la raideur k. constante, ce qui permet de sup-
primer le couplage entre la raideur k. et la contrainte o.. En effet, le terme €.k,
de ’équation 3.14 sera intégré directement dans la modélisation des forces internes.
L’équation régissant I’évolution de la contrainte o, devient donc :

e = —u(t)|oe + oolu(t)]+- (3.35)

Le tenseur de contraction est obtenu par o f'f avec f la direction de la fibre.
Par souci de simplification, nous supposons que le vecteur ag présenté ci-dessus et
le vecteur f sont identiques.

3.3.5 Discrétisation
3.3.5.1 Discrétisation en espace
D’aprés les section précédentes, I’équation de la dynamique est donc :
pij — div(o) = div(o.f'f) + F. (3.36)

avec F les forces autres que les forces de contraction. En utilisant la formulation
variationnelle de cette équation et les éléments finis de type P;, nous obtenons la
discrétisation spatiale de 1’équation 3.36, c’est & dire ’équation de la dynamique
suivante :

MY +CY+KY =F,, +F,, +F.+F, (3.37)

Dans cette équation, les matrices M, C et K sont respectivement les matrices d’iner-
tie, d’amortissement et de raideur. Si N est le nombre de sommets du maillage
volumique tétraédrique représentant le coeur, ces matrices sont de taille 3N x 3N.
La matrice de masse est choisie diagonale (“mass lumping”) et la matrice d’amor-
tissement correspond a la matrice de Rayleigh (C' = aM + BK). Le coefficient (3
étant choisi nul, la matrice d’amortissement est aussi diagonale. Les vecteurs de
taille 3N Y, Y et Y sont respectivement la position, la vitesse et 'accéleration du
muscle cardiaque. La position Y correspond a la position 3D de tous les sommets du
maillage. Les vecteurs de taille 3N F), et F), , représentent les forces de pression
s’exercant sur les endocardes des ventricules gauche et droit respectivement (voir
paragraphe 3.3.6). Les forces correspondant aux conditions aux limites sont repré-
sentées par le vecteur Fy,. Enfin, le vecteur F. correspond aux forces de contraction.
Cette force de contraction est donnée par la formule :

Fo = /V div(oof © £)dV = /S (00f @ F)ndS = /S (oot fn). (3.38)

On pose X = t(Y,Y). Le vecteur X est appelé I’état du systéme dynamique
suivant :

{ X = A(0)X+ R(u,0) (3.39)

X(0) = X
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ou Xy est I’état initial du systéme, 6 est le vecteur des parameétres du modele bio-
mécanique (la contraction maximum est un des paramétres par exemple), et A et R
sont définis par :

_( Osnasn  Isngsn _ O3n

3.3.5.2 Schéma d’intégration temporelle

Nous utilisons le schéma d’intégration semi-implicite de Houbolt, dans lequel les
discrétisations de 'accélération et de la vitesse sont données par :

d’Y 1 t+ At t t—At t—2At
T pear T ApERYT O AR oY
v (3.41)

1
EI A = @[11Yt+At _ 18Y! + 9Yt7At _ 2Yt72At]
t+At

En remplacant 1’accélération et la vitesse dans ’équation de la dynamique dis-
crétisée en espace, nous obtenons le systéme linéaire suivant :

KY!™A — (YY) (3.42)

dans lequel K correspond a la matrice de raideur généralisée et F les forces agissant
sur le modéle augmentées de termes provenant de 'utilisation du schéma d’intégra-
tion temporelle de Houbolt. Cette matrice et ce vecteur sont donnés par :

_ oM 110
ko= M UC
A2 T 6Ar T
) 5M 18C AM 90 M 20
F = F il 7Yt— 7_7Yt—At 7_7Yt—2At
Xz teadY ~(aE Al (X~ sar)

(3.43)

3.3.6 Gestion des phases cardiaques

Nous utilisons un modéle simplifié du couplage entre le myocarde et la circu-
lation sanguine. Le sang contenu dans un ventricule est modélisé par un volume
(correspondant au volume de l'endocarde de ce ventricule, voir paragraphe 4.1.3)
et par une pression uniforme. Lorsque les valves sont ouvertes, c’est & dire lors du
remplissage et lors de I'éjection, les pressions appliquées par le volume sanguin sur
Pendocarde sont définies par les pressions dans loreillette (si phase de remplissage)
ou dans 'artére correspondante (si phase d’é¢jection). Lorsque les valves sont fer-
mées, le sang étant incompressible, le ventricule doit garder un volume constant.
Le ventricule est alors en phase isovolumique. Pour garder le volume constant, la
pression appliquée par le volume sanguin sur I’endocarde est calculée de maniére &
contrebalancer 'effet de la contraction du myocarde.

Nous allons maintenant décrire plus en détail la gestion des différentes phases
cardiaques telle qu’elle était mise en ceuvre au début de la thése.



3.3 Notre modéle électromécanique 75

3.3.6.1 Remplissage

Lors du remplissage, la pression auriculaire est fixée a une valeur normale
moyenne (de 0 & 8mmHg et de 2 & 12mmHg pour les oreillettes respectivement
droit et gauche).

Lorsque le myocarde commence & se contracter, le sang commence & refluer
vers l'oreillette correspondante, ce qui entraine la fermeture de la valve auriculo-
ventriculaire et le passage en phase de contraction isovolumique. Nous modélisons le
changement de la phase de remplissage a la phase de contraction isovolumique par
un seuil sur le débit. Soit V' le volume du ventricule (gauche ou droit) et Q = Vle
débit. Si le débit est inférieur a une certaine valeur (o négative, alors le ventricule
considéré passe de la phase de remplissage a la phase de contraction isovolumique.

3.3.6.2 Contraction Isovolumique

Pendant la phase de contraction isovolumique, la pression est calculée de ma-
niére & contrebalancer la contraction du myocarde et ainsi garder le volume du
ventricule constant. Une pénalité, correspondant & un facteur de pénalité multiplié
par la variation de volume, est calculée. La pression lors de la phase de contraction
isovolumique est choisie égale & cette pénalité.

L’application de cette pénalité demande de diminuer fortement le pas de temps
(généralement, celui-ci est divisé par un facteur 100) du fait d’instabilités numériques
apparaissant lors des changements de phases. Lorsque la pression est égale & la
pression dans 'artére correspondante, P, la valve sigmoide s’ouvre, et le ventricule
passe en phase d’éjection.

3.3.6.3 Ejection

Lors de la phase d’éjection, la pression artérielle est fixée & une valeur normale
moyenne. A la fin de ’éjection, le débit diminue jusqu’a redevenir positif et dépasser
un certain seuil Qp. Alors la valve sigmoide se ferme et le ventricule passe en phase
de relaxation isovolumique.

3.3.6.4 Relaxation isovolumique
La phase de relaxation isovolumique est traitée de la méme maniére que la phase
de contraction isovolumique.

3.3.7 Courbes physiologiques simulées

Les courbes de volume, débit, pression et pression-volume (PV) obtenues par la
simulation du modéle présenté dans les sections précédentes sont représentées sur la
Figure 3.20.
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F1G. 3.20 : Courbes physiologiques obtenues par la simulation du modele électromécanique
présenté. Volumes (en haut), Pressions (au milieu), Cycle PV (en bas) du ventricule gauche
(& gauche) et du ventricule droit (& droite). Images extraites de [Sermesant 2003].
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Tout ce qui est présenté dans ce chapitre (excepté la création du maillage quatre
valves et de ses fibres, et le modele windkessel) correspond & mes contributions a
I'amélioration du modéle électromécanique cardiaque. Ces améliorations ont porté
sur différentes parties du modéle présenté au chapitre précédent. Tout d’abord, une
relecture minitieuse du code direct a été effectuée pour d’une part éliminer certaines
erreurs, et d’autre part, se réapproprier la signification de différents paramétres.
Ensuite, la contraction atriale a été modélisée. Puis, le calcul de la pression dans
les phases isovolumiques a été modifié, ce qui a permis d’éliminer les instabilités
numériques lors des changements de phases, et ainsi de garder le méme pas de
temps pour toutes les phases. Par ailleurs, le modéle de Windkessel permettant de
modeéliser la pression artérielle lors de la phase d’éjection a été implémenté. De plus,
le modéle quatre valves a été ajouté. Enfin, une analyse de sensibilité grossiére a été
effectuée.
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4.1 Modéliser le coeur quatre valves

Le modéle anatomique présenté au paragraphe 3.3.1 est un modeéle deux valves,
c’est & dire un coeur “coupé” juste en dessous des différentes valves cardiaques. Cette
modélisation implique une sous-estimation des volumes des ventricules, puisqu’une
partie de ces ventricules (celle entre le plan de coupe et les différentes valves) n’est
pas prise en compte. Par ailleurs, il est important de déterminer les différentes valves
et d’approximer leurs surfaces pour la simulation de régurgitations. C’est pourquoi
le cceur quatre valves a été intégré dans la modélisation du cceur.

4.1.1 Maillage anatomique et fibres cardiaques

De fagon similaire au cas du cceur deux valves, les deux ventricules sont modélisés
par un maillage volumique tétraédrique. Celui-ci est représenté sur la Figure 4.1 (a).
La génération de ce maillage est identique & celle du maillage 2 valves. Elle est
effectuée a l'aide notamment d’un outil interactif développé par Tommaso Mansi
et décrit dans |Toussaint 2008|. Cette construction de maillage sera décrite plus
précisément au paragraphe 6.2.1. Comme dans le cas du cceur deux valves, différentes
régions anatomiques (correspondant aux zones AHA ou bien aux régions infarcies)
peuvent étre contenues dans ce maillage.

\/
A B A

- A\gﬂ

‘%}%‘«s’g

)
e 1
A

1A

£
W

(a) (b)

Fic. 4.1 : (a) Maillage volumique tétraédrique modélisant le coeur quatre valves. (b)
Fibres associées.

Les fibres cardiaques sont construites comme décrit dans le paragraphe 3.3.1.2.
En effet, un atlas de fibre allant jusqu’aux valves cardiaques est construit & partir
d’images IRM avec tenseurs de diffusion (DT-MRI). La transformation non-rigide
de 'atlas sur la géométrie du cceur humain considéré est utilisée pour adapter les
tenseurs de diffusion & cette géométrie. Enfin, les directions des fibres sont données
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par les premiers vecteurs propres de ces tenseurs. Les fibres obtenues pour la maillage
de la Figure 4.1 (a) sont représentées sur la Figure 4.1 (b).

4.1.2 Identifier automatiquement les différentes valves

Le modéle quatre valves requiert une identification des différentes valves car-
diaques, entre autres pour mieux modéliser les régurgitations cardiaques. Nous avons
proposé une méthode pour automatiser la détection et l'identification des quatres
valves cardiaques. Celles-ci sont regroupées en deux groupes :

e les valves auriculo-ventriculaires, situées entre les oreillettes et les ventri-
cules correspondant. La valve située entre ’oreillette droite et le ventricule
droit est appelée valve tricuspide tandis que celle située & la jonction de
l'oreillette gauche et du ventricule gauche est appelée valve mitrale.

e les valves sigmoides, situées entre les ventricules et les artéres correspon-
dantes. La valve faisant la jonction entre le ventricule droit et 'aorte est
nommeée valve aortique, tandis que celle entre le ventricule gauche et I’artére

pulmonaire est nommeée valve pulmonaire.

Fic. 4.2 : Détection automatique des différentes valves cardiaques (a) Différentiation entre
la valve mitrale et la valve aortique. (b) Différentiation entre la valve tricuspide et la valve
pulmonaire. Les centres des valves aortique, mitrale, tricuspide sont respectivement C'y, Co
et (3. Les barycentres des ventricules gauche et droit sont respectivement B, et Byq.

Pour définir automatiquement ces valves, nous calculons les centres C7 et Co
des deux orifices de ’endocarde du ventricule gauche et le centre C3 d’un des ori-
fice de 'endocarde du ventricule droit. Nous introduisons aussi deux points By, et
B,q correspondant respectivement aux barycentres des ventricules gauche et droit
(Figure 4.2). La détermination des différentes valves des ventricules se fait en deux
étapes :
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e Différentiation des valves aortique et mitrale. Pour ce faire, nous calculons les
—
valeurs absolues o et ap des cosinus des angles entre les vecteurs B,y B,q et

—_
B,4C1 et entre les vecteurs By,gByg et BygCo :

— ——
< ngBvd, ngcl >’ et = |< ngBvd, ngCQ >
[ Bug Budlll| BugCh || [ Bug Budlll| BugCo ||

Si ap > ap comme c’est le cas sur la figure 4.2 (a), alors C est le centre de
la valve aortique. Sinon, C] est le centre de la valve mitrale.

] (4.1)

e Différentiation des valves pulmonaire et tricuspide. Cette détermination vient
apres celle des valves du ventricule gauche. Nous supposons donc maintenant
que C1 est le centre de la valve aortique et C5 celui de la valve mitrale, comme
c’est le cas sur la figure 4.2 (b). Soit C3 le centre d’un des orifices du ventricule
droit. Pour déterminer de quelle valve il est le centre, nous introduisons deux
vecteurs B,qCo et C2C3 x C2C1 et nous calculons leur produit scalaire. Si
celui-ci est positif, comme sur la figure 4.2 (b), alors C3 est le centre de la
valve tricuspide. Sinon, C35 est le centre de la valve pulmonaire.

4.1.3 Calcul des volumes des ventricules

Des surfaces correspondant aux endocardes des ventricules droit et gauche sont
définies. Elles sont représentées sur la Figure 4.3 (a). Ces surfaces ne sont pas fer-
meées. Chaque endocarde posséde deux orifices, modélisant les deux valves d’un ven-
tricule.

(a) (b)

Fic. 4.3 : (a) Surfaces représentant les endocardes gauche (rouge) et droit (vert). (b)
Fermeture de I’endocarde du ventricule droit pour le calcul du volume du ventricule droit.
Chaque valve auriculo-ventriculaire est fermée avec le barycentre C' des sommets du bord
de la valve. La valve sigmoide est fermée par des triangles fictifs dessinés en vert.

Pour calculer le volume dans le cas du modéle quatre valves, nous avons choisi
d’ajouter un point fictif C' correspondant au barycentre des sommets du bord de
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chaque valve auriculo-ventriculaire. Le volume est égal & la somme des volumes des
tétraedres basés sur les triangles de 'endocarde considéré et ayant pour quatriéme
sommet le point C' a laquelle s’ajoute la somme des volumes des tétraédres basés
sur des triangles fictifs reliant les sommets du bord de la valve sigmoide et ayant
pour quatridme sommet le point C. Ces triangles fictifs et ce point fictif C' sont
représentés sur la Figure 4.3 (b).

4.2 Signification de certains parameétres contractiles ac-
tifs

Nous avons vu au paragraphe 3.3.4.1 que, dans le cas de notre modéle électro-
meécanique simplifié, ’équation régissant 1’évolution de la contrainte o, est :

e = —|u(t)|oe + oolu(t)|+ (4.2)

Dans [Sermesant 2006], la commande u est aussi simplifiée, et appelée potentiel
transmembranaire normalisé. Les valeurs possibles pour u sont la valeur 0 si I’élément
n’est pas activé et 1 sinon. Pour contréler les vitesses de contraction et de relaxation,
Sermesant introduit deux nouveaux paramétres a. et a,, correspondant au taux de
contraction et au taux de relaxation. La contraction est alors donnée par :

— _ Ozc(t —t) : <t <
{ oc(t) oo(1 — e¥elta™t)) si tg <t<t, (4.3)

o.(t) = oetr(tr=t) si t,.<t<ty+ HP

avec tq et t, les temps de dépolarisation et de repolarisation, H P la période cardiaque
et o, = oc(ty).

Nous avons voulu retrouver la signification “chimique” de ces taux de contraction
et relaxation. Si nous reprenons 1’équation 4.2 avec la commande u donnée par
I’équation 3.7, nous obtenons :

— _ ekarp(ta—t) i <t <
{Uc(t) oo(l—e ) st tg<t<t, (4.4)

o.(t) = oy ekrs(tr=1) si t,<t<ty+HP

Les taux de contraction et de relaxation correspondent donc respectivement au taux
d’hydrolyse de ’ATP et 4 la vitesse de récupération des ions calcium par les pompes
du réticulum sarcoplasmique. Ces paramétres sont représentés sur la Figure 4.4.
Pour prendre en compte des effets de retard de la contraction ou de la relaxation
par rapport au passage du potentiel d’action, deux parametres d. et d, sont rajoutés :

{ oo(t) = oo(l— ek}ATP(td_t+5(:)) siotg<t<t, (4.5)

o.(t) = opelrslr—ttdr) si t,<t<ty+HP
4.3 Gestion des phases cardiaques

Les différentes améliorations concernent toutes les phases cardiaques. Dans la
phase de remplissage, la modélisation de la contraction atriale a été améliorée. Un
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Earp 7 .
/ Y\ O-c(t)
15, \\
e \\
ta t, t
e
i u(t)

Fi1G. 4.4 : Commande u et intensité de contraction o. pour un élément donné. og est
I'intensité maximum de la contraction, karp et krs respectivement les taux de contraction
et de relaxation permettant de controler la vitesse de contraction et de relaxation. Les
paramétres d. et d, sont nuls ici.

modéle de Windkessel a été implémenté pour la modélisation des pressions artérielle
pulmonaire ou aortiques, pressions qui influent sur la phase d’éjection. Le calcul
de la pression durant les phases isovolumiques a été modifié, ce qui a permis de
diminuer fortement le temps de calcul pour simuler un cycle cardiaque.

Ces différentes améliorations sont utilisées dans le cas d’un modéle deux valves
ou bien d’'un modéle quatre valves.

4.3.1 Remplissage

Au début du remplissage, la pression auriculaire est fixée a une valeur normale
moyenne (de 0 & 8 mmHg et de 2 & 12 mmHg pour les ventricules respectivement
droit et gauche). Lorsque la systole auriculaire intervient, la pression dans l'oreillette
augmente pour diminuer ensuite et revenir & sa valeur initiale. Cette augmentation
et cette diminution étaient modélisées par une fonction escalier. Elles sont mainte-
nant modélisées & 1’aide de deux sigmoides, I'une ascendante et ’autre descendante
(Figure 4.5). Ces sigmoides sont symétriques. Les paramétres de la sigmoide sont
les suivants :

o P

oimie - Celui-ci correspond a la pression initiale dans ’oreillette considérée ;
® a.,. Ce paramétre est égal au facteur entre la pression initiale et la pression

maximale désirée P, . P = oo Py

mazx Omazx init )

e «,4. Celui-ci correspond a la pente de la sigmoide & Iinstant ol celle-ci est la
plus élevée ;

e t4,. Ce paramétre correspond & l'instant auquel la pente de la sigmoide as-

cendante est la plus élevée;
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e {;,. Celui-ci est égal & I'intervalle de temps entre ¢4, et le temps correspondant
au minimum de la pente de la sigmoide descendante.

La pression dans D'oreillette considérée est donc donnée par :

_1 ¢
Gea si ogtgtdﬁg

P, = P

Oinit

(1+
(4.6)

-1
P, = Poinit(]‘ + Cea

) t
= eam(t—tda—tza)> s tgq + g <t<hp

Pendant la phase de remplissage, la pression dans le ventricule est fixée a la
pression dans loreillette correspondante. Celle-ci est représentée sur la Figure 4.5.

Lorsque le myocarde commence a se contracter, le sang commence & refluer
vers l'oreillette correspondante, ce qui entraine la fermeture de la valve auriculo-
ventriculaire et le passage en phase de contraction isovolumique. Nous modélisons le
changement de la phase de remplissage a la phase de contraction isovolumique par
un seuil sur le debit. Soit V le volume du ventricule (gauche ou droit) et Q@ = V le
débit. Si le débit est inférieur a une certaine valeur Q¢ négative, alors le ventricule
considéré passe de la phase de remplissage a la phase de contraction isovolumique.

— 14
Po.gumfr - Oé(;a Pog'/f'nit T

131

1 pente en t4, = Qg
121
111
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8-

71

N /A S W —

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 1.2
tda

temps (s)

Fi1G. 4.5 : Pression dans l'oreillette gauche et paramétres de modélisation de cette pression.

4.3.2 Contraction Isovolumique

Lors de I’entrée du ventricule en phase de contraction isovolumique (CI), la pres-
sion dans ce ventricule est égale & la pression auriculaire correspondante. Puis, elle
augmente pour contrebalancer la contraction du myocarde et ainsi garder le volume
du ventricule constant. Lorsque la pression ventriculaire dépasse la pression de ’ar-
tére correspondante, les valves s’ouvrent, et le ventricule passe en phase d’éjection.
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Garder le volume constant pendant la phase de contraction isovolumique
revient & prendre en compte une contrainte d’incompressibilité du sang.
Dans [Promayon 1997], Promayon liste les différentes méthodes permettant de
contraindre des modéles déformables et en propose une dont nous nous sommes
fortement inspirés. Selon [Promayon 1997|, ces contraintes peuvent étre résolues de
différentes maniéres :

e par des méthodes d’optimisation. En effet, les modéles élastiques sont défi-
nis grace a la minimisation d’une énergie. Rajouter une contrainte revient
a minimiser cette énergie sous cette contrainte et différents algorithmes de
minimisation permettent cela. Dans [Platt 1988], les auteurs utilisent la mé-
thode du Lagrangien augmenté pour chercher la solution de ce probléme de
minimisation.

e en calculant les forces dues aux contraintes, par exemple par dynamique in-
verse ou par réaction dynamique [Platt 1988].

e en calculant directement les déplacements dus aux contraintes. Cette approche
est celle utilisée dans [Promayon 1997] pour vérifier une contrainte isovolu-
mique.

Dans notre cas, nous nous sommes basés sur la méthode du Lagrangien

augmenté, mais en utilisant l'approche de [Promayon 1997] pour calculer le
multiplicateur de Lagrange associé a la contrainte isovolumique.

Nous considérons maintenant que la discrétisation en espace et en temps est
effectuée (voir paragraphe 3.3.5). Soit Y! la position du modéle a l'instant ¢, F? les
forces s’exercant sur le modeéle, V' le volume du ventricule considéré, tg le temps de
début de la phase isovolumique de ce ventricule et Vo = V(Y). Y! et F! sont des
vecteurs de taille 3N avec N le nombre de sommets du maillage. Nous cherchons &
calculer la position Y*+ 3 I’instant ¢ + dt qui vérifie les contraintes.

Approche de Promayon pour une surface fermée

L’approche de Promayon consiste & calculer directement les déplacements
dus a la contrainte en utilisant une méthode de projection. L’algorithme présenté
est le suivant :

e Calculer la position intermédiaire Y+t obtenue en appliquant les forces F!
s’exercant sur le maillage ;

e Calculer les déplacements dg permettant de vérifier la contrainte et déplacer
les éléments selon dq :

{ yittdt — Yitdt Sa

4.
G(Yt-i-dt) — V(yt+dt) —Vo=0 ( 7)
Le déplacement dg est choisi colinéaire au gradient de la contrainte G en la

position intérmédiaire Y*+# cest a dire au gradient du volume en Y*+dt
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VV(Y*4). Le systéme 4.7 devient donc :

{ yit+dt _ Yt+dt+)\vv(Yt+dt)

G(Y!Hdt)y = y(yttd) — v =0 (4.8)

avec A un scalaire & définir.

e (Calculer le coefficient de proportionnalité X en utilisant 1’équation de la
contrainte G(Y*4 £ AVV (Y?t)) = 0. Promayon montre que dans le cas
d’une contrainte sur le volume, cette équation se résume a trouver les solutions
d’un polynome de degré trois.

Calcul du volume et du gradient de la contrainte selon Promayon

Promayon donne une expression du volume de lintérieur d’une surface fer-
meée (se référer a [Promayon 1997] pour plus de détails) :

v:fgzw:fggikywnb (4.9)

i
avec n;/ une expression de la normale au maillage au sommet v; de position y,,
définie par y,, = Y(3i ... 3i + 2):
Nvi
n;, = Z(yww) X y%@,j@n) (4'10)
j=1

ot Ny, est le nombre de sommets voisins de v;, v,(; ;) le j*"¢ sommet voisin de v; et

2,
@ l'addition modulo V,,. Les sommets considérés ej:t les notations utilisées dans ce
paragraphe sont représentés sur la Figure 4.6. Cette normale est donc indépendante
de yo,.

Promayon calcule ensuite le gradient de la contribution V; d’un élément au vo-
lume V. La normale n;, étant indépendante de y,,, VV; = V(< y,,, n;/ >) = n;/ .
De méme, Promayon réécrit le systéme 4.8 pour chaque élément v; :

t+dt __ Gt+dt "

G(Yt—l-dt) — V(Yt+dt) _ VO =0 (4'11)

Le déplacement da a la contrainte en un sommet v; est donc colinéaire & la direction
de la normale au maillage en ce sommet. Ainsi, Promayon en déduit que cela revient
a dire que les éléments sont soumis & des forces de pression permettant de conserver
le volume.

Cependant, dans notre cas, la surface considérée correspond & la frontiére d’un
maillage volumique. Ainsi, méme si une force de pression a un effet uniquement
sur le déplacement dans le sens de la normale pour chaque sommet de la surface,
elle induit (du fait de la matrice de raideur généralisée) un déplacement pour les
sommets & l'intérieur du myocarde. Ces déplacements doivent étre pris en compte
pour affirmer que la force correspondant & la contrainte isovolumique correspond
bien & une force de pression.
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.. " 12 .
F1G. 4.6 : Sommet v; et ses N,, sommets voisins. n; (resp. n;) est une expression de la
normale & la surface en v; (resp. v, ;))

Cacul du gradient de la contrainte

Dans [Promayon 1997], pour passer du probléme général 4.8 au probléme
pour un sommet 4.11, le gradient de la contrainte VV(YtAJth) est remplacé par le
gradient de la contribution d’un sommet au volume, VV;. Or, dans la formule du
volume (Equation 4.9), les normales des sommets voisins de v; sont dépendantes

de la position de v;, y,,. Il faut donc prendre les termes V; =< yvj,ng > avec vj

un sommet voisin de v; pour le calcul de VV(YH‘”). En posant VV,, = %, nous

avons donc :

11

N,
0 < YoMy >
Iy,

18VV,, =VV; + (4.12)
j=1
1
Yo
antisymeétrique telle que My,v = u X v avec u et v des vecteurs de dimension 3, nous

Si l'on s’intéresse a la matrice (de taille 3 x 3) , et si 'on pose M, la matrice

avons

"

8nj _ a(yvy(iﬂjel) X Yy; + Yo, X yvu(i,]’@l)) _ Myv - _ Myv - (4'13)
Oy, Oy, v(i,§61) v(i,j®1)

ceci en utilisant la définition de n;»’ (Equation 4.10).
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Ainsi :
" N”i
18V‘/Uz = + Ej:l (My”u(i,j@l) - Myvy(i’jel))y”]'
" N,
= 0+ 2D 500 Yo, X Yoen (4.14)
= n; +2n,;
= Sn/l

()

Le gradient du volume par rapport & la position y,, est donc bien colinéaire a
la, normale n;/ au maillage au sommet v;, ce qui fait que le passage du probléme
général 4.8 au probléme pour un élément 4.11 reste correct.

Calcul du gradient de la contrainte dans le cas d’une surface avec un bord

Dans notre cas, la surface de l’endocarde considéré contient soit un bord
(dans le modeéle & deux valves), soit deux (dans le modeéle a quatre valves). Nous ne
considérerons dans ce chapitre que le modéle & deux valves.

Le calcul du volume des ventricules pour le modéle deux valves est donné par
la formule 3.19. puisqu’il existe un bord représentant la valve du ventricule. Pour
se ramener au cas d’une surface fermée, nous fermons cette surface avec un som-
met C correspondant au barycentre des sommets du bord. Ainsi, la définition du
volume comporte des termes correspondant au point C' et dépendant des positions
des sommets du bord de Dorifice. Le gradient du volume par rapport a ces positions
doit étre ainsi modifié. Cependant, nous le négligeons pour I'instant. Pour tous les
autres sommets de ’endocarde, le gradient du volume par rapport a leurs positions
ne change pas.

Maintenant que nous avons calculé le gradient de la contrainte, nous passons &
I’approche utilisée dans la thése.

Meéthode des multiplicateurs de Lagrange

Lorsqu’un ventricule est en phase isovolumique, le calcul de la position du
maillage provient de la résolution du systéme suivant :
1 ~
min J(Y) = Z'YKY-'YF
Y 2 (4.15)
sous G(Y) = V(Y)-V(YP)=0

avec J(Y) Dénergie du systeme, K la matrice de raideur généralisée définie au
paragraphe 3.3.5, Y la position du modeéle (vecteur de taille 3N avec N le nombre
de sommets du maillage), F les forces s'exercant sur le modele, V' le volume du
ventricule considéré, tg le temps de début de la phase isovolumique de ce ventricule
et Vo = V(Y™). Les forces s’exercant sur le modéle correspondent a la force de
contraction F., les forces de contraintes aux limites Fy, et les forces de pression
F,,, et F, , s'exercant respectivement sur les endocardes des ventricules gauche
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et droit. Lorsque le ventricule ne sera pas nommé, nous utiliserons une force de
pression générique F,, pour simplifier les notations.
Soit £(Y, ) le Lagrangien associé :

LY, N)=J(Y)+AG(Y) =T+ XV = V). (4.16)

La contrainte étant scalaire, le terme A est aussi un scalaire.
Une condition nécessaire pour que Y* soit solution du systéme 4.15 est :

oL

—(Y" ) = 0
Y
gﬁ (4.17)
a)\ ( ) )
ce qui revient a résoudre le systéme suivant :
KY = F(Y) - \VV(Y)
(4.18)

V(Y)-Vy = 0

Si les deux ventricules sont en phase isovolumique, les systémes 4.15 et 4.18

deviennent :
1 -
min  J(Y) = ZI'YKY —tYF
Y 2
sous Gug(Y) = Viyg(Y) = Viy(Y0) =0 (4.19)
et Gvd(Y) = V;,d(Y) — Vvd(YtO) =0
et .
KY = F(Y) - )‘vdv%d(Y) - Avgvvvg(Y)
Vod(Y) = Vowa = 0 (4.20)

‘/QJQ(Y)_‘/Oﬂ}g =0

Ainsi, la prise en compte de la contrainte correspond & ajouter une force coli-
néaire au gradient du volume. Or, nous avons vu précédemment que le gradient du
volume par rapport a la position d’un sommet était colinéaire a la normale & ce
sommet. La force due & la contrainte est donc une force de pression —A.

Pour calculer la position Yitdt gy maillage & 'instant ¢ + dt et la pression dans
le ventricule, nous utilisons I'algorithme suivant :

e (Calculer la position intermédiaire Yitdt ep appliquant uniquement les forces
F. Ne connaissant pas la pression des ventricules, nous ne pouvons pas appli-
quer la force de pression. Nous appliquons ainsi une force de pression corres-
pondant & la pression du début de la phase isovolumique, p’®. Nous calculerons
dans la suite la force de pression (et donc la valeur de la pression) a rajou-
ter pour contrebalancer la contraction du myocarde et garder le volume du
ventricule constant.
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e Calculer la pression A en exprimant la contrainte G(YHdt +
AKIVV(YH4) = 0. Dans le probleme 4.18, le gradient du volume
est calculé en Y+ et non en Y4 Comme nous ne connaissons pas Ytt+dt
et que nous supposons Y4 proche de Y4 nous approximons V (Yttdt))
par V(Y*+4)). Comme dans [Promayon 1997], cela nous donne une équation
du troisiéme degré.

e Calculer le déplacement di aux forces de pressions rajoutées pour vérifier la
(ou les, dans le cas des deux ventricules en phase isovolumique) contrainte(s).

Ajouter ce déplacement & la position intermédiaire Yt

Nous allons maintenant calculer le multiplicateur de Lagrange A en exprimant
la contrainte, comme dans [Promayon 1997].

Nous exprimons le volume de la méme maniére que dans le paragraphe 4.1.3
(Equation 3.19). Nous introduisons un vecteur B vérifiant :

(4.21)

B _ K’—lvv(YH—dt)
Yit+dt  — YA't—i-dt_AB

et nous notons B,, = B(3i...3i+2). Pour plus de simplicité dans les calculs, nous
notons YT% =Y La contrainte est donc :

6v(Yt+dt) — 6v(Yt+dt _ )\B)

= > [ — ABu —3¢): (Fup — ABy —3¢)s (9,5 — AByg — 30)]
Tk/TkeC

= Z < (yvé _}A’C - )\ng) X (yv’f —S’C - )\Bv’f)a (yvl; _yC - )\Bvé) >

Tk /TkeC
(4.22)
En développant les équations, on obtient un polynome de degré trois en A :
Yt+dt —
6V ( ) Vo (4.23)

= az\® 4+ a\? + )\ + o

avec as, a2, a1 et ag des constantes définies par :

a =Y [— <(For —¥0) X (Tur = ¥0), By > = < (o —=¥0) X (Fop —¥¢), Byr > ...
TkeC

ot < (Vup —Y0) X (Fpp — F0), By >
a = (< (Yo =) X By, By >+
TkeC
ok < By X (Jup —F0) By >+ < By X Byt (g~ ¥0) >>
a3 = — ) <BuyxBu,By>
TkeC

Qg = V(Yt—i—dt)
(4.24)
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Si 'on note ag = 6(Vo—V (Y!T9)), X est la solution de I'équation de degré trois :
61,3)\3 + ag)\2 +aiA+ag=0 (4.25)

Lors des simulations des modeéles 2 valves disponibles, les diférents termes de
cette équation vérifient |ag| > 102 mm?, |ayA| > 102 mm?, |aA?| > 1072 mm? et
lasA?| < 1073 mm?. Nous négligeons le terme de degré trois asA?, petit devant les
autres termes. Nous résolvons donc le trindéme du second degré et dans le cas d’un
discriminant positif, nous choisissons la solution de plus petite valeur absolue (pour
que Deffet di a la contrainte soit le plus faible possible).

Cette approche entraine la résolution de trois systémes d’équations au lieu d’un
seul dans le cas de phases non isovolumiques. Cependant, la modélisation de la
pression dans les phases isovolumiques était auparavant basée sur une pénalité (p =
B(V(Y') —Vp)) ce qui nécessitait un pas de temps de 'ordre de 10~* au moins alors
que le pas de temps des autres phases était de 1073, De plus, la contrainte n’était
pas vérifiée. L’approche par multiplicateur de Lagrange a permis de garder le méme
pas de temps pour toutes les phases cardiaques (de 1073) et de diviser le temps
de calcul de la simulation par 3 sur un PC normal. De plus, la contrainte est bien
vérifiée, comme nous pouvons le voir sur la figure 4.9.

4.3.3 Ejection

Lorsque la pression dans le ventricule P, est égale & la pression dans l’artére
correspondante, Py, la valve sigmoide s’ouvre, et le ventricule éjecte le sang dans
I’artére correspondante. Le volume de sang éjecté correspond & environ 70 ml chez
Padulte. Une partie de ce sang (environ 40%) va s’écouler dans l'artére. L’autre
partie (environ 60%) va étre stockée dans la lumiére de Partére. En effet, sous I'effet
de la pression, l'artére se distend grace a l'élasticité de sa paroi, et stocke ainsi
une partie du volume de sang éjecté par le ventricule. Méme lorsque le coeur n’éjecte
plus, les vaisseaux dilatés se contractent, faisant se propager le long du réseau artériel
une onde artérielle (Figure 4.7 (a)). De cette maniére, un débit de sang est toujours
maintenu dans la circulation extérieure. Le passage de cette onde artérielle dans la
partie de 'artére située au poignet permet de calculer le pouls.

William Harvey au 17°™¢ siécle et Stephen Hales au 18°™¢ siécle comparérent le
couplage du coeur et de la circulation sanguine aux pompes utilisées alors par les
pompiers (Figure 4.7 (b)). Lorsque la pompe fonctionne, ’eau remplit une chambre
a air, faisant augmenter la pression de l'air contenu dans cette chambre. L’augmen-
tation de la pression dans la chambre correspond a I'extension de la paroi artérielle,
représentée par la compliance artérielle. Lorsque la pompe s’arréte, la pression dans
la chambre pousse ’eau dans la lance du pompier, ce qui permet & celui-ci de tou-
jours obtenir un débit minimal dans sa lance. Otto Frank développa cette com-
paraison dans [Frank 1899, Sagawa 1990|, et donna une premiére description d'un
modele Windkessel (chambre a air en allemand) permettant de modéliser le cou-

plage du ceeur avec les circulations systémique et pulmonaire. Ce modéle & deux
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Canal Pump Windkessel Spout

p—

S :

Veins Heart Elastic arteries Peripheral
(Aorta) Resistance

(a) (b)

FiG. 4.7 : (a) Propagation de l'onde artérielle [Plainfossé 1997]. (b) Analogie du cou-
plage entre le coeur et la circulation extérieure et le matériel des pompiers au 18%me
siécle [Westerhof 2009).

éléments fut ensuite repris et développé, donnant lieu a des modéles & trois élé-
ments [Westerhof 1971, Wesseling 1993], et & quatre éléments [Stergiopulos 1999].
Les modéles Windkessel bénéficient d’une analogie électrique, dans laquelle I'inten-
sité correspond au flux et la pression & la tension. Les schémas électriques associés
aux différents modeles de Windkessel sont représentés sur la Figure 4.8. De cette
analogie électrique, une impédance d’entrée peut-étre calculée, et comparée ensuite
au calcul de cette méme impédance a partir des mesures du flux aortique (dans le
cas de la circulation systémique).

4.3.3.1 Modéle Windkessel a deux éléments

Le modé¢le a deux éléments prend en compte la compliance de l'artére (C) et la
résistance périphérique totale R,,, principalement due aux petites artéres et artérioles
de la circulation extérieure. I’équation de conservation des débits permet de donner
I’équation différentielle régissant la pression artérielle Py, :

dPar
dt

R,C + Py — P = RpQ (4.26)
avec Py la pression asymptotique, égale a la pression systémique artérielle (res-
pectivement pulmonaire veineuse) dans le cas du ventricule gauche (respectivement
droit). Nous pouvons remarquer que pendant les phases autres que la phase d’éjec-
tion, le débit sanguin est nul, et ainsi la pression artérielle décroit exponentiellement
avec une constante de temps 7 = R,C.

4.3.3.2 Modéle Windkessel a trois éléments

Le modéle & trois éléments inclut une impédance caractéristique, notée R., per-
mettant de modéliser la résistance & ’écoulement sanguin due & la valve. L’équation
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différentielle régissant la pression artérielle est donnée par :
dpar Par - Poo RC dQ
=1+ = CR.— 4.27
dt + R, (1+ Rp)Q + dt ( )

Comme pour le modéle Windkessel a deux éléments, la pression artérielle décroit

C

exponentiellement lors de la diastole, avec la méme constante de temps 7.

4.3.3.3 Modéle Windkessel a4 quatre éléments

Le modéle Windkessel a quatre éléments inclut un quatriéme terme correspon-
dant & l'inertie totale du systéme circulatoire considéré, placé en paralléle de la
résistance charactéristique. L’équation différentielle régissant la pression artérielle

est donc :
LC d*P,, L dP,, P, — P d’Q L R, dQ
—_— C =LC —(1+== 4.28
R, dt? +(RPRC+ ) i R, dt? +Rc( +Rp>dt +Q (428)
_ i
o —NN
RC
vV _— C RP \ = C Rp

Fic. 4.8 : Analogie éléctrique des modeéles Windkessel (a) Modeéle a deux éléments. (b)
Modeéle & trois éléments. (c) Modéle & quatre éléments.

La comparaison des impédances calculées & partir des modéles de Windkessel et
mesurée & partir du flux aortique montre [Westerhof 2009] :
e les faiblesses de la modélisation de I'impédance d’entrée en haute fréquence
du modéle & deux éléments;
e 'amélioration de la modélisation de I'impédance d’entrée en moyenne et haute
fréquence dans le cas du modéle & trois éléments, mais aussi les faiblesses de
celui-ci pour la modélisation de 'impédance d’entrée en basse fréquence ;
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e une bonne représentation de I'impédance d’entrée quelle que soit la fréquence
dans le cas du modéle & quatre éléments.

Cependant, pour que ces modeéles soient utilisables en pratique, il faut pouvoir
estimer leurs parameétres. Différentes méthodes d’estimation de ces paramétres ont
été décrites [Westerhof 2009]. Les difficultés liées & U'estimation de 'inertie pour le
modeéle & quatre éléments font que le modéle Windkessel a trois éléments a été choisi
et implémenté par Tommaso Mansi [Mansi 2010].

A la fin de ’éjection, le débit diminue jusqu’a redevenir positif et dépasser un
certain seuil Q. Alors la valve sigmoide se ferme et le ventricule passe en phase de
relaxation isovolumique.

4.3.4 Relaxation isovolumique

La phase de relaxation isovolumique est traitée de la méme maniére que la phase
de contraction isovolumique. Nous calculons ainsi la pression a rajouter & la pression
de début de la phase isovolumique pour que le ventricule reste de volume constant.

4.3.5 Courbes physiologiques simulées

Les courbes de volume, débit, pression et pression-volume (PV) obtenues par la
simulation du modéle présenté dans les sections précédentes (et avec le modele de
Windkessel & trois éléments) sont représentées sur la Figure 4.9.

4.4 Analyse de sensibilité

Nous avons défini dans le chapitre 3 et dans les paragraphes précédents un mo-
déle électromécanique de ceeur. On peut toujours débattre de la validité des modéles
développés [Oreskes 1994]. 11 est aujourd’hui généralement admis qu'un modéle ne
peut pas étre validé, au sens ou il ne peut pas étre prouvé comme “vrai”’. Cependant,
il peut étre intensivement mis a 1’épreuve (par exemple par analyse de sensibilité,
par comparaison avec le plus de données réelles disponibles...) pour que nous soyons
convaincus de sa capacité a représenter et expliquer utilement (modeéle diagnos-
tique) ou a preédire efficacement (modéle prognostique) le phénomeéne physique réel
considéré.

L’analyse de sensibilité permet d’apporter quelques éléments de réponse pour
juger le modéle considéré. Elle analyse les effets sur différentes réponses du modéle
de variations des variables d’entrées. Ces variables d’entrée peuvent étre par exemple
des commandes, des parameétres ou encore des conditions aux limites. Les réponses
ou variables de sortie doivent étre choisies en fonction de 'objectif du modéle et des
données disponibles. L’analyse de sensibilité permet :

e de pointer du doigt de mauvaises modélisations. Par exemple, si une variable
d’entrée censée avoir une grande influence sur les réponses n’en a que peu (ou
inversement) ou ne permet pas a la réponse d’atteindre certaines plages de
valeurs observées dans le cas réel, il est nécessaire de modifier le modéle.
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Fi1c. 4.9 : Courbes physiologiques obtenues par la simulation du modéle électromécanique
présenté. Volumes (a), Pressions (b), Débits (c) et Cycle PV (d) du VG (en rouge, trait plein)
et du VD (en bleu, pointillés). Les pressions aortique (vert, tirets-pointillés) et pulmonaire
(magenta, tirets-pointillés) sont représentées sur la Figure (b). Les courbes physiologiques
du modéle avant les différentes améliorations sont représentées sur la Figure 3.20.
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e de déterminer quelles sont les variables d’entrées les plus influentes, de méme
que celles qui le sont le moins. En effet, si des variables d’entrée n’ont prati-
quement aucun effet sur la réponse considérée, nous pouvons les fixer & des
valeurs normales, et ainsi simplifier le modéle.

e de connaitre I'influence de groupes de variables (et non plus d’une variable a
la fois) sur les réponses du modéle.

e de définir une stratégie d’estimation de ces variables d’entrée. En effet, si
le modeéle doit étre utilisé dans un but prédictif, il doit étre personnalisé
grace aux données disponibles. Cette personnalisation correspond a estimer
les variables d’entrées pour qu’un ou plusieurs critéres (ou réponses) considérés
soient minimisés. L’analyse de I'influence des variables d’entrée sur ces critéres
permet de donner des pistes pour 'estimation de ces variables d’entrées.

De nombreuses méthodes d’analyse de sensibilité [Saltelli 2004, Saltelli 2008]
peuvent étre utilisées. Ces méthodes peuvent étre regroupées en trois groupes :

e les méthodes de criblage (ou de “screening”). Ces méthodes permettent d’iden-
tifier qualitativement quelles variables d’entrées sont influentes, en faisant
I’hypothése qu’en général, seulement quelques unes des nombreuses variables
d’entrée sont réellement influentes.

e les méthodes d’analyse de sensibilité locale. Ces méthodes quantifient les va-
riations d’une réponse du modéle par rapport & une faible variation d’un
paramétre d’entrée du modéle. Elles correspondent généralement & trouver

L _0fX)
! (9X, |X0

les indices de sensibilité

(4.29)

ot X est Pensemble des variables d’entrée, f(X), la réponse considérée, X;, la
variable d’entrée numéro i et X0, le point auquel la sensibilité est calculée. Ces
dérivées sont généralement trop compliquées & calculer. Par ailleurs, il faut
aussi calculer la sensibilité des différentes réponses du modéle par rapport a
des groupes de paramétres.

e les méthodes d’analyse de sensibilité globale. Ces méthodes permettent de
quantifier 'influence des différentes variables d’entrée sur la variation de la
réponse considérée.

L’objectif de la thése est ’estimation des parameétres mécaniques du modéle pré-
senté dans le chapitre 3 et dans les paragraphes précédents. Lors de ’estimation
de paramétres, il est généralement important d’initialiser correctement les différents
parameétres a estimer. Nous avons donc évalué l'influence des différents parameétres
sur des indices globaux, qu’il est possible de récupérer en pratique clinique, grace a
des procédures plus ou moins invasives. Nous avons effectué une analyse de sensibi-
lité globale grossiére, en faisant varier les paramétres considérés dans des plages de
valeurs données et en évaluant qualitativement l'influence de ces paramétres (un par
un, ou bien combinés pour certains) sur les indices globaux considérés. Pour cela,
nous simulons le modéle avec ces paramétres et en utilisant un maillage anatomique
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synthétique ellipsoidal. Nous présentons dans un premier paragraphe les parametres
mécaniques du modéle. Puis, nous présentons dans un second paragraphe les para-
meétres pris en compte lors de ’analyse de sensibilité grossiére, ainsi que leurs valeurs
normales et les plages de valeurs au sein desquelles nous les avons fait évoluer. Les
indices globaux considérés sont ensuite décrits. Puis les résultats obtenus sont ana-
lysés qualitativement. Enfin, de premiéres pistes pour l'initialisation de certains de
ces parameétres par rapport aux indices globaux considérés sont envisagées.

4.4.1 Paramétres mécaniques du modéle

Dans ce paragraphe, nous listons tous les parameétres mécaniques du modéle
électromécanique. Ces paramétres peuvent étre fixés de maniére globale (identiques
sur tout le maillage considéré), par zones ou bien par sommets.

Les paramétres du modéle électromécanique sont les suivants :

e Paramétres du modéle biomécanique passif. Ceux-ci sont la densité vo-
lumique p, lamortissement v (C' = yM), et les paramétres correspondant au
modéle élastique anisotrope, c’est & dire le module de Young et le coefficient
de poisson dans la direction de la fibre (E® et v*) et dans le plan transverse
(E et v). En plus de ces parameétres, la position de repos Yy par rapport a
laquelle est calculée la matrice de raideur est a prendre en compte. Cette po-
sition de repos introduit donc 3N nouveaux paramétres, N étant le nombre
de sommets. Enfin, les orientations des fibres sont aussi & prendre en compte.
Si ces orientations sont estimées pour chaque tétraédre, cela rajoute 2/V; pa-
rameétres, avec IV; le nombre de tétraedres du maillage (une orientation de
fibre par tétraédre, c’est a dire deux paramétres par tétraédre). Si un modeéle
de fibres synthétiques est utilisé, les parameétres requis sont uniquement les
angles des fibres le long du muscle cardiaque, différents pour les ventricules
droit et gauche, ce qui correspond a deux paramétres.

e Paramétres de I’élément actif. Les paramétres concernant 1’élément actif
sont le maximum de contraction og, les taux de contraction et de relaxation

karp et krs.

e Parameétres de pression. Les parameétres de pression peuvent étre regroupés
en deux groupes :

e parameétres concernant la phase de remplissage. Ces parameétres cor-
respondent aux pressions initiales dans l'oreillette gauche et droite et
aux paramétres des sigmoides (leurs largeurs et leurs hauteurs, leurs
pentes et leurs débuts) modélisant les contractions atriales (voir para-
graphe 4.3.1). Ces paramétres sont globaux. Les parameétres concernant
la phase de remplissage sont donc au nombre de dix.

e paramétres concernant la phase d’éjection. Ils correspondent aux va-
leurs moyennes lors de la systole des pressions de 'artére pulmonaire
et de 'aorte et aux paramétres du modele de Windkessel & trois élé-
ments (voir paragraphe 4.3.3.2). Pour un ventricule donné, ces derniers
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correspondent a la pression distale, la compliance C, la résistance pé-
riphérique totale 17, et I'impédance caractéristique R.. Ces paramétres
sont globaux. Les paramétres correspondant & la phase d’éjection sont
donc au nombre de dix.

e Paramétres d’attache de la base du cceur. Ceux-ci concernent la raideur
des ressorts auxquels sont attachés les sommets de la base. Ces paramétres
peuvent étre par zones ou par sommets.

Ces parameétres sont rassemblés dans le tableau 4.1 et leur caractére global, par
zone ou par sommet est précisé, ainsi que leurs unités (utilisées dans le code).

En plus de ces paramétres, la commande électrique (les temps de dépolarisa-
tion et de repolarisation) doit étre estimée. Si ces temps sont estimés directement,
2N temps sont & estimer, avec N le nombre de sommets. Si un modéle électrique
est personnalisé & partir de données électriques, uniquement les paramétres de ces
modeéles sont & estimer.

4.4.2 Paramétres pris en compte lors de ’analyse de sensibilité

L’objectif de la thése est d’estimer les parameétres mécaniques du modéle en
couplant celui-ci a différentes données (principalement de type séquences d’images
3D). Ces données étant bruitées et éparses, il est illusoire de penser retrouver tous
les paramétres listés au paragraphe précédent. Nous nous limitons donc a certains
paramétres qui nous semblent importants et prenons en compte leurs effets sur
différentes réponses du modeéle. Ceci nous permettra tout d’abord de repérer les
parameétres qui font peu varier ces réponses et ainsi de fixer ceux-ci. Ensuite, les
effets d’ensembles de paramétres faisant varier significativement les réponses du
modeéle seront pris en compte.

Pour chaque paramétre considéré, nous nous limitons & une plage de valeurs qui
pourra étre réévaluée au vu des résultats obtenus. Les paramétres pris en compte
dans ’analyse de sensibilité sont les suivants :

e Paramétres du modéle biomécanique passif. Nous nous intéressons :
e au parameétre amortissement ;

e aux paramétres correspondant au modéle élastique anisotrope. Pour
simplifier le probléme, nous considérons que le myocarde est 3 fois plus
rigide dans la direction de la fibre que dans les directions transverses
(d’apres la littérature, le tissu ventriculaire est 1.5 & 3 fois plus ri-
gide dans la direction de la fibre que dans les directions transverses
[Humphrey 1990b, Sacks 1993]). Par ailleurs, nous considérons que les
coefficients de Poisson dans la direction de la fibre et dans le plan
transverse sont égaux. Dans cette analyse de sensibilité grossiére, ces
parameétres sont considérés comme globaux ;

e Paramétres de I’élement actif. Nous étudions l'effet sur les réponses du
modéle des paramétres maximum de contraction og, taux de contraction
karp, et taux de relaxation krg. Comme pour le module de Young et le
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Parameétre Global Zone | Sommet Unité
densité volumique p 1 N, X kg.mm ™3
amortissement -y 1 X X S
module de Young dans la direction 1 N, X Pa

de la fibre E¢

module de Young dans le plan trans- 1 N, X Pa
verse F

coefficient de Poisson dans la direc- 1 N, X X

tion de la fibre v®

coefficient de Poisson dans le plan 1 N, X X
transverse v

position de repos Yy X X 3N mm
orientation des fibres f 2 (angle epi/endo) | 2N, X X
maximum de contraction og 1 N, N MPa
taux de contraction karp 1 N, N g1
taux de relaxation kgrg 1 N, N g1
raideur ressorts attache du coeur 1 N, X N.m~!
pressions oreillettes Ppg et Py 2 X X MPa
paramétres  sigmoide  oreillettes 4 X X

droites et gauche

pressions moyennes artére pulmo- 2 X X MPa
naire et aorte P, et Py,

windkessel : compliances de 'artére 2 X X mm?> MPa ™!
pulmonaire Cyy, et de I'aorte Cy,

windkessel résistances périphé- 2 X X MPa.mm™3.s
riques totales I}, op et 12 0

windkessel : impédance caractéris- 2 X X MPa.mm™3.s
tique Reqp et Reao

windkessel : pressions distales dans 2 X X MPa

la circulation pulmonaire Py, et
dans la circulation systémique Py

TAB. 4.1 : Paramétres du modéle électromécanique. Nous donnons les dimensions possibles
de chaque parameétre (global/par zone/par sommet), et pour chaque dimension, le nombre
de ce paramétre & estimer. Les nombres respectifs de sommets et de tétraédres du maillage
sont notés N et N; et le nombre de zones considérées pour chaque paramétre est noté N,.
Ce nombre peut-étre différent suivant les paramétres considérés.
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coefficient de Poisson, ces parametres sont considérés homogénes sur tout le
maillage ;

e Paramétres du modéle de Windkessel a trois élements. Nous nous in-
téressons ici a la pression distale, a la compliance, a la résistance périphérique
totale et & I'impédance caractéristique de 'aorte. Tous ces paramétres sont
globaux;

e Parameétres de pression. Nous étudions ici I'effet sur les réponses du modéle
de la valeur moyenne de la pression dans ’oreillette gauche lors de la diastole,
et de la valeur moyenne de la pression dans l'aorte lors de la systole. Ces
paramétres sont globaux.

Notre analyse porte donc sur douze paramétres, tous globaux. Tout d’abord,
nous faisons varier ces parameétres un par un, dans une certaine plage et en fixant
les autres & une valeur normale. Puis, nous regarderons ’effet combiné de certains
de ces parametres (les plus influents) sur certaines réponses globales.

Le tableau 4.2 donne les plages de valeurs des parameétres considérés et leur
valeur normale prise en compte quand d’autres parameétres évoluent.

4.4.3 Sensibilité par rapport a des indices globaux

Dans ce paragraphe, nous tentons d’évaluer la sensibilité de certains indices
globaux, cliniques ou non, par rapport aux parameétres cités dans le paragraphe 4.4.2.
Nous présentons les indices considérés et ensuite les différents effets des variations
de ces parametres sur ceux-ci. Nous ne nous intéressons ici qu’au ventricule gauche.

4.4.3.1 Indices considérés

Différents indices globaux ont été pris en compte. Nous avons ainsi étudié qua-
litativement les effets des variations des parameétres considérés sur les durées des
phases cardiaques, la fraction d’éjection du ventricule gauche, et le maximum de la
dérivée de la pression durant la phase de contraction isovolumique.

Durée des phases cardiaques

Les phases cardiaques considérées sont les phases remplissage, de contrac-
tion isovolumique, d’éjection et de relaxation isovolumique. Les valeurs normales
des durées de ces phases sont données dans le tableau 4.3.

Fraction d’éjection

La fraction d’éjection F'E d’un ventricule est donnée par :

_VID-VTS VES
- VTD ~ VTD

FE (4.30)
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Paramétre

Plage de valeur

Valeur normale

amortissement -y [2000; 14000] 6000
module de Young dans le plan trans- | [30000; 120000] 75000
verse F/

coefficient de Poisson dans le plan [0.22;0.47] 0.47
transverse v

maximum de contraction og [0.04; 0.09] 0.085
taux de contraction karp [5; 40] 30
taux de relaxation kgrg [5; 40] 20
pression oreillette gauche P, [4; 14] 10
pression moyennes aorte P, [70; 130] 100
windkessel : compliance de l'aorte [1.10%;60.106] 1.5.107
CGD

windkessel : résistance périphérique [10710:1079] 0.9.1077
totale Ry 40

windkessel : impédance caractéris- | [10710;40.10710] 0.02.1077
tique Req0

windkessel : pression distale dans la [15;150] 67.5

circulation systémique Py

TAB. 4.2 : Plages de valeurs dans lesquelles les paramétres évoluent lors de ’analyse de
sensibilité et valeurs normales auxquelles ils sont fixés quand ils n’évoluent pas. Les unités
sont, celles données dans le tableau 4.1.

Phase Durée normale (ms)
Remplissage ~ 400
Contraction Isovolumique ~ 50
Ejection ~ 250
Relaxation Isovolumique ~ 80 — 100

TAB. 4.3 : Durées normales des phases cardiaques pour le ventricule gauche.
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avec VI'D et VTS les volumes respectivement télédiastolique et télésystolique, c’est
a dire en fin de diastole et en fin de systole, et VES le volume d’éjection systolique.

La valeur normale de la fraction d’éjection du ventricule gauche (FEVG) est de
65% + 10%. Par ailleurs, la valeur normale du volume d’éjection systolique est de
70 & 90 mL.

La FEVG peut étre mesurée a partir de différentes modalités d’imagerie médicale
(échographie, ciné-IRM...). Les volumes télédiastoliques et télésystoliques permet-
tant le calcul de la FEVG sont évalués sur les images correspondant & la fin de la
diastole et & la fin de la systole. Disposant de données ciné-IRM, nous pouvons donc
estimer la FEVG.

Maximum de la pression du ventricule gauche

Le maximum de pression a lieu pendant la phase d’éjection. Pendant cette
phase, la pression du ventricule gauche est égale & la pression aortique. La valeur
moyenne de la pression aortique en systole est de 130 mmHg.

Des données de pression recueillies par cathétérisme permettent d’estimer cette
pression maximale.

Maximum de la dérivée de la pression du ventricule gauche

P
L’indice <> est un indice pré-éjectionnel car il survient le plus sou-
max

vent au cours de la phase de contraction isovolumique. Il est principalement
dépendant de la précharge et de la fréquence cardiaque. Il s’obtient généralement
en dérivant numériquement des mesures de pression obtenues par cathétérisme. De
fait, c’est un indice sensible au bruit de mesure de la pression. Sa valeur normale
est de 1600 &+ 300 mmHg/s.

Courbes de pression et de volume du ventricule gauche

Nous nous intéressons de méme aux variations des courbes de pression et
de volume du ventricule gauche par rapport aux parameétres considérés. La courbe
de volume peut étre extraite des données ciné-IRM, grace a la segmentation (ou
au seuillage) des volumes sanguins dans les images successives. Celle de pression
peut-étre obtenue par cathétérisme.

4.4.3.2 Variation d’un seul paramétre a la fois

Les Figures 4.10, & 4.12 représentent les variations des durées des phases car-
diaques en fonction des différents parameétres. Les variations de la fraction d’éjection
du ventricule gauche en fonction de ces mémes parameétres sont représentées sur la
Figure 4.13. Les figures 4.14 et 4.15 permettent d’évaluer les effets des variations des
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parameétres considérés sur respectivement le maximum de la pression du ventricule

gauche et le maximum de la dérivée du ventricule gauche.

Enfin, les variations des courbes de pression et de volume du ventricule gauche

par rapport aux parameétres sont représentées respectivement sur les Figures 4.16 et

4.17
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F1G. 4.10 : Variation de la durée de la phase de remplissage en fonction des différents
paramétres. En abscisse est représenté le paramétre, et en ordonnée le temps (en s). La
durée du cycle cardiaque est de 0.86 s



4.4 Analyse de sensibilité 103

0. o o
014 014 0.14-
0.12- 012 0.12-
010 010 0.10
0,08 0.08
N
0,06 0064 . N N N N N
<+ + + + + +
| ~.
004 Sl 0,04 S
—— —
- ~———
S ——————
0.02- 0.02- e
T T T T T T T T T o T T T T T T T ; T T T T
0040 0045 0050 0055 0.060 0065 0070 0075 0080 0085 0.090 10 15 20 2 30 35 a 10 15 20 25 30 35 a

(a) oo (b) karp (¢) krs

0 o 0
014 014 014
012 012 012
0104 010 010
oe 00s | o0e
DQE—N’\ 0.064 0.064
. +—+—+ } : ; : ; —t ; + + ;
N + . +
00+ 004
AN—— T T EE— i ———— PR—

0.02- A 0.024 0.024
Soboo 40300 s0boo 60000 70600 80300 s0boo 100000 110000 12 0T obs | ok | ok | om0 | ok | ok om0 | 4o | sdo | so | 000 | iz | 1aboo

(d) E (e) v )~

o o °
014 014 014
012 012 0124
0104 010 0101
008 008 008
o u&w“ 0061 006 +_+_+—+—+—-P"*_"_+_+_+
008 00s1 004 _.‘—‘_.___"__}_‘_._.___.,._._.,_-,_..
002 002 o 7T

S e ° - - - - - - - - - - - -

S 6 7 & 5 o 0 £ 13 ) % 100 10 120 130 2 | 4 | e | 8 | 10 | 20 | 10 | 160

(g) POQ (h) Pao (1) Pds

o o o
o] o] 014

oxz o] oz

0101 o] os0]
ooe] oos | oon|

006, 006

— . + + —— . .
omf-g-_/k_*—ﬁ 00
S
00z ooz 00z
Soioo T war | eior | a7 selor | eeor e 1007 20007 a0 0r 40107 5elo7 6107 70007 86107 50007 1oi06 G0arcn 50010 10808 15008 20008 250-00' 30309 35000 408-0m

() Cao (k) Rp,a0 (D) Re,a0

Fi1G. 4.11 : Variation des durées des phases isovolumiques en fonction des différents
paramétres. En abscisse est représenté le paramétre, et en ordonnée le temps (en s). La
durée du cycle cardiaque est de 0.86 s. Le trait plein correspond a la phase de contraction
isovolumique, le trait pointillé correspond & la phase de relaxation isovolumique.
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F1Gg. 4.12 : Variation de la durée de la phase d’éjection en fonction des différents
paramétres. En abscisse est représenté le paramétre, et en ordonnée le temps (en s). La
durée du cycle cardiaque est de 0.86 s
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F1G. 4.13 : Variation de la fraction d’&jection en fonction des différents paramétres.
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F1G. 4.14 : Variation du maximum de la pression du ventricule gauche en fonction
des différents parameétres. En abscisse sont représentés les différents parameétres, en ordonnée
est représentée le maximum de la pression ventriculaire gauche (en mmHg).
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Fi1Gg. 4.15 : Variation du maximum de la dérivée de la pression du ventricule
gauche en fonction des différents paramétres. En abscisse sont représentés les différents
paramétres, en ordonnée est représentée le maximum de la dérivée de la pression ventricu-
laire gauche (en mmHg/s).
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F1G. 4.16 : Courbes de pression du ventricule gauche obtenues en faisant varier les
différents paramétres. En abscisse est représenté le temps (en s) et en ordonnée la pression
(en mmHg).
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F1G. 4.17 : Courbes de volume du ventricule gauche obtenues en faisant varier les
différents parameétres. En abscisse est représenté le temps (en s) et en ordonnée le volume
(en mL).
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Paramétres n’affectant pas ou peu les indices globaux considérés

L’amortissement  ne fait que peu varier les différents indices globaux considérés.
Il peut donc étre raisonnablement fixé. Nous ne le prendrons donc plus en compte
dans la suite. Nous pouvons aussi remarquer que le coefficient de Poisson ne fait
pas beaucoup varier les différents indices présentés précédemment, & I’exception du
maximum de la dérivée de la pression ventriculaire gauche (Figure 4.15 (e)). Lorsque
v se rapproche de 0.5 (et donc de l'incompressibilité), le (%) max diminue (du fait
de lincompressibilité grandissante). Par contre, les valeurs de cet indice sont plus
élevées que les valeurs normales qui sont de 1600 + 300 mmHg/s. Cela est di au
fait que les valeurs utilisées pour le maximum de contraction og et pour le taux de
contraction karp sont de 0.085 et de 30. En effet, la figure 4.15 montre le fait que
le (%)max est surtout sensible aux paramétres og et karp et que la valeur de cet
indice pour les paramétres og et de karp utilisés lors de la variation du coefficient
de Poisson (cette valeur est donnée par les figures 4.15 (a) et (b)) correspond a
la, valeur obtenue pour un coefficient de Poisson proche de l'incompressibilité. Par
ailleurs, le muscle cardiaque étant quasiment incompressible, il est raisonnable de

fixer v & une valeur proche de 0.5. Nous le prenons dans la suite égal & 0.47.

Cas du paramétre taux de relaxation

L’analyse du paramétre kpg permet de se rendre compte de la nécessité
d’améliorer la modélisation de la phase de relaxation. Conformément & nos attentes,
ce paramétre ne fait varier que la durée de la phase de relaxation isovolumique
(au détriment ou a I'avantage de celle de la phase de remplissage) et la pente des
courbes de pression et de volume lors de la phase de relaxation isovolumique. La
durée normale de la phase de relaxation isovolumique est de 0.08 4 0.1 s. Cependant,
nous pouvons voir sur la figure 4.11 que cette durée n’est jamais atteinte sauf dans
des cas que nous pouvons écarter :

e Lorsque oy est faible, les phases de relaxation et de contraction isovolumiques
durent plus longtemps, ce qui est cohérent avec 'expression de 'intensité de
la force de contraction (Equation 4.3). Cependant, pour les valeurs de og
permettant de se rapprocher des valeurs normales de durée de phase isovolu-
mique, la pompe cardiaque ne fonctionne pas car le volume éjecté est beaucoup
trop faible (Figure 4.17 (a) et Figure 4.13 (a) donnant une fraction d’éjection
d’environ 20%). Ce cas peut donc étre écarté des fonctionnements normaux
et méme pathologiques du ceeur, car méme dans les cas pathologiques, les
fractions d’éjections n’ont pas des valeurs aussi faibles que 20%.

e lorsque le module de Young E devient faible, la durée de la phase isovolumique
augmente et se rapproche ainsi de sa valeur normale. Cependant, le module
de Young caractérise la raideur et lorsqu’il est faible, le muscle n’oppose plus
beaucoup de résistance passive a la contraction active (Figure 4.16 (d)), entrai-
nant un volume éjecté important (et donc des fractions d’éjections beaucoup
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trop élevées, de l'ordre de 90%, voir Figure 4.13 (d)). Ces valeurs trop faibles
du module de Young sont donc & écarter. Pour des valeurs du module de
Young plus élevées (E > 50000) donnant des fractions d’éjection plus raison-
nables, la durée de la phase isovolumique redevient trop faible par rapport
aux valeurs normales.

e Lorsque le taux de relaxation krg tend vers 0, la durée de la phase de relaxa-
tion isovolumique augmente. En effet, la pente de I'intensité de la contraction
lorsque la repolarisation survient diminue avec krs (Figure 4.4). La durée de
la phase de relaxation isovolumique tend ainsi vers sa valeur normale. Cepen-
dant, comme l'intensité de la contraction diminue trop lentement, le volume
n’a pas le temps de redevenir égal ou proche du volume du début du cycle
cardiaque (Figure 4.17 (c)). Ces valeurs faibles de krg sont donc & écarter.

Ainsi le paramétre taux de relaxation ne permet pas de bien modéliser la re-
laxation. Cela pourrait indiquer que les simplifications faites au niveau de I’élément
contractile (voir paragraphe 3.3.4.1) doivent étre remises en question. Notamment,
la non-prise en compte de la loi de Starling et la suppression du couplage entre la
contrainte o, et la raideur k. sont & revoir, car cette loi et ce terme de relaxation
active sont trés influents au niveau de la relaxation. Ce paramétre ne permettant
pas d’obtenir une durée normale de phase de relaxation isovolumique et n’ayant que
peu d’effets sur les autres indices globaux considérés, nous le fixons dans la suite.

Paramétres du modéle de Windkessel et pression aortique

Sans surprise, les parameétres du modéle de Windkessel & trois éléments
pour l'aorte ont principalement des effets sur le maximum de la pression ventri-
culaire gauche et la forme de la pression ventriculaire gauche. Nous pouvons voir
sur la Figure 4.14 que les paramétres ayant un grand effet sur le maximum de la
pression ventriculaire gauche sont en premier lieu la pression aortique Py, puis la
pression distale systémique Py, et enfin la compliance de l'aorte Cg,, la résistance
périphérique totale R, 4, et 'impédance caractéristique de 'aorte R, q,. Différentes
constatations qualitatives peuvent étre faites :

e Pour des valeurs de Cy, plus petites que 5.10°, le maximum de la pression
ventriculaire devient trop élevée (Figures 4.14 (j) et 4.16 (j)). De plus, au
dela d’une certaine valeur, environ égale a 2.107, 'effet de la compliance sur
le maximum de pression devient négligeable, et la valeur de ce maximum
dépend principalement de la pression aortique choisie (ici, 100 mmHg) et de
la pression distale systémique. De méme, pour des valeurs de R, 4, plus petites
que 1.1077, le maximum de pression devient trop faible (Figures 4.14 (k) et
4.16 (k)). Et lorsque la valeur de Ry, 4, est plus élevée que 4.1077, Ueffet de la
résistance périphérique totale sur le maximum de pression devient négligeable,
et la valeur de celui-ci dépend principalement de la pression aortique choisie
(comme de le cas de la compliance). Nous pouvons ainsi réduire les plages de
valeurs correspondant & ces deux paramétres. Ainsi, nous proposons 5.10° et
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1.10~7 comme bornes inférieures pour respectivement Cy, et Ry g0.

e Le paramétre impédance caractéristique de 'aorte R.q, a un effet principa-
lement sur la pente de la pression au début de la phase d’éjection. Lors de
I’estimation des parameétres du modéle de Windkessel & trois éléments a par-
tir de données de pression, ce paramétre sera donc important & prendre en
compte.

e Le paramétre pression aortique P, est le paramétre influant le plus sur le
maximum de la pression ventriculaire gauche. De plus, la relation entre ce
maximum et ce paramétre est linéaire d’apres la figure 4.14 (h). Si le maximum
de pression ventriculaire gauche fait partie des données, il devrait étre possible
d’initialiser ce paramétre & partir de cette donnée.

e les paramétres og et E sont les parameétres en dehors des paramétres du modéle
de Windkessel faisant le plus varier le maximum de pression. Cependant,
ces parameétres ont beaucoup plus d’influence sur d’autres indices globaux,
tels que la durée de la phase d’éjection, la fraction d’éjection ou encore le
(%)max. Ces paramétres seront initialisés grace a ces indices globaux (s'ils

sont disponibles), plutét qu’a partir du maximum de pression.

Parameétres pression dans 'oreillette gauche P,

Le paramétre FP,, a logiquement un effet négligeable sur tous les indices
globaux, excepté sur la forme de la pression ventriculaire gauche lors de la systole
auriculaire et sur le volume télédiastolique.

Paramétres og, karp et E

Les paramétres og, karp et E sont ceux ayant le plus d’effets sur les dif-
férents indices globaux considérés. Les figures 4.10 & 4.15 permettent de faire
quelques premiéres constatations :

e Les paramétres influant le plus sur la fraction d’éjection sont le maximum
de contraction og et le module de Young F (Figure 4.13). Par ailleurs, pour
pouvoir obtenir des valeurs de la fraction d’éjection correspondant au fonc-
tionnement réel du ceeur, nous pouvons réduire les plages de valeurs de ces
deux parameétres. En effet, d’aprés les figures 4.13 (a) et (d), pour des valeurs
de o¢ plus petites que 0.05, la fraction d’¢jection tombe en dessous de 30%,
ce qui est assez éloigné des fonctionnements normaux et pathologiques du
ceeur. Par ailleurs, pour des valeurs de E plus faibles que 50000, la fraction
d’éjection est plus élevée que 80%, ce qui est aussi assez éloigné des modes
de fonctionnement réels du cceur. Ainsi, nous pouvons nous restreindre a des
valeurs de og comprises entre 0.05 et 0.1, et & des valeurs de E comprises
entre 50000 et 120000.

e Comme prévu par la modélisation, le paramétre le plus influent sur le maxi-
mum de la dérivée de la pression ventriculaire est le paramétre taux de contrac-
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tion karp. Cependant, le paramétre og a aussi un effet non négligeable sur
le (%)max. Par ailleurs, la durée de la phase d’éjection, mesurable par un
phonocardiographe, dépend principalement des paramétres karp et og. Il se-
rait peut-étre possible de retrouver ces paramétres a partir de la donnée du
(%)max et de la durée de la phase d’éjection.

Nous avons fait varier ces paramétres un par un. Cependant, ces parameétres doivent
étre simultanément pris en compte pour qualifier I'effet de ce groupe de paramétres
sur les différents indices sur lesquels leurs influences sont les plus fortes, & savoir la
fraction d’éjection du ventricule gauche, le (%)max du ventricule gauche et la durée
de la phase d’éjection du ventricule gauche.

4.4.3.3 Effets des variations de plusieurs paramétres sur les réponses
considérées

Ne faire varier qu’un seul paramétre a la fois ne permet pas de prendre en compte
les effets combinés de ces paramétres sur les différents indices considérés. C’est pour-
quoi nous avons sélectionné certains paramétres nous semblant les plus importants
et les indices globaux qu’ils faisaient le plus évoluer et nous montrons les variations
de ces indices sous l'effet combiné de ces paramétres. Les paramétres choisis sont le
maximum de contraction oy, le taux de contraction karp et le module de Young F.
Le module de Young E a principalement un effet sur la fraction d’éjection, tandis
que pour cet indice, le taux de contraction karp a un effet moindre. Par ailleurs,
le module de Young n’a pratiquement pas d’effet sur le (%)max, tandis que karp
est trés influent sur cet indice. Nous avons donc choisi de considérer d’une part les
effets combinés de o et de karp sur la durée de la phase d’éjection et le (%)maX et
d’autre part les effets combinés de E et og sur la fraction d’éjection. Ceci dans le but
d’essayer d’initialiser les parameétres og et karp par rapport a la donnée de la durée
de la phase d’éjection et du (%)max, puis, a partir de ces paramétres initialisés,
d’essayer de retrouver E grace a la fraction d’éjection.

Effets combinés de o¢ et F sur la FEVG

La Figure 4.18 représente les variations de la FEVG en fonction des para-
métres og et E. Nous pouvons voir que sur ce schéma qu’un maximum de
contraction faible peut étre compensé par un module de Young faible. Cela traduit
le fait logique que si l'intensité de la contraction est faible, la raideur du muscle
doit étre faible pour pouvoir éjecter un volume suffisant du cceur. Par ailleurs, nous
pouvons voir que, pour des valeurs de E plus élevées que 50000, la valeur de F
dépend linéairement de la valeur de 0. Ainsi, si le maximum de contraction est
initialisé & partir d’autres données, et s’il est suffisamment élevé pour ne pas avoir a
imposer un faible module de Young, il devrait étre possible a partir de ces abaques
d’initialiser le module de Young. Cette initialisation n’est pas une estimation,
elle ne permet que de donner un a priori permettant d’initialiser un algorithme
d’estimation.
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module de Young

FiG. 4.18 : Effets combinés des paramétres E et o sur la fraction d’éjection du ventricule
gauche.

Effets combinés des paramétres og et karp sur le (%)max, la durée de la

phase d’éjection et la FEVG

Nous nous intéressons maintenant aux effets combinés de og et de karp
sur la FEVG, la durée de la phase d’éjection et sur le (%)max- Ceux-ci sont
représentés sur les Figures respectivement 4.19 (a), (c) et (e).

Tout d’abord, nous pouvons remarquer sur la Figure 4.19 (a) que pour
un og donné, le taux de contraction n’a pratiquement plus aucun effet sur la FEVG
lorsqu'il est supérieur a 20 s~1. De plus, au vu des Figures 4.19 (a), (c) et (e), il
serait envisageable de tenter de trouver des expressions analytiques de karp en
fonction de g et de la FEVG, de gg et de la durée de la phase d’éjection, de og
et du (%)max. Avec la donnée de ces indices et en utilisant ces expressions, nous
pourrions peut-étre initialiser les paramétres og et karp.

Par ailleurs, il nous faut aussi évaluer l'influence du maillage dans la gé-
nération de ces abaques. Les résultats présentés précédemment ont été générés avec
un maillage ellipsoidal. Une image binaire 3D a été construite en considérant que
les deux ventricules ont des formes d’ellipsoide. Puis, une surface a été extraite a
partir de ce masque binaire en utilisant le logiciel INRIA CGAL!. Enfin, le logiciel
INRIA GHS3D? a permis de construire un maillage volumique tétraédrique a partir
de cette surface.

Cependant, la question de la dépendance de ces abaques au maillage utilisé pour
les générer se pose. En effet, si les abaques générées a partir d’un maillage donné
differe trop de celles générées a partir d’'un autre maillage, nous ne pourrons pas
nous servir d’abaques de référence pour initialiser les différents parameétres. Dans
ce paragraphe, nous donnons une premiére évaluation de 'influence du maillage sur

Yhttp ://www.cgal.org
*http ://www-roc.inria.fr/gamma/gamma/ghs3d/ghs.php
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ces abaques.

Sur la colonne de gauche de la Figure 4.19 sont représentés les effets combinés
de o¢ et de karp sur la FEVG, la durée de la phase d’éjection et sur le (%)maX
dans le cas d’un maillage obtenu par segmentation de 'image IRM du milieu de la
diastole provenant d’une séquence ciné-IRM d’un coeur sain. La colonne de droite
correspond aux mémes expériences, mais avec un maillage ellipsoidal. Les courbes
de niveau ont des formes (généralement d’hyperbole) semblables dans le cas des
deux maillages. Cependant, pour une valeur d’indice donnée, les couples de para-
meétres (0g, karp) permettant de retrouver celle-ci sont sensiblement différents d’un
maillage & un autre. Utiliser des abaques de référence générées avec un maillage
ellipsoidal pour initialiser les paramétres k4rp, 0o et E d’un autre maillage semble
donc compromis. Cependant, d’autres évaluations plus quantitatives devront étre ef-
fectuées. Par exemple, nous comparons ici les abaques correspondant & un maillage
ellipsoidal et celles correspondant a un maillage obtenu a partir d'une image IRM
clinique. Il serait intéressant de comparer aussi les abaques correspondant a diffé-
rents maillages obtenus & partir d’images IRM cliniques (et aussi en séparant les
images de patients sains et de patients ayant une pathologie donnée).
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FiG. 4.19 : Effets combinés des paramétres oo et karp sur la FEVG (a) et (b), la durée
de la phase d’éjection (c) et (d) et le (4)max (e) et (f). La colonne de gauche correspond
4 un maillage anatomique ellipsoidal, et celle de droite & un maillage anatomique segmenté
a partir de 'image IRM (d’une séquence ciné-IRM d’un ceeur sain) correspondant a la fin
de la phase de remplissage, juste avant la contraction atriale.
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Dans ce chapitre, nous présentons ’assimilation de données, en mettant ’accent
sur 'agsimilation de données variationnelle. Aprés une courte introduction, nous in-
troduisons les différents éléments des systémes d’assimilation de données et les no-
tations correspondantes. Puis, les méthodes d’assimilation de données séquentielles
sont brievement décrites. Enfin, nous présentons I'assimilation de données variation-
nelle, et en particulier le calcul du gradient de la fonction cotit par la méthode de
I’état adjoint.

5.1 Introduction

Les modéles cardiaques permettent de modéliser le mouvement réel du cceur.
Cependant, les mouvements simulés par ces modeéles sont perturbés par des erreurs,
par exemple sur la commande, la condition initiale, les parametres. De plus, le
caractére numérique des modéles utilisés implique des erreurs d’approximation
numérique. Enfin, suivant leurs degrés de complexité, ces modéles permettent de
simuler plus ou moins fidélement le mouvement réel. Ainsi, les modéles seuls ne
sont pas suffisants pour représenter de maniére exacte les mouvements réels du
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ceeur, d’autant plus que ces mouvements dépendent du patient considéré.

La connaissance du mouvement cardiaque passe donc forcément aussi par
la mesure de données, telles que des données images permettant de visualiser le
mouvement du coeur ou encore des données électrophysiologiques donnant des
informations sur la vague électrique se propageant dans le cceur et sur différentes
données physiologiques au cours du temps, comme la pression du ventricule gauche.
Mais ces données sont souvent bruitées ou incomplétes, et seules, elles ne suffisent
pas non plus a représenter fidélement le fonctionnement réel du ceeur.

Combiner le modéle et les données permet de tirer parti des informations
apportées par 'un et ’autre. C’est le but de ’assimilation de données. Cette théorie
regroupe principalement deux grandes familles de méthodes :

e I'assimilation séquentielle. Ces méthodes sont basées sur la théorie de I'es-
timation statistique. L’idée est d’effectuer, & chaque pas de temps ot 'on
dispose d’une nouvelle donnée, une assimilation ou analyse. La phase sui-
vant cette analyse est une phase de prévision. Celle-ci permet, en simulant
le modéle & partir de I’état analysé, de prévoir 1’état a 'instant suivant pour
lequel on dispose d’une nouvelle donnée. Les principaux algorithmes d’assimi-
lation de données séquentielle sont les filtres de Kalman. Différentes versions
de ces filtres (filtre de Kalman étendu, d’ensemble...) peuvent étre implé-
mentées suivant la nature du probléme considéré (linéaire, non linéaire). Ces
filtres nécessitent d’inverser des matrices de la taille des variables & estimer.
Dans le cas de systémes & grande dimension, cela peut trés vite étre prohi-
bitif en terme de temps de calcul. Des versions a rang réduit de ces filtres
peuvent donc étre implémentées. Ces méthodes privilégient uniquement cer-
taines directions de correction pour réduire la taille du probléme considéré.
Dans le cas du coeur, différents travaux utilisent ces méthodes d’assimilation
de données séquentielle. Dans [Wong 2009], des filtres de Kalman d’ordre ré-
duit sont utilisés pour estimer les déformations du cceur. Dans [Moireau 2010],
une adaptation du filtre de Kalman sans parfum (“unscented”) d’ordre réduit
pour 'identification de paramétres de systémes & grande dimension est pré-
sentée. Dans [Moireau 2010], la modélisation de la partie passive du modéle
mécanique est non-linéaire et basée sur la loi de Ciarlet-Geymonat. Cepen-
dant, ’estimation des paramétres n’est effectuée que sur le ventricule gauche,
et les différentes phases cardiaques ne sont pas prises en compte.

e 'assimilation variationnelle. Cette méthode assimile les données d’'une pé-
riode donnée pour déterminer les variables de controle (état initial, para-
métres...) qui permettent au modéle de simuler, sur la période correspondante,
une trajectoire la plus proche possible des données disponibles. Ce sont des
méthodes de controle. Elles minimisent une fonction de comparaison entre le
modele simulé et les mesures, appelée fonction cotit. Ainsi, dans [Wang 2008],
la raideur passive a été estimée & partir de données cinématiques obtenues
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avec des données d’IRM marquées. Par ailleurs, le gradient de la fonction
colt & minimiser peut-étre calculé par la méthode de I’état adjoint. Ces mé-
thodes ont été utilisées dans [Papadakis 2008] pour le suivi de courbes fermées
dans une séquence d’image a 'aide de modéle de propagation basés sur les
courbes de niveaux. Cette méthode a été appliquée a la segmentation du
ventricule gauche. Par ailleurs, dans [Sundar 2009], ’assimilation de données
variationnelle est utilisée pour estimer les forces actives de contraction & par-
tir de séquences d’IRM marquée. Cependant, cette approche ne permet pas
de personnaliser le modele. Par ailleurs, les séquences d’TRM marquées sont
beaucoup moins utilisées en routine clinique que les séquences ciné-IRM.

5.2 Notations des éléments du systéme d’assimilation de
données

5.2.1 Systéme étudié

Le systéme réel étudié ici est le mouvement du muscle cardiaque. Un état réel
du ceeur, noté x! peut étre défini. Cet état permet d’apporter toute l'information
nécessaire pour représenter le systéme étudié & un instant donné. Cet état est donc
supposé sans erreur. Si 'on note M le modéle continu exact des équations gou-
vernant le mouvement du ceceur, 1’évolution temporelle de 1'état réel x' est donnée
par :

ox?

B = M(x' 1) (5.1)

Malheureusement, cet état et ce modéle exact nous sont presque toujours inconnus,
ce qui est le cas pour le ceeur. Des modéles sont donc construits pour représenter le
plus fidélement possible le phénomeéne étudié.

5.2.2 Modéle

Le systéme réel étant inaccessible, des modéles mathématiques et leurs approxi-
mations numeériques sont utilisés. L’état considéré dans ce modeéle correspond & la
position et a la vitesse du muscle cardiaque. Nous notons X = t(Y,Y) I’état du
modeéle discrétisé en espace et continu en temps.

Les différentes commandes de ce modéle sont notées U. Par exemple, cette
commande correspond aux temps de dépolarisation et de repolarisation dans le cas
du coeeur.

Le modéle numérique élaboré pour représenter le mouvement du coeur dépend de
paramétres. Certains parameétres sont fixés, et nous voulons en estimer d’autres.
Les parameétres & estimer sont regroupés dans un vecteur 6 de taille n,. Ce modéle
numeérique, ainsi que sa discrétisation en temps, ont été décrits de maniére détaillée
au chapitre 3.
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L’évolution continue en temps de ’état du modéle est régie par le systéme
dynamique suivant :

a};ft) — M(X,t,0,U) + 1
X<O) = XO + Tei

avec M le modéle numérique élaboré pour représenter le mouvement du ceceur.

(5.2)

Les vecteurs n et 7. correspondent respectivement & 'erreur modéle et a l'erreur
faite sur la condition initiale Xy. Dans notre cas, le modéle M est linéaire par
morceaux. En effet, expression du modéle change en fonction de la phase dans
lequel il se trouve, comme décrit au paragraphe 4.3. Ce changement s’effectue
lorque des seuils sont franchis. Ces seuils introduisent de la non-linéarité dans le
modeéle. Dans ce chapitre, nous considérons, pour plus de généralité, que M est un
modéle numérique quelconque (linéaire ou non linéaire).

Apres discrétisation en temps, nous obtenons le modéle discrétisé en temps et
en espace :

Xy = My (X4,,0,0) + (5.3)
avec t; = tg + 1At, ou At est le pas de temps du schéma d’intégration temporelle et
to I'instant initial de la simulation. Dans notre cas, le pas de temps est de 1072 s et
top = 0. Pour plus de simplicité, nous notons X;, = X*, avec X’ = t(Yi, Y’)

i+1

5.2.3 Observations

I’étude du systéme étudié passe aussi par 'acquisition de mesures. Ces me-
sures, ou données ou observations sont de différentes sortes. Elles sont détaillées
au chapitre 2. Dans notre cas, nous utilisons principalement des données de type
images. Dans le cas ol 'on disposerait d’instruments de mesure parfaits qui n’in-

troduiraient aucune erreur de mesure, nous aurions des observations exactes notées

t
obs*

Pour pouvoir comparer la sortie de la simulation, c’est a dire 1’état, et les obser-
vations, un opérateur d’observation est défini. Cet opérateur permet de passer
de l'espace de sortie du modele (espace de l'état) dans l'espace des observations.
Les observations étant éparses et leurs dimensions faibles devant la taille des sorties
du modéle, passer de I'espace des observations a l'espace de 1’état (espace des sor-
ties du modeéle) nécessiterait d’extrapoler ces données, ce qui entrainerait des erreurs
supplémentaires. Il est donc préférable que 'opérateur d’observation décrive le chan-
gement de ’espace de 1’état vers celui des observations. Dans le cas ou l'opérateur
d’observation est exact, il est noté H et nous avons :

Zops (1) = H(x"(1)) (5.4)

Z

En pratique, les observations Y 45 comportent des erreurs dues aux instruments de
mesures. Soit H 'opérateur d’observation modélisé (cette modélisation entrainant
d’autres erreurs), nous avons :

Yo = H(xY) +e = HX) (5.5)
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avec € représentant ’erreur de mesure et 'erreur de modélisation de 'opérateur
d’observation (notée erreur de représentativité).

5.2.4 Récapitulatif des erreurs rencontrées

Les erreurs sont trés importantes dans un processus d’assimilation de données.
En effet, ces erreurs peuvent étre amplifiées par le modéle direct et perturbent 1’es-
timation du vecteur de controle optimal. Il est donc nécessaire de les identifier et de
les prendre en compte. Malheureusement, nous n’avons que trés peu d’informations
sur ces erreurs, et leur modélisation est généralement difficile, principalement pour
Perreur modeéle. Cependant, des tentatives de controle de erreur modéle ont été
effectuées [Vidard 2001].

Les erreurs sont généralement supposées étre gaussiennes et non biaisiées.
Erreurs d’observation.

Les erreurs associées aux observations sont de plusieurs types :

o erreur de mesure. En effet, les mesures générées par des appareils de mesures
sont généralement bruitées.

e erreur de représentativité. Le modéle des observations permettant de passer
de I'espace du modéle a 'espace des mesures comporte lui aussi des erreurs
définies par Yops — H(x!).

La somme de ces erreurs est notée €. La matrice de covariance d’erreur d’observation
est notée R.

Erreur modéle.

La encore, différentes erreurs s’additionnent pour former l’erreur modéle.

o erreur de structure du modéle. Le modéle, aussi complexe soit-il, n’est qu’une
représentation du systéme réel. De plus, les approximations effectuées, de
méme que les différentes discrétisations du modéle entrainent un grand
nombre d’erreurs qu’il est difficile de décrire.

e erreur sur les conditions aux limites, les commandes, la condition initiale.
Si ces variables ne sont pas considérées comme des variables de controle, les
erreurs faites sur ces variables sont comptabilisées en tant qu’erreur modéle.
Les conditions aux limites (I'interaction du cceur avec les autres organes, les
pressions dans I’appareil circulatoire, dans les oreillettes...) sont généralement
difficiles & estimer. De méme, la donnée des commandes n’est pas forcément
précise, dans ce sens qu’elle peut provenir (comme dans notre cas) d’une
estimation a partir d’autres données. La condition initiale (dans notre cas,
la position du cceur au début du cycle cardiaque, obtenue par segmentation)
n’est généralement pas non plus connue de maniére exacte. L’erreur sur la

condition initiale est notée n,;.
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La somme de ces erreurs modéle est notée 7. La matrice de covariance de 'erreur
modeéle est notée Q.

Erreur d’ébauche.

Une autre source d’erreur est la nécessité d’initialiser les variables de controle,
c’est & dire de leur donner une valeur a priori. Cette valeur a prior: différe de la
valeur optimale de ces variables de contréle. L’erreur entre cette initialisation, ou
ébauche, est appelée erreur d’ébauche et est notée ;. La matrice de covariance
de l'erreur d’ébauche est notée B.

5.3 Assimilation de données séquentielle

I’assimilation de données séquentielle consiste en deux étapes. La premiére,
nommeée étape d’analyse, corrige la trajectoire du modéle & chaque pas de temps
pour lequel une donnée est disponible. L’état corrigé est appelé état analysé. Puis,
une étape de prévision de la trajectoire est effectuée grace au modéle utilisé. Ces
deux étapes sont la base du filtre de Kalman [Kalman 1960]. Dans le filtre de
Kalman, le modéle M est considéré linéaire, ainsi que 'opérateur d’observation H.

Etape d’analyse

On suppose que lon dispose de la prévision précédente XFf et de l'obser-

vation be a linstant t;. L’état analysé X¥® est une combinaison linéaire de

S
la prévision X*F et d’un terme quantifiant Pécart entre les observations et les

observations simulées & partir du modéle. Cela donne 1’équation d’analyse suivante :
X5 = XBS 4 K (Yh, — HXP), (5.6)

ou Kj correspond & la matrice de gain du filtre. Cette équation d’analyse nous
fournit I’équation d’erreur d’analyse suivante :

eht =P 4 K (eF — Heb), (5.7)

avec €% Derreur d’analyse de matrice de covariance P*®, e®/ Derreur de prévision
de matrice de covariance P*7 et €¥, Perreur d’observation de matrice de covariance
RE. La matrice de covariance de 'erreur d’analyse peut donc étre calculée ainsi

t
Phe = Blefalela) = <I - K;JI) phf <I — KkH> + KLR'K}. (5.8)

La matrice de gain optimale (dans le sens ou elle minimise la variance de 'erreur
d’analyse) est donnée par :

—1
K, =PkitH <HPk7f 'H+ R> . (5.9)
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En remplagant la matrice K par ce gain optimal dans I’équation 5.8, la matrice de
covariance d’analyse devient :

pha = <I — KkH) Pr/ (5.10)

Etape de prévision

Une prévision est effectuée a partir de 1'état analyse X% La prévision
s’effectue sur lintervalle de temps [tg, tx11]. L’évolution de I’état vrai du systéme,
X! est donnée par :

XFUE = My, gy XPE 40P (5.11)
avec 1% Perreur modéle de matrice de covariance Q. Par ailleurs, ’équation de pré-
vision s’écrit :

XS = My, gy, X0 (5.12)

A partir de ces deux équations, nous pouvons définir I’équation qui gouverne 1’évo-
lution de 'erreur de prévision :

E+1,f _ ka | ok
et = My, g, €5+ (5.13)
et sa matrice de covariance d’erreur est donnée par :

t
Pk+1’f = E[ek—’—lj ek—H’f] = MtkHtlHlPk’atMtkHtlHl + Qk (5'14)

Algorithme du filtre de Kalman :
1. Analyse

-1
K, =Pkitg( HP*f'H + R

Xk = XkF 4 K (Y — HXFS) (5.15)
Phe = (I - KkH> phf

2. Prévision

Xk—i—l,f =M, _ Xk,a
k+1,f Tt (5.16)
PP = My gy PO My gy + o
Dans le cas de modéle faiblement non-linéaires, une version généralisée du filtre
de Kalman, le filtre de Kalman Etendu (EKF) peut-étre utilisée. Dans cette version,
un modéle linéaire tangent, dérivé du modéle direct, doit étre calculé et utilisé.

Cependant, la solution obtenue n’est plus optimale, mais approchée.
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5.4 Assimilation de données variationnelle

Les méthodes variationnelles sont basées sur la théorie du contréle optimal et
de Voptimisation [Lions 1971, Le Dimet 1982, Le Dimet 1986|. En effet, dans 'as-
similation de données variationnelle, 'objectif est de contrbler certaines variables,
appelées variables de controéle (telles que la condition initiale, la commande ou
bien les parameétres) en minimisant une fonction que l'on appelle fonction cot.
Dans notre cas, les variables de controles considérées sont les paramétres 6. Ces pa-
rameétres prennent leurs valeurs dans 'espace admissible des paramétres, noté /Cy.

Soit J une fonction colt dépendante de I'état X et des parameétres 6. Elle s’écrit
de la maniére générale suivante :

J(X,0) = /Otf $(X, 0, )dt (5.17)

La fonction ¢(X,0,t) dépend des données observées, mais est généralement de la
forme :

$(X,0,1) = | H(X) — Yous||% (5.18)

avec H l'opérateur d’observation et |X||g =< X, R"!X >, la norme définie dans
I’'espace des observations. La matrice R correspond & la covariance de l'erreur due
aux observations.

Dans certains cas, des valeurs a priori, ou ébauches, sont disponibles. L’optimum
trouvé ne doit pas trop s’éloigner de ces ébauches. Nous rajoutons donc dans la
fonction colit un terme pour minimiser 1’écart des variables de contréle & I’ébauche
ou initialisation 6y :

A
¢(X,0,t) = 5110 = Osll5 + | H(X) — Yousl (5.19)

ou B est la matrice de covariance d’erreur d’ébauche. Ce terme joue aussi un autre
role important. Il permet en effet de régulariser la fonction cofit & minimiser et
d’améliorer ainsi la convergence de l’algorithme de minimisation, en particulier
lorsque la fonction colt n’est pas quadratique. Le paramétre de régularisation A
est trés important. En effet, il permet de donner plus ou moins de poids au terme
régularisant. Ce paramétre régularisant doit étre choisi de telle fagon que le terme
d’écart aux données soit prépondérant tout au long de la minimisation.

Le probléme a résoudre dans le contexte de l'assimilation de données va-
riationnelles est donc le suivant :

Trouver 6" tel que J(X, 0%) = Hmlicn J(X,0) (5.20)
SUY)
Le vecteur de paramétres 60* est appelé vecteur de contréle optimal. Nous
pouvons noter que l'état X dépend de la variable de controle 6 a travers les
équations du modéle 5.2.
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La minimisation de cette fonction peut s’effectuer & l'aide de méthodes
de minimisation sans gradient ou bien avec gradient. En régle générale, les algo-
rithmes de minimisation sont plus efficaces si le gradient est connu. En effet, le
gradient permet d’apporter des informations sur les propriétés de la fonction coft.
Cependant, le calcul de ce gradient augmente le temps de calcul. Le gain apporté
par le gradient ne justifie peut-étre pas toujours le surcotiit en temps de calcul.

Parmi les algorithmes de minimisation sans gradient, nous pouvons citer
lalgorithme proposé par Powell [Powell 2002]. Celui-ci approxime la fonction a
minimiser par une fonction quadratique. Ainsi, au lieu d’utiliser les dérivées de la
fonction cott, il utilise celles de la fonction quadratique. Le principal inconvénient
de cette méthode est que pour construire la fonction quadratique approximant la
fonction cotit, il nécessite I’évaluation de celle-ci en %(np + 1)(np + 2) points avec
np le nombre de parameétres. Lorsque le nombre de parameétres est élevé, ou bien
lorsque la simulation directe permettant d’évaluer la fonction colit en un point
nécessite un temps de calcul important, cette étape d’initialisation est assez longue.
Cependant, ces évaluations peuvent étre effectuées en paralléle pour peu que 'on
dispose d’un cluster.

Dans la suite, nous décrivons briévement les différentes méthodes de descente.

5.4.1 Algorithmes d’optimisation : méthodes de descente

Les méthodes de descente sont les algorithmes qui & chaque itération k, calculent
le nouveau point 0511 en utilisant la formule :

Op+1 = Ok + agd,  tel que  J(Oky1) < J(0k) (5.21)

avec dy la direction de descente a l'itération k, et o € R le pas de descente a
I'itération k.
Les différences entre les méthodes de descente sont dans le choix de ay, et de dj.

Les méthodes peuvent étre a pas optimal, & pas constant, ou faire l'objet
d’une recherche linéaire. Les méthodes a pas optimal recherchent, pour une
direction di donnée, le pas « qui minimise la fonction cotit dans la direction dj,
(J(zk + agdy) = mingeg J (2 + ady)). Ces méthodes peuvent étre assez cotiteuses
en temps de calcul. La recherche linéaire permet de trouver des pas qui minimisent
suffisamment la fonction coiit, c’est & dire qui vérifie les conditions de Wolfe.

La méthode de Newton permet de trouver les zéros d’une fonction. Pour
minimiser la fonction cott, cette méthode de Newton est ainsi appliquée au
gradient de la fonction coit, ce qui donne :

-1
Opr1 = Or — {v%(ek)} V.J(6}) (5.22)

avec V2.J(0) la hessienne de la fonction coiit. Lorsque la dimension de 6 est grande,
le calcul de la hessienne et la résolution du systéme linéaire V2J(0))0 = V.J(0k)
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sont trop cofiteux en temps de calcul. C’est pourquoi les algorithmes de Quasi-
Newton ont été développés. En effet, ceux-ci sont basés sur des approximations
de la Hessienne. Parmi ces algorithmes de Quasi-Newton, nous pouvons citer
BFGS (Broyden-Fletcher-Goldfarb-Shanno) et DFP (Davidon-Fletcher-Powell).
Ces algorithmes construisent une suite de matrices symétriques définies positives
Hj, approximant la hessienne de la fonction cofit.

L’algorithme général pour trouver le vecteur de contrdle optimal est 1’al-
gorithme 1.

Algorithme 1 Minimisation de la fonction cotit J
Précondition : ébauche 6y, commande U, condition initiale X et conditions aux
limites.

Postcondition : le vecteur de controle optimal 0., sl existe
tant que test d’arrét non vérifié par 6; faire
1. calculer le gradient de J en 0;
2. grace a une méthode de descente, trouver le nouveau point 6;1

Dans le paragraphe suivant, nous décrivons différentes méthodes pour calculer le
gradient de J par rapport au vecteur de contréle correspondant aux paramétres 6.
Nous nous penchons ensuite plus précisément sur une de ces méthodes pour calculer
le gradient, la méthode de l'état adjoint. Puis, le lien entre la méthode de 1’état
adjoint et les multiplicateurs de Lagrange dans le cas continu est décrit. Ensuite,
nous présentons une maniére de tester si le gradient obtenu est correct. Cette étape
est trés importante car un gradient incorrect perturberait la direction de descente
utilisée dans l'algorithme de minimisation, spécialement dans le cas de fonctions
cott non linéaires. Cette perturbation de la direction de descente pourrait ensuite
entrainer une divergence de la minimisation.

5.4.2 Meéthodes de calcul du gradient de la fonction cofit

Soit J la dérivée directionnelle de la fonction coiit en un point donné 6y et dans
la direction d :
J(X, 0o + Oéd) — J(X, 90)
o

Jigy.q = 1i 5.23
|60,d = HIL ( )
Dans la suite, pour plus de lisibilité, la direction d ne sera plus précisée et nous
noterons Jjg, 4 = Jjg, Nous supposons que J est Gateau différentiable en 0y € Ky.
Nous avons alors :

Jigy =< Voo J,d > (5.24)

avec d une direction de perturbation. Le vecteur Vg J est noté dérivée de Gateaux.
Dans la suite de ce paragraphe, nous présentons différentes méthodes pour cal-
culer cette dérivée.
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Calcul du gradient par différences finies.

La méthode la plus simple et la plus intuitive pour calculer le gradient de
J est d’effectuer pour chaque composante du vecteur 6 une approximation de la
dérivée en utilisant le développement de Taylor au premier ordre :

oJ - J(X, 0o + aei) — J(X, 90)
99 )19, a

(5.25)

avec e; le vecteur canonique de la base de I’espace de controle Ky correspondant & la
composante ¢ et a, 'amplitude de la perturbation sur la direction e;. Cette approxi-
mation entraine deux types d’erreurs. D’une part, il existe une erreur de troncature
du développement de Taylor au premier ordre. Cette erreur est prépondérante pour
de grandes valeurs de «a, et donne une idée de la sensibilité aux paramétres de J en
fp. D’autre part, pour des valeurs de « petites, 'erreur prédominante est ’erreur
d’arrondi liée & la précision arithmétique de I'ordinateur. Les points faibles de cette
méthode sont :

e le choix de a. Comment le calculer pour minimiser la somme des erreurs
d’arrondi et de troncature ?

e pour calculer les dérivées partielles dans toutes les n, directions de l’espace
de controle Ky, il faut simuler n, + 1 fois le modele 5.2 pour évaluer les n, +1
fonctions cotit nécessaires. Lorsque n, est grand, le temps de calcul devient
trés élevé.

Calcul du gradient par approche variationnelle directe.

Nous voulons ici éviter l'erreur de troncature du développement de Taylor
au premier ordre. Nous explicitons donc la dérivée directionnelle de la fonction cofit
J en Oy et dans la direction d directement & partir de l'expression de J (Equation

5.17) :
| A (IR T

avec X la dérivée directionnelle de l’état X en 6y et dans la direction d. Il nous faut
donc maintenant calculer X. La dérivée directionnelle du modeéle 5.2 en 6y et dans
la direction d donne I’évolution de la dérivée directionnelle de 1’état X :

X _ <@M) X+ <3M) d
o \oX )y, 0 ) 5, (5.27)
X(0) =0

Le systéme dynamique défini par I'Equation 5.27 est appelé modéle linéaire tangent
du modeéle direct 5.2.

Pour chaque direction e; de la base canonique de l'espace de controle Ky, nous
devons donc évaluer la dérivée directionnelle de ’état X en 0y et dans la direction e;.



128 CHAPITRE 5 : Introduction a I’assimilation de données

Ceci nécessite donc de résoudre le modéle linéaire tangent 5.2 pour chaque direction
€;.

Nous avons donc obtenu une dérivation analytique et non plus approximée de
la dérivée directionnelle de la fonction coit J. Cependant, nous avons toujours n,
résolutions de systéme dynamique a effectuer (pour chaque direction e;). De méme
que pour 'approximation du gradient par développement de Taylor au premier ordre,
le temps de calcul de cette méthode est souvent trés élevé.

Calcul du gradient par la méthode de I’état adjoint.

La méthode de l’état adjoint, développée au paragraphe suivant, permet
de s’affranchir du calcul des dérivées directionnelles de I’état, X et donc d’éviter les
ny, résolutions du systéme dynamique.

5.4.3 Calcul du gradient par le modéle adjoint

Dans cette section, nous nous intéressons plus précisément au calcul du gradient
par la méthode de I’état adjoint. Cette méthode est utilisée dans un grand nombre de
domaines, tels que la météorologie [Le Dimet 1986], ’hydrologie [Castaings 2009],
les modeles de fonctionnement végétal [Lauvernet 2005]... Elle a aussi été appliquée
a des données images |Titaud 2010]. L’objectif du modéle adjoint est d’éliminer la
dépendance de J en X, de maniére & éviter les n,, résolutions du systéme dynamique.

Pour plus de lisibilité, nous n’indiquerons plus dans la suite des équa-
tions le fait que les dérivées sont évaluées en 6.

Nous aurons besoin dans la suite des calculs de la notion d’opérateur adjoint.
L’adjoint M™* d’un opérateur linéaire M d’'un espace de Hilbert £ & un espace de
Hilbert F vérifie pour tout © € £ et y € F la relation suivante :

< Mzx,y >r=<x,M*y >¢ (5.28)
Par ailleurs, dans le cas ot I’on est en dimension finie, nous avons la relation A* = A,

Nous intégrons sur I'intervalle de temps [0,%f] le produit scalaire de I’équation
dynamique du modéle linéaire tangent 5.27 avec une variable P, de méme dimension
que le vecteur d’état X sur laquelle nous poserons par la suite certaines conditions.
Cette variable s’appelle état adjoint. Cela nous donne :

tr 19X ) (OMN - oM
—,P)dt = — |X — |d,P )dt 5.29
o Gaerpe= (G ) G Jompe o
En intégrant par parties le membre de gauche de I’Equation 5.29, nous avons :

< X(tp), P(ty) > —/Otf<%i),x>dt = /Otf<(‘z)¥>x+ (ég\;)d,P>dt (5.30)
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M 0
Comme 8X> et 20 sont des opérateurs linéaires, nous appliquons
la propriété 5.28 au second membre de ’Equation 5.30, qui devient ainsi :

< X(ty),P(tf) >= /Otf<%ft)+t(g]\}g)P,X>dt+/Otf<t<a£>P,d>dt (5.31)

Par ailleurs, d’aprés ’expression de la dérivée directionnelle de J en 6y et dans
la direction d, donnée par I’Equation 5.26, nous avons :

J =< VJ,d>= /Otf ((g;;)x - (%)d) dt (5.32)

Nous voulons éliminer la dépendance de J en X. Des conditions sur la variable
adjointe P nous permettent de s’affranchir de cette dépendance. Nous considérons
donc maintenant que I’évolution de P est gouvernée par le systéme suivant :

oP /oM o
o " (ax)P (ax) (5.33)

P(tf) =0

Ce systéme est appelé modéle adjoint, et I'on peut remarquer U'introduction
des données comme un terme de forcage dans le membre de droite.
En combinant ce modéle adjoint et les équations 5.31 et 5.32, J est donnée par :

t
J =< VJ,d>= /tf<<g?> — <%\;>P,d>dt. (5.34)
0

Le gradient de la fonction cott J par rapport au vecteur de contrdle 6 et au
point 6y est donc donné par :

wt - [((2). - (%), P)a o3

Nous remarquons avec cette formulation qu’il n’est plus besoin d’évaluer des dérivées
directionnelles, que ce soit celles du vecteur 8 ou bien celles de I'état X. Le calcul
du gradient ne nécessite “que” la résolution rétrograde du modéle adjoint 5.33, et ce,
quel que soit le nombre de paramétres. La méthode générale pour trouver le gradient
de la fonction cotit en 6 est décrit par I'algorithme 2.

5.4.4 Meéthode de I’état adjoint et multiplicateurs de Lagrange

Dans ce paragraphe, nous décrivons le lien entre la méthode de 1’état adjoint et
les multiplicateurs de Lagrange [Allaire 2006, Ngnepieba 2001].
Deux approches peuvent étre considérées pour notre probléme :
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Algorithme 2 Calcul de Vy,J par la méthode de ’état adjoint
Précondition : point 0y, commande U, condition initiale Xy et conditions aux

limites.
Postcondition : gradient Vg, J
l.résoudre le modele direct 5.2
2. résoudre de maniére rétrograde le modéle adjoint 5.33
3. calculer le gradient Vg,.J par la formule 5.35
4. retourner Vg .J

e résoudre le probléme de la minimisation sans contraintes de la fonction coit
J(X,0) en considérant que I'état X dépend des parameétres 6 a travers les
équations du modéle direct ;

e résoudre le probléme de la minimisation de la fonction cott J(X,#) sous les
contraintes que I’état suive les équations du modéle direct.

Nous nous intéressons dans cette section & la deuxiéme approche. Nous avons donc
le probléme suivant :

{ Trouver 6* tel que  J(X, 6*) = enelliCnJ(X’ 0) (5.36)
] .

sous les contraintes C(X,t,0) = 0Vt € [0, 4]

avec C(X,t,0) = 0 représentant la contrainte dérivant du modeéle direct 5.2 auquel
on a enlevé les erreurs :

9X(t)
at

Pour résoudre ce systéme de minimisation avec contraintes, des multiplicateurs

C(X,t,0) =

— M(X,t,0,U) (5.37)

de Lagrange sont introduits. Ceci nous permet en effet de passer d’un probléme
de minimisation avec contraintes & un probléme de minimisation sans contraintes.
Cette approche est décrite dans [Allaire 2006].

Nous définissons donc le Lagrangien associé au probléme 5.36 :

L(X,0,P) = J(X,0)+ 3/ <CO(X,t,0),P > dt

= fgf <¢(X,t,9)+ <CO(X,t,0),P > dt) (5.38)
avec P correspondant aux multiplicateurs de Lagrange. La taille des vecteurs P est
égale a celle de I’état X. Les variables X, 6 et P sont supposées indépendantes. Une
condition nécessaire pour que (X*, 0*, P*) soit optimal est que les dérivées partielles
du Lagrangien par rapport a 'état X, au vecteur de controle 6 et aux multiplicateurs
de Lagrange P soient nulles :

oL oL oL
— =0 —— =0 —= =0 (5.39)
OX |(x*,6+,P*) 00 |(x* 6+, P*) OP |(x*,6+,P*)
La dérivée partielle du Lagrangien par rapport aux multiplicateurs de Lagrange
donne les contraintes. En ce qui concerne la dérivée partielle du Lagrangien par
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rapport a ’état X, nous avons :

oL trrop t/oC

En combinant les Equations 5.40 et 5.37, cette dérivée partielle s’écrit :

oL [ (9¢ (oM Hra ([t /ox

— = — — | = |P |dt — —, P )dt ||dt 5.41

=), (x- ()p)ar [ o= (] (Fr)a)le oo
Nous intégrons par parties le deuxiéme terme du membre de droite de 'Equa-
tion 5.41 :

oL tr o LM tir 9 ty OP
- [ (e [ )

, ¢
WACE S Cor
0o \0X 0Ot 0X
(5.42)
en posant P(ty) = 0. Pour que la dérivée du Lagrangien par rapport & 1’état soit
nulle, P est choisi comme ’état du modéle adjoint défini par I’Equation 5.33.

Nous nous intéressons maintenant a la dérivée du Lagrangien par rapport
au vecteur de controle 0. Au point stationnaire (& U'optimum), cette dérivée et la
dérivée de la fonction colit par rapport aux parameétres 6 sont égales. En effet, pour
tout multiplicateur de Lagrange P, nous avons :

L(X*,0% P) = J(X*,0%) (5.43)

puisque X* vérifie les contraintes C'(X,¢,6) = 0. Le gradient de la fonction cotit J
par rapport aux paramétres 6 a I'optimum s’ecrit :

)
69 |(X*,9*,P*)

Finalement, nous obtenons ’expression suivante pour Vg«J :

_ [Ufo¢ '[oC
vg*J_/O <89+ ((%)P)dt (5.45)

(o 'foM
v = [1(2% - (2)e)a 5.1

Nous retrouvons ici l'expression du gradient de la fonction colt cal-
culé par la méthode de ’état adjoint et donnée par I'Equation 5.35. Se-
lon [Jean Charles Gilbert 1991], cette méthode est trés liée au mode inverse de la
différentiation automatique.

Voo = ( (5.44)

et ainsi :
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5.4.5 Test de précision du gradient

Avant méme de commencer la minimisation de la fonction cott, il est nécessaire
de vérifier l'exactitude du gradient calculé. En effet, celui-ci joue un réle trés im-
portant dans la direction de descente de ’algorithme de minimisation. Une erreur
sur le gradient aura ainsi des répercussions & la fois sur la vitesse de convergence
de la minimisation, mais aussi sur les variables de contréle optimales calculées par
I’algorithme de minimisation. L’évaluation du gradient est généralement effectuée
grace au test de précision du gradient. Ce test de précision du gradient compare le
gradient calculé par la méthode de 1’état adjoint et celui approximé grace au déve-
loppement de Taylor au premier ordre. Pour la fonction cott J, le développement
de Taylor au premier ordre en 6y s’écrit :

J(X, 00+ ad) = J(X,0) + a < Vig,J,d > +o(a) (5.47)

avec d un vecteur unitaire donnant la direction de perturbation, et o ’amplitude de
la. perturbation selon la direction d.
Nous calculons ensuite la variable v(a) donnée par :

J(X, 0o + Oéd) - J(X,Ho)
a < V‘QOJ,d >

via) =1— (5.48)
avec Vg, J le gradient calculé & partir de la méthode de Iétat adjoint. Si le gradient
est exact, v(«) tend vers 0 lorsque « tend vers 0.

Cependant, ce test n’est que local, il n’est effectué qu’en un seul point
fp. 11 est nécessaire d’effectuer ce test pour différents points 8. Cela permet de tester
le plus de branches de code possible. En effet, si on ne teste que pour quelques
points donnés, et que pour un autre point, le code passe par une branche dans
laquelle il n’est pas passé pour les points testés, et que cette branche génére une
erreur, le gradient est correct pour les points testés, mais pas pour le nouveau
point. Il faut donc tester le plus de points possibles pour étre str d’avoir testé tout
le code. Cela peut étre effectué en paralléle, pourvu que 'on dispose d’un ensemble
de machines. Le temps de calcul pour un test du gradient en un point donné est
d’environ 4 heures (si 'on suppose que l'on évalue v(a) pour 10 valeurs de «).
Cependant, cette étape est indispensable pour valider le modéle adjoint.
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Estimer le mouvement cardiaque

avec un modeéle pro-actif
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L’estimation du mouvement & partir de séquence d’images 3D est un pro-

bléme trés important, par exemple pour l'aide au diagnostic. Par ailleurs,

cette estimation du mouvement est une premiére étape vers la personnalisa-

tion du modele. En effet, cette personnalisation est basée sur la comparaison

entre les positions simulées par le modéle et les positions estimées & partir des

séquences d’images 3D. L’estimation du mouvement a donc donné lieu a de

nombreuses recherches, utilisant des approches variées. Des techniques issues
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du flot optique ont été développées [Horn 1981, Aubert 1999, Clarysse 2010].
Les approches de segmentation de mouvements basées sur des modeéles ont
fait l'objet d'un état de Vart [Frangi 2001]. Les modéles déformables surfa-
ciques [Metaxas 1991, Qian 2005, Mcinerney 1995, Metaxas 2004, Montagnat 2005],
puis volumiques [Mékeld 2003, Rouchdy 2007| ont été largement utilisés pour
la segmentation automatique de séquences d’images cardiaques. Cependant,
I’énergie interne de ces modéles déformables ne joue bien souvent qu’un roéle
régularisant. L’information sur le mouvement, notamment tangentiel, que peut
apporter un modéle électromécanique n’est pas mise & profit. Une générali-
sation de ces modéles, appelée modéle déformable pro-actif a été présentée
dans [Sermesant 2003, Sermesant 2006]. C’est sur ce travail que se base 'estimation
de mouvement présentée dans ce chapitre. Dans [Sermesant 2008, ce modéle
déformable pro-actif a été appliqué & des données cliniques. D’autres méthodes
telles que 1’assimilation de données séquentielles ont été proposées pour estimer le
mouvement cardiaque [Wong 2006, Moireau 2008b, Chapelle 2009, Moireau 2008a).
Enfin, dans [Sundar 2009], les forces de contraction sont estimées grace a 'assimi-
lation de données variationnelles de maniére & retrouver le mouvement dans des
images IRM marquées.

Dans ce chapitre, nous nous plagons dans le cas des modéles déformables
volumiques. L’apport de la méthode présentée ici réside principalement dans
I'utilisation du modéle comme information a priori, d’ou 'utilisation du terme
pro-actif. L’énergie interne n’a donc plus seulement un role régularisant, mais elle
permet aussi de prévoir la position du modéle entre deux instants ou ’on dispose
d’une donnée. Les forces image ne sont donc plus que des corrections du mouvement
généré par le modeéle. Cette approche généralise celle des modele déformables
volumiques.

Dans une premiére partie, nous décrivons les différentes données considé-
rées. Puis, nous présentons linitialisation des différentes parties du modéle
électromécanique. Dans une troisiéme partie, nous décrivons le modéle déformable
pro-actif et plus particulierement la gestion implicite des forces images et les
liens entre cette approche et une technique de filtrage. Enfin, nous présentons les
résultats obtenus en utilisant ce modéle déformable pro-actif.

6.1 Données considérées

Différents types de données ont été utilisées pour tester la méthode d’estimation
du mouvement cardiaque présentée dans ce chapitre. Tout d’abord, des données syn-
thétiques ont été générées. Ensuite, nous avons disposé de plusieurs données cliniques
telles que des images TDM 4D (3D +t) et des ensembles de données hétérogenes
comprenant des séquences ciné-IRM.
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6.1.1 Données synthétiques

Les premiers résultats ont été effectués en utilisant des images segmentées (a
différentes résolutions spatiales) obtenues en utilisant 29 instants du deuxiéme
cycle d'une simulation de référence et en balayant (“rastérisant”) les tétraedres des
maillages correspondant & ces instants. La durée du cycle cardiaque étant de 0.86 s,
la résolution temporelle est de 29.6 ms par image.

6.1.2 Données cliniques

6.1.2.1 Données ciné-IRM couplées a des données électriques et de pres-
sion

Les données dont nous disposons ont été acquises par le laboratoire “Division
of Imaging Sciences” du “King’s College London”, dirigée par le professeur Reza
Razavi'. Nous disposons de plusieurs ensembles de données cliniques hétérogénes
correspondant & différents patients. Ces ensembles comprennent généralement :

e une séquence ciné-IRM 4D (3D + t) d’environ 30 images par cycle. Cette
séquence correspond & une série de coupes non jointives. La séquence utilisée
dans la thése est décrite ci-dessous;;

e d’une image IRM de réhaussement tardif permettant de visualiser les cicatrices
éventuelles ;

e de l'électrocardiogramme associé a la séquence ciné-IRM ;

e des données de cartographie électrophysiologique 3D de la surface endocar-
dique du ventricule gauche, observées en utilisant un systéme de cathéters
guidant un ballon d’électrodes;

e des données de pression du ventricule gauche obtenues par cathétérisme car-
diaque.

Nous avons utilisé plus particuliérement un ensemble de données correspondant
a un patient atteint d’un bloc de branche gauche. Dans le bloc de branche gauche,
la vague électrique ne peut pas se propager par la branche gauche du faisceau
de His. Elle passe alors par le ventricule droit, puis par les cellules contractiles,
mais cela nécessite plus de temps, et la fonction cardiaque en patit. Par ailleurs, le
ventricule gauche contient des cicatrices correspondant aux zones dans lesquelles la
conduction est ralentie et la contraction diminuée.

La séquence ciné-IRM disponible pour ce patient consiste en trente images 3D
qui décrivent un cycle cardiaque entier. Une vue petit axe de I'image correspondant
au milieu de la diastole est représentée a la Figure 6.1 (a). Les images sont de
taille 256 x 256 x 11 et de résolution spatiale 1.56mmXx1.56mmx10mm. Dans le
but d’augmenter la robustesse des algorithmes utilisant les IRM cardiaques, les
images sont pré-traitées par Tommaso Mansi [Mansi 2010]. Dans un premier temps,

"http://www.kcl.ac.uk/schools/medicine/research/imaging/
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elles sont réechantillonnées dans les trois directions de l'espace pour obtenir des
voxels isométriques de taille 1.56mm x1.56mm x1.56mm. Comme la dimension de
I'image en mm doit rester la méme, uniquement la dimension en nombre de coupes
est modifiée. Si l'image de départ est de dimension d, x d, X d. et de taille de
voxel vy, vy, v,, et si s = v, (par exemple) est la valeur la plus petite, la nouvelle
image est de dimension d;, = d, dj, = [dy%] et d, = [%¥=], avec [.] correspondant
a la fonction arrondissant & ’entier supérieur. Les voxels de cette nouvelle image
sont ensuite parcourus et leur intensité est calculée en utilisant une interpolation
tri-linéaire. Ensuite, le contraste est augmenté en supprimant les extrémes de
Ihistogramme des niveaux de gris. Enfin, 'histogramme est linéairement recentré
entre 0 et 255 pour disposer d’intensités comparables entre les images.

807

pression ventricule gauche (mmHg)

T T T T T T T
00 01 02 03 04 05 06 07 08
Yemps (5] temps (5)

(c) (d)

FiG. 6.1 : (a) Vue petit axe d’une image extraite de la séquence ciné-IRM du cas kcl009.
(b) Isochrones mesurées sur la surface reconstruite par le systéme EnSite, elle méme recalée
avec le maillage obtenu par segmentation d’une image IRM obtenue avant l'insertion du
cathéter. (¢) ECG. (d) Pression du ventricule gauche mesurée par cathétérisme cardiaque.

Par ailleurs, nous connaissons pour ce patient la durée du cycle cardiaque (elle est
ici de 1.035s), ce qui nous permet de définir la résolution temporelle de la séquence
ciné-IRM considérée (34.5 ms par image). Nous disposons aussi de PECG associé a
la sequence ciné-IRM (Figure 6.1 (c)), des instants des images par rapport a ’onde
R, des données de cartographie 3D de la surface endocardique du ventricule gauche
(Figure 6.1 (b)) et enfin des enregistrements de la pression (Figure 6.1 (d)) et de la
dérivée de la pression du ventricule gauche.
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Dans la suite du manuscrit, nous appellerons “cas kcl009” cet ensemble de don-
nées.

6.1.2.2 Images TDM 4D

Nous utilisons des données TDM 4D (3D +t), constituées de 20 images pour
un cycle cardiaque. Les temps des images par rapport au début du cycle cardiaque
sont connus. Les images ont une dimension de 256 x 256 x 231 et de résolution
spatiale 0.825mm x0.825mmx3mm. Dans un premier temps, la taille des images
est réduite pour n’obtenir que le coeur. Ensuite, les images sont réechantillonées
dans les trois directions de ’espace pour obtenir des voxels isométriques de taille
Imm X 1mm X lmm.

6.2 Initialiser le modéle & partir des données disponibles

L’initialisation des différentes parties du modeéle électromécanique & partir des
données disponibles est importante, que ce soit pour ’estimation des parameétres du
modéle ou seulement pour 'estimation du mouvement cardiaque. En effet, dans le
cas de I'estimation des paramétres du modéle, avoir un bon a preor: des paramétres
du modéle aide grandement le processus d’optimisation permettant d’estimer ces
parameétres. Dans le cas ou l'initialisation est erronée, la minimisation du critére
d’erreur peut peut-étre conduire & des minima locaux. Cependant, le principal intérét
de cette initialisation est de définir des paramétre réalistes, initialisés & partir de
données leur étant liées. Pour ce qui est de I'estimation du mouvement, nous utilisons
le modéle comme connaissance a priori du mouvement. Plus les parameétres sont
adaptés aux données disponibles, plus la confiance dans le modéle peut étre élevée.
L’initialisation des paramétres du modéle & partir des différentes données disponibles
est donc nécessaire.

Dans la suite, différents paramétres seront seulement initialisés, tandis que
d’autres seront estimés. Dans une premiére partie, nous décrirons comment ob-
tenir un modeéle anatomique spécifique au patient. Puis, nous nous intéresserons a
I'initialisation de la partie électrique du modéle. Dans une troisiéme partie, nous
décrirons comment estimer les parametres de pression du ventricule gauche, ceux
concernant le ventricule droit étant fixés & leurs valeurs normales. Enfin, nous nous
intéresserons & l'initialisation des paramétres mécaniques du modéle.

6.2.1 Obtenir un modéle anatomique spécifique
6.2.1.1 Données ciné-IRM

Pour simuler et estimer le mouvement du ceeur durant un cycle cardiaque, nous
avons besoin d’un maillage volumétrique du muscle cardiaque ajusté sur 'image IRM
correspondant au début de notre simulation. Le premier instant de notre simulation
est le milieu de la diastole, c’est a dire l'instant ot les ventricules sont presque
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remplis, juste avant la contraction auriculaire (onde P). L’image IRM correspondant
au milieu de la diastole est donc sélectionnée pour étre segmentée.

Ensuite, I’épicarde et les endocardes des ventricules gauche et droit sont délimi-
tés sur cette image a l'aide d’un outil interactif décrit dans [Toussaint 2008]. L'uti-
lisateur sélectionne plusieurs points dans I’image 3D. Ces points sont définis comme
étant intérieurs ou extérieurs & la surface considérée ou encore comme appartenant a
celle-ci. Des surfaces correspondant a I’épicarde et aux endocardes sont créées grace
aux contraintes générées par ces points. Celles-ci sont ensuite utilisées pour géné-
rer trois masques binaires correspondant aux volumes sanguins et au cceur entier.
Ceux-ci sont combinés pour obtenir le masque binaire du myocarde. Une surface est
extraite a partir de ce masque binaire en utilisant le logiciel INRIA CGAL?. Enfin,
le logiciel INRIA GHS3D? permet de construire un maillage volumique tétraédrique
& partir de cette surface.

Par ailleurs, le myocarde du patient contient des zones correspondant & des ré-
gions infarcies. Ces zones ont des paramétres électromécaniques différents des zones
saines. Il nous faut donc les délimiter pour pouvoir ensuite adapter les paramétres
électromécaniques aux différentes zones. Nous utilisons pour cela des images IRM
avec rehaussement tardif aprés gadolinium. Les zones infarcies sont délimitées ma-
nuellement sur ces images (Figure 6.2 (a)). Les zones correspondant au ventricule
droit et gauche et aux cicatrices sont représentées sur la Figure 6.2 (b).

(b)

FiG. 6.2 : (a) Délimitation des régions infarcies sur I'image IRM de réhaussement tardif. (b)
Zones correspondant aux ventricules droit (en jaune) et gauche (en rouge) et aux cicatrices
(en blanc)

Nous avons aussi besoin de la direction locale des fibres pour ce maillage. Celles-
ci sont générées a partir d’un atlas statistique d’architecture de fibres cardiaques,
comme décrit dans le paragraphe 3.3.1.2.

La Figure 6.3 représente le maillage anatomique quatre valves obtenu superposé
a l'image volumique correspondant au milieu de la diastole et les directions de ses

http ://www.cgal.org
http ://www-roc.inria.fr /gamma/gamma/ghs3d/ghs.php
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fibres.

Fic. 6.3 : (a) Maillage anatomique quatre valves segmenté superposé avec 'image du
milieu de la diastole (b) Fibres du maillage quatre valves

Ces différentes étapes ont été effectuées deux fois de maniére & construire deux
maillages, un a deux valves et un autre a quatre valves. Les maillages deux valves
et quatre valves ont respectivement 10214 et 16529 sommets et sont respectivement
composés de 56752 et 90866 tétraedres.

6.2.2 Obtenir un modéle électrique spécifique

La contraction du myocarde qui génére le mouvement du cceur est controlée
par les temps de dépolarisation et de repolarisation. Leur connaissance est donc
essentielle pour 'estimation du mouvement du myocarde. Il existe dans la littérature
un grand nombre de travaux d’estimation des paramétres des modéles électrophy-
siologiques [Moreau-Villéger 2006, Lepiller 2008, Relan 2009, Chinchapatnam 2007,
Chinchapatnam 2008].

Pour estimer ces temps de dépolarisation et de repolarisation, le modéle
eikonal présenté au paragraphe 3.3.3.2 est personnalisé. Nous redonnons ici

coVdy/ (VT)DVT =1 (6.1)

oit d est la conductivité locale, co, la vitesse du front d’onde et D = diag(1, A2, \?),

I’équation eikonale :

la matrice représentant ’anisotropie, avec X le rapport entre les conductivités dans
la direction de la fibre et dans le plan transverse & cette direction.

Pour générer les temps de dépolarisation, ce modéle requiert donc la connais-
sance de la surface d’initialisation et de l'instant initial de la vague électrique, de
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la conductivité locale d et du rapport entre les conductivités dans la direction de la
fibre et dans le plan transverse a cette direction. Selon [Tomlinson 2002|, ce rapport
est de 'ordre de 0.4 dans le myocarde humain. Par ailleurs, la durée du potentiel
d’action (APD pour “Action Potential Duration”) est aussi requise pour calculer les
temps de repolarisation.

Dans une premiére partie, nous initialisons ces temps en utilisant seule-
ment 'ECG et la connaissance de la pathologie du patient considéré. Dans une
deuxiéme partie, nous décrivons comment estimer ces temps & ’aide de données
EnSite (décrites au paragraphe 2.2.3). Cependant, ces données sont obtenues de
maniére invasive et ne sont donc pas toujours disponibles, notamment en milieu
clinique. C’est pourquoi nous décrirons dans la premiére partie 'initialisation de
ces temps en utilisant uniquement 'ECG et la connaissance de la pathologie du
patient considéré.

6.2.2.1 Initialisation du modéle électrique a partir de 'ECG

Dans cette partie, nous utilisons le maillage deux valves. Dans un premier
temps, la donnée de la pathologie du patient nous permet d’initialiser la surface
de départ de la vague de départ. Le patient ayant un bloc de branche gauche, le
potentiel d’action ne se propage pas dans la branche gauche du faisceau de His,
mais se propage a partir de la branche droite & travers le septum. Nous définissons
donc une surface sur I’endocarde du ventricule droit au niveau du septum.

Par ailleurs, 'ECG (Figure 6.1 (c)) nous donne les temps initiaux de
londe P et du complexe QRS. Ainsi, nous pouvons définir U'instant de début de
la contraction auriculaire et l'instant correspondant au début de la propagation
de la vague électrique. Nous pouvons aussi initialiser ’APD & partir de PECG.
En effet, la durée nécessaire pour la dépolarisation et la repolarisation des cellules
cardiaques est donnée par la durée du segment QT de 'ECG. La durée moyenne
entre les temps de dépolarisation et de repolarisation peut étre approximée par la
durée entre le pic R et le début de 'onde T. Nous initialisons donc ’'APD a 0.3 s.

Enfin, nous disposons de peu d’informations, nous ne pouvons donc pas
estimer les conductivités locales. Nous ne prenons en compte que deux conductivi-
tés correspondant aux zones respectivement saines et non saines. Ces conductivités
sont initialisées manuellement, pour que la contraction générée soit compatible avec
celle observée dans le ciné-TIRM.

6.2.2.2 Estimation des temps électriques a partir des données EnSite

Le maillage utilisé dans ce paragraphe est le maillage quatre valves. Nous dispo-
sons de données de cartographie électrophysiologique 3D de la surface endocardique
du ventricule gauche, observées en utilisant un systéme de cathéters portant un bal-
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lon d’électrode. (voir paragraphe 2.2.3). Nous rappelons que ces données ont été ac-
quises par le laboratoire “Division of Imaging Sciences” du “King’s College London”,
dirigée par le professeur Reza Razavi?. Les courbes isochrones de dépolarisation me-
surées (notées isochrones par abus de langage) sont représentées sur la Figure 6.1 (b).
L’utilisation d’un environnement XMR permet de recaler la surface reconstruite par
le systéme EnSite avec I’endocarde du ventricule gauche obtenu & partir d’une image
IRM acquise juste avant la mesure de ces isochrones [Rhode 2005|. Les isochrones
mesurées et projetées sur 'endocarde du ventricule gauche sont représentées sur la
figure 6.4 (a). Dans cette Figure, les emplacements des cicatrices sont superposées
aux isochrones sur ’endocarde du ventricule gauche.

Temps de dépolarisation

Phani Chinchapatnam a personnalisé le modéle basé sur 1’équation eiko-
nale 6.1 a partir de ces mesures et de 'ECG [Chinchapatnam 2008|. La pathologie
du patient considéré étant un bloc de branche gauche, la surface initiale correspond
aux extrémités de Purkinje dans le ventricule droit. La vague électrique se propage
ensuite & travers le septum vers le ventricule gauche. Une courbe isochrone
correspond & l’ensemble des sommets ayant le méme temps de dépolarisation. La
surface correspondant & l'isochrone la plus faible sur 'endocarde du ventricule
gauche (Figure 6.4 (a)) nous renseigne sur la provenance de la vague électrique
a travers le septum. La surface de départ de la vague électrique est donc définie
comme la surface située sur 'endocarde du ventricule droit et symétrique (par
rapport au septum) a celle sur 'endocarde du ventricule gauche correspondant aux
isochrones mesurées les plus faibles.

Dans [Chinchapatnam 2008, Chinchapatnam 2007, Moreau-Villéger 2006] sont
décrits des ajustements automatiques de la conductivité locale d (appelée aussi
conductivité apparente) dans le cas de surfaces. Ces ajustements ont été étendus
aux cas de modéles volumiques. Le critére considéré prend en compte la comparai-
son entre les temps de dépolarisations simulés et mesurés (et projetés sur 'endocarde
du ventricule gauche) ainsi que la différence entre la durée du complexe QRS extrait
de 'ECG et celle extraite de la simulation.

Les isochrones mesurés et projetés sur ’endocarde du ventricule gauche et ceux
simulés & partir du modéle électrophysiologique personnalisé sont représentés sur
les Figures 6.4, respectivement (a) et (b). L’erreur moyenne (en valeur absolue) est
inférieure & 3.8 ms.

Temps de repolarisation

L’estimation des temps de repolarisation a été effectuée par Jatin Relan,
doctorant de Déquipe, et est décrite dans [Relan 2010]. Nous décrivons ici
succintement cette estimation, mais pour plus de détails, se référer a [Relan 2010].

“http://www.kcl.ac.uk/schools/medicine/research/imaging/
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Fi1G. 6.4 : (a) Isochrones mesurés et projetés sur I’endocarde du ventricule gauche. (b)
Isochrones simulées avec le modéle électrophysiologique personnalisé. (¢) Conductivité locale
d estimée sur 'endocarde du ventricule gauche. Les régions correspondant aux cicatrices
ont été superposées aux endocardes du ventricule gauche dans les trois images.

Les signaux électriques recus par chaque sommet de la surface reconstruite par
le systéme EnSite sont tout d’abord traités par un filtre passe-haut de maniére
a détecter le complexe QRS. Pour un sommet de la surface donné, le signal
obtenu grace au filtre passe haut est représenté sur la Figure 6.5 (signal en haut
de la Figure). Pour chaque sommet, la dérivée maximum du signal filtré et la
dérivée seconde par rapport au temps sont utilisés pour déterminer le temps de
dépolarisation de ce sommet.

Par ailleurs, les signaux électriques recus par chaque sommet de la sur-
face reconstruite par le systéme EnSite sont aussi traités par un filtre passe-bas,
de maniére & obtenir un signal permettant de déterminer 'instant de 'onde de
repolarisation (onde T). Les signaux filtrés sont représentés sur la Figure 6.5 (trois
signaux en bas de la Figure). Pour l'onde T, différents profils d’onde existent
(négative, positive et biphasique). Lorsque l'onde T est négative, le temps de
repolarisation est calculé en utilisant le maximum de la dérivée par rapport au
temps du signal filtré. Lorsqu’elle est positive, ce temps est calculé en utilisant
le minimum de la dérivée par rapport au temps du signal filtré. Enfin, lorsque
l'onde T est biphasique, la moyenne du maximum et du minimum de la dérivée par
rapport au temps du signal filtré est utilisée pour calculer le temps de repolarisation.

Nous pouvons alors calculer, pour tous les sommets de la surface EnSite,
les durées de potentiel d’action (APD). Ces durées sont ensuite projetées (grace
au recalage entre cette surface et 'endocarde du ventricule gauche obtenu par
segmentation de 'IRM) sur l'endocarde du ventricule gauche. Les APD ainsi
“mesurées” sont représentées sur la Figure 6.6 (a).

Pour estimer les APD de tous les sommets du myocarde, Jatin Relan utilise



6.2 Initialiser le modéle a partir des données disponibles 143

e | W

temps de dépolarisation

temps de repolarisation

temps (ms)

F1G. 6.5 : Signaux électriques obtenus sur la surface EnSite pour différents sommets et
détection des temps de dépolarisation et de repolarisation de ces sommets [Relan 2010].

le modele électrophysiologique Mitchell-Schaeffer [Mitchell 2003]. Ce modéle décrit
I’évolution du potentiel transmembranaire normalisé u, a travers ’équation diffé-

rentielle ordinaire suivante :

zuz(1 — up) o

Oy, = div(DVuy) + + Jstim (t)
1_ Tin Tout
51 2 < Zgate (6.2)
_ T
Oz = ?Z” .
stz > Zgate
Tclose

avec z une variable pour I’afflux d’ions sodium qui gére I’ouverture ou la fermeture du

2
zus(l—u , . .
canal correspondant. Le terme zupd—up) représente le courant d’ions sodium rentrant

Tin
dans la cellule, ce qui fait augmenter le potentiel d’action, tandis que le terme —%
représente le courant d’ions potassium sortant, ce qui implique la diminution du
potentiel d’action. Jgm, correspond au courant de stimulation au niveau des endroits
de stimulation. IAPD est relié au paramétre 7Toose par la formule APDq: =
Tcloseln(ﬁ) avec Rpin = 4(%) Les parameétres 7;;, et Teose sont fixés a des
valeurs de la littérature (voir [Relan 2010] pour plus de détails). Les paramétres Tepse
des sommets de la surface de I’endocarde du ventricule gauche sont ainsi estimés a
partir des APD calculés précédemment, et ce grace a la formule ci-dessus. Puis, ces
paramétres T.ose sont diffusés dans tout le volume du myocarde. Enfin, le modéle
Mitchell-Schaeffer est utilisé pour simuler le potentiel transmembranaire, et ainsi
récupérer les APD simulés dans tout le myocarde. Ces APD simulés sont représentés

sur la Figure 6.6 (b).

6.2.3 Estimer les paramétres de pression du ventricule gauche

Dans ce paragraphe, nous nous intéressons & l'estimation des parameétres de
pression du ventricule gauche dans le cas kcl009 (voir paragraphe 6.1.2.1) pour
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(a) Measured

APD (ms)
ERTTT i AETRENE G oo [ER AT E A TETRED
| . ]
250 400

{b) Maodel simulated

Fic. 6.6 : (a) APD mesurés sur 'endocarde du ventricule gauche. (b) APD simulés & partir
des parameétres Tgose estimés [Relan 2010].

lequel nous disposons de la mesure de la pression du ventricule gauche (Figure 6.1

(d)).
6.2.3.1 Pression dans l'oreillette gauche et paramétres de la contraction
auriculaire

La modélisation de la pression dans les oreillettes est décrite dans le para-
graphe 4.3.1. La pression de l'oreillette gauche P,, est donnée par :

Qg — 1

t
POQ = POQinit(l—"_ ) s1 OStStda""%

1 + e—ara (t_tda)
(6.3)

Qg — 1

, t
Pog = Pog,..(1+ ) st tga+ § <t<hp

]_ + 6017“a (t_tda _tla)

gini: (Dression initiale), aeq (rapport
entre les pressions initiale et maximale dans loreillette gauche), oy, (pente de la

Les paramétres & estimer sont les paramétres P,

sigmoide au temps tg,), tq, (temps pour lequel la pente de la sigmoide est la plus
élevée) et ty, (durée de la contraction auriculaire).

Nous ne prenons en compte ici que les données de la pression comprises entre
I'instant initial et I'instant, noté ¢,, correspondant au début de la montée en pres-
sion du fait de la phase isovolumique. La pression initiale est donnée directement par
les mesures. Pour le cas kcl009, elle est égale & 6 mmHg. La pression maximale dans
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oreillette gauche correspond & la pression maximale dans l'intervalle [0;¢,f]. Elle
est aussi donnée directement par la mesure de la pression dans le ventricule gauche.
Pour le cas kcl009, elle est égale & 13.74 mmHg. Ceci nous donne le paramétre
Qg = 2.29.

90
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Fi1G. 6.7 : (a) Pression du ventricule gauche mesurée lors de la contraction auriculaire
et temps et pressions utilisés pour I'estimation des paramétres de contraction auriculaire.
(b) Dérivée de la pression lissée. (c) Pression mesurée du ventricule gauche (trait plein)
superposée a la pression de 'oreillette gauche simulée avec les paramétres de la contraction
auriculaire personnalisés (traits pointillés).

Soit 1 le temps le plus long pour lequel la dérivée de la pression mesurée (calculée
par différence finie a partir de la pression mesurée et lissée) est plus élevée qu'un
certain seuil &1 (fixé & 0.005 MPa.s™!). Soit t3 le temps le plus petit et appartenant
a U'intervalle [t1;,f] pour lequel la dérivée de la pression mesurée est plus faible que
le seuil ;. Ces temps sont représentés sur les Figures 6.7 (a) et (b). Nous choisissons
le temps tg4, comme le temps au milieu de I'intervalle [t1; t2]. Dans le cas kcl009, nous
obtenons t4, = 0.0715 s.

Nous calculons la pente a l'instant t4,. Nous I'estimons comme la pente de la
droite reliant les points (t1, Pog(t1)) et (t2, Pog(t2)). Pour le cas kel009, nous obtenons

ayq = 109 s71. Enfin, nous choisissons dt;, égal & 2 (t,f — taq). Ainsi, pour le cas
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kcl009, nous obtenons dt;, = 0.2.
La Figure 6.7 superpose la pression ventriculaire gauche mesurée et la pression
de D'oreillette simulée.

6.2.3.2 Paramétres du modéle de Windkessel a trois éléments

Les paramétres du modéle de Windkessel & trois éléments décrit au para-
graphe 4.3.3.2 sont au nombre de cinq : la pression initiale dans I'artére considérée
(Painit
C et la résistance caractéristique R..

), la pression distale P, la résistance totale périphérique R,, la compliance

Soit 7 la constante de temps donnée par 7 = CR,. L’équation différentielle
donnant I’évolution de la pression de l'artére en fonction de cette constante de

temps est :
dPar Par - Poo Q dQ
= — —. A
e (Ry+ Ro)% + R (6.4)
Les parameétres C' et R, étant couplés, nous fixons la résistance périphérique

totale R, a la valeur 1.0 1077 et nous estimons les paramétres Py, .,

Py, 7 et R,
dans le cas du ventricule gauche (mais la méthode s’applique aussi au ventricule
droit si les données de pression sont disponibles pour ce ventricule). Pour cela, nous
utilisons le modéle déformable présenté dans la suite, mais en n’appliquant aucune
force externe & part les forces image, et en ne simulant pas les phases cardiaques.
Nous obtenons donc des courbes de volume, que nous pouvons dériver pour récupérer
le débit Q = —V;)g. Ce débit étant trop bruité, du fait notamment de 'utilisation
de forces image avec un gain élevé, nous le lissons. Le volume du ventricule gauche
et les débits d’une part dérivé du volume et d’autre part lissé (par convolution
du débit dérivé avec une fonction gaussienne) sont représentés sur les Figures 6.8
respectivement (a) et (b).
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Fic. 6.8 : (a) Volume du ventricule gauche obtenu grace a des forces image de gain élevé.
(b) Débit correspondant & la dérivée du volume ci-contre (trait pointillé, bleu) et lissage de
ce débit (trait plein, rouge).
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Remarque
La courbe de volume obtenue nous donne une fraction d’éjection du ventricule
gauche de l'ordre de 28%.

Les temps de début et de fin d’éjection sont obtenus & partir des courbes de
volume et de débit. Ces temps sont ici de 0.287 et 0.566 s. Cela nous permet de
réinjecter 'opposé du débit lissé (lors de l'éjection, sinon le débit est nul) dans
I’équation 6.4 et ainsi calculer la pression aortique.

Lors de 1’éjection, nous modélisons la pression dans le ventricule gauche
comme étant égale & la pression dans 'aorte. Le critére d’erreur utilisé pour
Pestimation des paramétres de windkessel (excepté R,,) correspond donc au carré de
la différence entre la pression du ventricule gauche mesurée et la pression aortique
simulée lors de I’éjection, le début et la fin de I'ejection ayant été estimés grace aux
courbes de volume et de débit obtenues grace aux forces images. Le paramétre R,
étant trés petit devant les autres paramétres, nous estimons le nouveau parameétre
BN’C = R, 108, de maniére & avoir un meilleur conditionnement. Le gradient de
ce critére d’erreur est obtenu en utilisant le modeéle adjoint (voir chapitre 5 pour
la description générale de cette méthode). La minimisation est effectuée avec un
algorithme de quasi-Newton (BFGS avec contraintes de bornes) et converge en
moins d’une seconde sur un PC standard. Les valeurs des paramétres initiaux

sont : P,, ., = 1.40 1072 MPa (105 mmHg), P, = 9.00 1073 MPa (67.5 mmHg),

Ainit

7=135set R. = 3.00 1078 MPa.s.mm 3.

Les valeurs des paramétres estimés sont les suivantes : P, ., = 1.47 1072
(110 mmHg), Px = 5.59 1073 (41.9 mmHg), 7 = 810 107! s et
R, = 1.32 1078 MPa.s.mm™2. La résistance périphérique totale R, ayant été

fixée 4 1.00 1077 MPa.s.mm ™3, la compliance C est égale a 8.10 105 mm3 MPa~!.
Les gradients initiaux et finaux du critére d’erreur J sont :

{ Vi = (6.341071,2.25 1071, -2.37 107, 1.55 10~%) (6.5)

vinnal = (_249 1073, 1.90 10797 —1.87 10711’ —1.37 10711)'

Le critére d’erreur passe de 1.62 1072 MPa? a 2.62.10~° MPa?. La figure 6.9 re-
présente la pression du ventricule gauche du début du cycle cardiaque & la fin de
I’éjection et la pression aortique simulée avec les paramétres initiaux et avec les
parametres estimés.

6.2.4 Initialiser le modéle biomécanique

Dans ce chapitre, U'initialisation des parameétres mécaniques du modéle se fait
manuellement, en comparant la contraction du muscle cardiaque & celle visible dans
la séquence ciné-IRM ou la séquence d’images TDM 4D. Une méthode automatique
d’initialisation des paramétres sera présentée dans les chapitres 7 et 8.
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Fic. 6.9 : Pression mesurée du ventricule gauche (trait plein, bleu), pression aortique
simulée avec les paramétres initiaux (tirets, magenta) et avec les parameétres estimeés (tirets-
points, rouge).

6.2.5 Temps des images par rapport a la simulation

Dans le cas des ciné-IRM, nous disposons de la durée du cycle cardiaque (elle
est ici de 1.035 s) et des instants des images par rapport a l'onde R, les ciné-
IRM étant synchronisés avec ’ECG. Notre cycle de simulation commencant avec
I'image correspondant au milieu de la diastole, nous pouvons calculer les instants
(par rapport a notre cycle de simulation) des images de la séquence.

6.3 Modéle déformable pro-actif

Les données électrophysiologiques et les données de pression ont permis d’initia-
liser ou d’estimer certains paramétres du modéle. Nous nous intéressons maintenant
au couplage du modéle avec des données obtenues griace a I'imagerie médicale. Ce
couplage est différent suivant le type de données disponibles. Nous présentons tout
d’abord les types de données disponibles et ceux utilisés dans ce chapitre. Puis, nous
décrivons 'approche par modéle déformable pro-actif. Les différentes forces image
utilisées dans cette approche sont ensuite explicitées. Par ailleurs, nous montrons
le lien entre cette approche par modéle pro-actif avec des données de distance et
une technique de filtrage. Enfin, nous abordons trés briévement le cas de données
de type vitesse.

6.3.1 Différents types d’informations

Ces données peuvent fournir différents types d’informations :

e informations de distance. Les informations de distance sont issues de don-
nées de type image, telles que les ciné-IRM ou les images TDM. Ces données
nous renseignent sur le mouvement apparent du muscle cardiaque;

e informations de déplacement. Les informations de déplacement peuvent
étre issues de données type IRM marquées ou bien d’algorithmes de recalage
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appliqués sur des séquences d’images 3D, telles que les ciné-IRM ou les images
TDM ;

e informations de vitesse. Des informations de vitesse du muscle cardiaque
ou du flux sanguin peuvent étre obtenues par imagerie Doppler ou bien avec
I’'TRM & contraste de phase;

Dans ce chapitre, nous nous penchons principalement sur des informations de
type distance et déplacement, mais nous aborderons, dans le paragraphe 6.3.7, une
possible utilisation des informations de vitesse.

6.3.2 Approche par modéle déformable pro-actif

L’approche par modéle déformable pro-actif utilisée dans ce chapitre a été
initialement proposée dans [Sermesant 2006]. L’idée est d’intégrer le maximum de
connaissance a prior: sur le mouvement grace & un modéle électromécanique du
ceeur (d’ou l'utilisation du terme pro-actif). Cela permet de diminuer fortement
I'importance des forces image, qui ne créent donc plus toute la déformation,
mais qui sont utilisées comme correction. Par ailleurs, l'utilisation du modéle
électromécanique dans |’énergie interne permet d’obtenir certains mouvements
tangentiels qui ne peuvent pas étre retrouvés dans les images, celles-ci ne nous
renseignant que sur le mouvement apparent.

L’énergie du modéle déformable est composée de deux termes :

e une énergie interne, régularisant le modéle déformable. Dans notre cas, cette
énergie provient du modele électromécanique décrit dans les chapitres 3 et 4.
Elle est ainsi donnée par :

1 - -
Eipt = itYKY ~'YF (6.6)

avec K et I respectivement la matrice de raideur généralisée et la force externe
apres discrétisation temporelle (voir paragraphe 3.3.5.2).

e une énergie externe, représentant la fidélité du modeéle déformable par rapport
aux données. Des forces dérivées de cette énergie sont appliquées aux noeuds
des surfaces pour que celles-ci correspondent bien aux contours visibles dans
les images. Ces forces sont appelées “forces images”. La force image s’exercant
sur un sommet v; de la surface est notée Fémg.

Dans |[Sermesant 2006], un modéle électromécanique était utilisé, mais celui-ci
était simplifié. En effet, les conditions aux limites mécaniques étaient supprimées, en
faisant ’hypothése que les forces image permettaient de remplacer les forces générées

par les conditions aux limites. Ainsi :
e les contraintes d’attache du coeur au niveau de la base du coeur permettant
de maintenir celui-ci au niveau des valves étaient supprimées;
e les pressions des volumes sanguins n’étaient plus appliquées. En effet, 'hy-
pothése était faite que le mouvement dii aux pressions des volumes sanguins
pouvait-étre généré par les forces image s’exercant sur les endocardes;
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e la contrainte isovolumique n’était pas prise en compte. Une premiére justifi-
cation était que la résolution temporelle des images n’était pas suffisante pour
visualiser la phase isovolumique. Par ailleurs, cette contrainte isovolumique
impliquait un temps de calcul non négligeable (voir paragraphe 3.3.6.2).

Les pressions des volumes sanguins sur les endocardes et la contrainte isovolu-
mique n’étaient donc plus modélisées. Cela entrainait des déformations anormales
du modele électromécanique. En effet, la montée en pression se fait lors des phases
isovolumiques (grace aux pénalités appliquées), pour contrebalancer les contraintes
générées par la contraction. Si ces pressions ne sont plus appliquées sur les endo-
cardes, le mouvement da & la contraction devient anormal. Pour éviter cela, la vitesse
de contraction était réduite. Par ailleurs, aucune pression n’était appliquée lors du
remplissage. Ainsi, la contraction devait diminuer trés rapidement pour permettre &
I’élément paralléle de ramener le maillage vers sa position initiale et ainsi modéliser
le remplissage. La vitesse de relaxation était donc augmentée.

Plusieurs changements ont été effectués :

e La gestion des phases isovolumiques ayant été améliorée (voir para-
graphe 4.3.2), celles-ci ne ralentissent plus le calcul (car plus de problémes
de stabilité), et peuvent donc étre intégrées au modeéle électromeécanique uti-
lisé pour la reconstruction du mouvement.

e Par ailleurs, les forces image sont plutét vues comme un terme de correction
du modéle électromécanique. Il est donc préférable de modéliser les pressions
s’appliquant sur les endocardes, d’autant plus que cette modélisation permet
de ne pas diminuer la vitesse de contraction, ainsi que de ne pas augmenter
la vitesse de relaxation.

e Enfin, il peut étre intéressant d’estimer grace aux forces image les contraintes
d’attache du cceur, et donc de ne pas les fixer & travers le modéle électro-
mécanique. En effet, ces contraintes estimées pourront étre utilisées pour la
personnalisation de ce modéle. De plus, fixer les contraintes d’attache peut
perturber la reconstruction du mouvement et générer des forces image élevées.
Nous présentons dans le paragraphe 6.4.2.1 des résultats de reconstruction de
mouvement avec ou sans modélisation d’attache du coeur au niveau des valves
dans le cas d’un maillage deux valves.

Finalement, en minimisant 1’énergie du modéle déformable, cette approche re-
vient & résoudre le nouveau systéme dynamique représentant le modéle pro-actif :

MY +CY + KY =F + Fjpg, (6.7)

ol F correspond aux forces physiques appliquées sur le modéle électromécanique
(voir chapitres 3et 4) et Fyp,4 le vecteur correspondant aux forces image appliquées
sur la surface du myocarde. Les composantes 3D du vecteur de taille 3N F;,,4 sont
égales a Fﬁmg si le sommet v; appartient a la surface du myocarde, et a 0 sinon.

Le modéle électromécanique utilisé pour la régularisation du modéle dé-

formable a été décrit dans les chapitres 3 et 4. Nous présentons dans le paragraphe
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suivant les différentes forces image disponibles pour l’élaboration de l'énergie
externe.

6.3.3 Différentes forces image

De nombreuses forces externes ont été définies pour l’attache aux don-
nées [Kass 1988, Mcinerney 1993, Montagnat 2005, Cohen 1993]. Ces forces externes
sont généralement basées sur la détection des contours dans I'image ou encore sur
des approches régions.

La détection de contours s’effectue le plus souvent en utilisant le gradient et 'in-
tensité de 'image ou bien en utilisant des cartes de distances précalculées donnant,
pour chaque voxel de 'image, le point de contour le plus proche de ce voxel. Cepen-
dant, 'utilisation de forces externes non dirigées suivant la normale peut entrainer
des auto-intersections du modéle ou encore des déformations non lisses. Restreindre
les forces suivant la normale permet de régulariser les déformations, les mouvements
tangentiels pouvant étre générés par I’énergie interne. Par ailleurs, les mouvements
tangentiels ne peuvent pas étre facilement retrouvés dans les images, du fait du pro-
bleme de 'ouverture. Nous ne pouvons retrouver que le mouvement apparent. La
recherche des points les plus proches est donc effectuée suivant la normale.

Des informations plus riches peuvent étre obtenues gréice & des approches d’ap-
pariement de blocs (“blockmatching”). En effet, celles-ci ne se restreignent pas a la
direction de la normale, mais intégrent de I'information 3D. Par exemple, dans le cas
de séquences d’images 3D, 'information 3D est apportée en mesurant la similarité
entre les régions dans 'image et une région de référence, initialisée dans la premiére
image de la séquence.

Nous recherchons ainsi, pour chaque sommet v; (de position Y;) le voxel z;
de position Z; qui remplit certaines conditions, différentes suivant les forces image
considérées. Le voxel z; est appelé appariement de v;.

6.3.3.1 Appariement suivant la normale - données de distance

La recherche des points de contour les plus proches suivant la normale a la surface
du maillage permet d’une part de définir facilement un critére de distance maximale
de recherche, important pour éviter les points aberrants trop éloignés. D’autre part,
elle permet d’obtenir une recherche rapide, celle-ci s’effectuant uniquement sur un
segment de droite. Différents critéres peuvent ensuite étre utilisés pour la détection
du point de contour le plus proche.

Un seuil sur la norme du gradient peut étre fixé pour déterminer si le voxel
appartient a un contour. La direction du gradient en ce voxel est ensuite comparée
a la direction de la normale a la surface pour s’assurer que le contour trouvé est
bien celui recherché. Cette approche correspond & une approche frontiére. Nous
pouvons y ajouter de l'information région en apportant des connaissances a priori
sur l'intervalle d’intensité auquel doit appartenir les voxels avant et aprés le voxel
trouvé.
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Par ailleurs, lorsque le contraste est important, ce qui est par exemple le cas
au niveau du septum, nous pouvons utiliser la connaissance a prior: de 'intensité
correspondant au contour (force “isosurface”). Nous recherchons ainsi suivant la nor-
male & la surface au sommet v; (de position Y;) le voxel z; de position Z; pour
lequel l'intensité correspond & l'intensité donnée par 'utilisateur. Nous pouvons re-
marquer que Z; correspond au voxel appartenant au contour pour lequel le point
de la surface le plus proche de Z; est Y;. La recherche du voxel z; de position Z; a
partir du sommet v; est représentée sur la Figure 6.10

Nous obtenons donc des données de distance D; = ||d;|| = ||Y: — Z;]].

F1G. 6.10 : Sommet de position Y; et son appariement z; suivant la normale N; a la
surface.

6.3.3.2 Appariement de blocs - données de déplacement

Pour certaines régions n’ayant pas une frontiére contrastée, comme par exemple
certaines zones de |'épicarde, les méthodes de recherche d’appariement suivant
la normale fonctionnent moins bien. Utiliser des méthodes d’appariement de
blocs permet d’intégrer de linformation 3D et ainsi d’avoir plus de confiance
dans les appariements trouvés. Par ailleurs, la modélisation du comportement
électromécanique du myocarde nous apporte une grande connaissance a priori
du mouvement des ventricules cardiaques. Les forces image ne sont donc que des
termes de corrections du mouvement. Cependant, pour la base des ventricules,
prés des oreillettes, nous n’avons que peu d’informations sur le mouvement, et les
contraintes aux limites sont définies en attachant des ressorts de raideur donnée
aux sommets de la base. C’est pourquoi nous montrons ici un moyen d’estimer
ces contraintes aux limites en utilisant une énergie externe plus complexe que
celle présentée dans le paragraphe précédent. Par ailleurs, ces contraintes estimées
pourront étre utilisées comme conditions aux limites lors de la simulation du modéle
pour lequel les paramétres mécaniques auront été estimés.
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Nous utilisons donc, de la méme maniére que dans [Ourselin 2000], une
méthode de recherche 3D basée sur un processus d’appariement de blocs 3D (“block
matching”). L’idée est d’associer a chaque sommet de la base du maillage initial
(voir paragraphe 6.2.2), un bloc de voxels 'entourant dans l'image de référence.
Celle-ci correspond a la premiére image de la simulation. Le maillage initial étant la
segmentation de cette image, les blocs de référence correspondent bien au voisinage
des voxels appartenant aux contours et appariés aux sommets de la surface du ceeur.
Ensuite, pour chaque pas de temps de la simulation, nous recherchons dans I’'image
suivant ce pas de temps (I'image cible), la région autour de la position courante du
sommet la plus similaire au bloc de référence associé a ce sommet. Cette approche
est basée sur I’hypothése que l'intensité autour d’un sommet donné est similaire
dans les deux images, les différences ne provenant que du bruit et du mouvement
du sommet entre les deux images. L’appariement sélectionné est le centre de la
région de I'image cible pour laquelle la mesure de similarité choisie est maximale.
La recherche s’effectue dans un certain espace autour du sommet considéré. Les
dimensions de cet espace et le pas de recherche dans celui-ci peuvent étre spécifiés
par l'utilisateur. Ce processus d’appariement de blocs 3D est représenté sur la
Figure 6.11.

espace
de
recherche

(a) (b)

FiG. 6.11 : (a) Initialisation du bloc de référence autour du sommet v; dans l'image
de référence. Le maillage est dans sa position initiale. (b) Appariement z; du sommet v;
dans 'image cible. L’ensemble des traits en pointillés représentent ’espace dans lequel on
recherche le bloc étant le plus similaire du bloc de référence défini dans (a). Les traits
pleins bleus foncés correspondent au bloc le plus similaire trouvé. Pour plus de simplicité,
la méthode a été représentée en 2D, mais elle s’effectue en 3D.

La mesure de similarité peut étre la somme des carrés des différences (SSD
“Sum of Squared Differences”) entre les intensités respectives d’un voxel de la région
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de référence et de son homologue dans la région cible. L’inconvénient de ce type
de similarité est la difficulté de définir un seuil pour définir si la similarité est
suffisamment bonne ou pas. Une autre mesure de similarité correspond au coefficient
de corrélation. Celui-ci est compris entre 0 et 1, le seuil de 0.7 permettant en général
de garder les bons appariements. La valeur de la mesure de similarité entre la région
initiale et Iappariement sélectionné nous donne une mesure de la confiance dans
le point trouvé z; et donc un critére pour fixer les gains y; des différentes forces image.

Dans cette approche, la qualité de la segmentation initiale est importante. En
effet, 'appariement cherché est le centre du bloc de voxels proche du sommet
considéré et le plus similaire a la région de référence correspondante. Si le centre de
la région de référence n’est pas le bon appariement initial, 'erreur sera propagée
tout au long de la séquence. Une bonne segmentation est donc primordiale.

6.3.3.3 Choix des types de forces image

Comme nous 'avons vu dans les paragraphes précédents, nous pouvons définir
plusieurs types de forces image pour différentes parties de la surface du ccoeur en
fonction des particularités des régions de l'image correspondant a ces surfaces. Par
exemple, le septum a une frontiére bien visible, contrairement & ’epicarde. Des forces
selon la normale, permettant un calcul plus rapide et assez robuste de I’appariement
seront donc utilisées dans le cas du septum, alors que pour I'épicarde, des forces
de type appariement de blocs seront plutdt utilisées. En ce qui concerne les autres
surfaces des endocardes, les frontiéres sont moins bien délimitées que pour le septum,
du fait des piliers du cceur. Nous utilisons donc des forces d’appariement de bloc pour
ces surfaces. Enfin, nous utilisons ces mémes forces pour les surfaces correspondant
a la base. La base proche du septum bougeant beaucoup moins que le reste de la
base, la confiance dans les appariements trouvés dans le cas du reste de la base est
plus faible que celle des appariements trouvés pour la base proche du septum. Le
gain des forces image correspondant au reste de la base sera donc aussi pris plus
faible. Les différentes surfaces utilisées sont représentées sur la Figure 6.12.

6.3.4 Interpolation des données

La résolution temporelle des séquences d’images est inférieure au pas de temps
utilisé dans la simulation du modéle électromécanique a 'origine de 1’énergie interne
du modéle déformable pro-actif. Ne prendre en compte les images qu’a leurs instants
t;(1 <1i < m, avec m le nombre d’images) générerait des mouvements non lisses a
ces instants. L’influence de ces images serait prise en compte de facon beaucoup plus
lisse si elle s’exercait & chaque pas de temps du modéle électromécanique considéré.
Pour cela, les images peuvent étre interpolées pour donner des images intérmédiaires.
Cependant, ces images sont souvent floues, et les contours deviennent moins visibles.

Plutdt que d’interpoler les images, nous pouvons considérer que ces images cor-
respondent & des champs de forces attirant les surfaces du maillage vers les points
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(a) (b)

Fi1G. 6.12 : Surfaces définies sur les endocardes (a) et les épicardes (b) pour utiliser diffé-
rents types de forces image suivant la surface considérée.

de contour de ces images. Ainsi, nous interpolons les champs de forces plutot que les
images elles-mémes. A un instant ¢ compris entre deux instants t, et ¢, d’images
successives Ij et Ix1, les forces image Fi(t) et Fi1(t) générées respectivement par
I, et Ij4q sont interpolées pour donner la force externe Fypq(t) suivante :

Fimg(t) = (1 — a(t)) Fi(t) + a(t) Frpa (1) (6.8)

avec «(t) une fonction dépendant du temps. L’interpolation peut étre linéaire :

t—1
at) = —- (6.9)
b1 — Uk
ou bien effectuée grace a des sigmoides :
1
at) = — ) (6.10)
1+ exp(—a(———— —b))
thr1 — tk

avec a et b deux paramétres de la sigmoide. Le premier correspond a la pente de la
sigmoide a linstant tx + (tg11 — tx) * b. Plus a est grand, plus vite a(t) tend vers
1, et donc plus vite 'influence de I'image suivante est prépondérante. De méme, b
controle le décalage du centre de la sigmoide. Plus b est faible, plus 'influence de
I’image suivante survient tot.

Ces différentes fonctions d’interpolation sont décrites plus précisément dans la
thése de Sermesant [Sermesant 2003].

6.3.5 Forces image implicites

Dans ce paragraphe, nous nous intéressons au calcul des forces image & chaque
pas de temps.
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Dans [Sermesant 2006], & chaque pas de temps ¢, 'approximation de I’équation
de I'équilibre :
KYt+dt F + Ft

img

(6.11)

est résolue pour calculer la position Y% du maillage a linstant suivant t + dt.
Dans cette équation, K est la matrice de raideur généralisée, F, les forces physiques

externes plus certains termes issus de la discrétisation et F%  la force image dont

img’
la, composante correspondant au sommet v; de position Y; est donnée par :

si v; est sur une surface du myocarde et le vecteur nul sinon. Pour plus de simplicité
dans les notations, nous ne considérons qu’une force image correspondant & I’image
suivant le pas de temps utilisé. Cependant, dans I'implémentation, la force image
correspondant & I'image précédant le pas de temps utilisé est aussi prise en compte.
La position du maillage au temps ¢ étant connue, le point z; de position Z! peut étre
trouvé comme indiqué dans le paragraphe 6.3.3. Ce schéma d’intégration explicite
pour Fj,, est efficace en terme de temps de calcul puisque la matrice de raideur
généralisée n’est pas modifiée durant toute la simulation. Cependant, le mouvement
généré en utilisant le modéle déformable pro-actif dans ce cadre explicite tend a
accuser un retard par rapport aux observations. Ceci introduit donc un biais qui
augmente quand le pas de temps augmente. C’est pourquoi nous utilisons un cadre
implicite et nous résolvons ’équation de 1’équilibre approchée :

KY!™d = F 4 Fitdt, (6.13)

img

Mais cette résolution demande de prédire la force image & U'instant ¢ + dt. En sup-
posant que la position du maillage au temps ¢ + dt est proche de celle au temps ¢,

la formule de Taylor nous donne la position Zf*dt :
t+dt t 0Z; ' t4-dt t t t4dt t
(2

La matrice B est une matrice 3 X 3 qui indique comment le point z; évolue en
fonction de v;. Elle est différente suivant la maniére dont est calculé I’appariement
Zi.

Appariement suivant la normale

L’appariement z; ayant été recherché suivant la normale, il dépend de celle-ci.
Nous ne prenons pas en compte les effets de la courbure, nous utilisons donc une
approximation au premier ordre de cette matrice. La courbure n’étant pas prise en
compte, nous approximons les surfaces autour du sommet v; (de position Y;) et
de I'appariement z; (de position Z;) par leurs plans tangents P; et szg , orientés
respectivement par les normales N; et Nimg . Avec ces hypothéses, si v; bouge de
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dY;, z; est déterminé comme l’intersection de la droite passant par Y; + dY;

et dirigée par N; et le plan P;mg (Figure 6.13). Seules les composants de dY;

orthogonaux & N; induisent un changement du point z;. De la méme maniére, seules

les composantes de dY; orthogonales a szg induisent un changement du point z;.

Finalement, on peut montrer que 'approximation de la matrice B est donnée par :
1

B = m([‘g,xg — Némg(th:mg))(I3x3 . Nz(th)) (615)

ou [ est 'angle entre IN; et Nﬁmg, I3y 3 la matrice identité.

maillage
Image
1 dY;
.

Y. \ “~‘§ ZZ—FdZZ ng

1 ~~ o =< N.

N, ~~- [

i ~- \<
Paath
1
N;
plan P,
plan P,fmg

Fi1Gc. 6.13 : Evolution de I'appariement z; de position Z; en fonction du sommet v; de
position Y;. Les surfaces correspondant au maillage et au contours sont approximées par
des plans P; et P/""? de normales respectives N; et Njpg.

Finalement, nous résolvons [’équation
(K + Kimg) YT = F + Fppy (6.16)
avec Fimg un vecteur de taille 3 X N dont la composante 3D f'img,i est :
fimgi = 27i(ZL — Y1) + 2yi(I3x3 — B)Y! (6.17)

si v; appartient aux surfaces du ceeur, et le vecteur 3D nul sinon, et Kj,,, une matrice
diagonale par blocs dont le bloc 3 x 3 (Kjmg)i est :

(Kimg)i = 27i(I3x3 — B) (6.18)

si v; appartient aux surfaces du myocarde et la matrice nulle sinon. L’utilisation
de forces implicites rajoute donc une matrice diagonale par blocs & la matrice de
raideur généralisée. Cela permet de prendre en compte l'effet de ces forces image sur
les sommets 'entourant, et ainsi régulariser le mouvement di a ces forces image.
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Appariement de régions

Dans le cas d’appariement de blocs 3D, lorsque le sommet v; bouge de
dY;, le voxel correspondant a la nouvelle position de ce sommet reste le méme, ainsi
que 'espace de recherche. L’appariement trouvé reste donc aussi le méme. Ainsi,
la matrice B correspond & la matrice nulle. La force image implicite reste donc la
meéme que celle explicite. Cela n’est valable que dans le cas de petits déplacements,
dans lequel nous nous sommes placés, et si le pas de temps utilisé est suffisamment
faible.

6.3.6 Lien entre le modéle pro-actif et une technique de filtrage

Dans ce paragraphe, nous montrons que l’approche présentée ci-dessus est
reliée & une approche basée sur l'assimilation de données (technique de filtrage)
et directement inspirée de [Moireau 2008b]. Dans [Moireau 2008b], les données
utilisées sont des données de vitesse, qui sont assez difficiles & obtenir en pratique
clinique. L’approche développée ici est trés similaire, mais en utilisant des données
de distance, obtenues a partir de ciné-IRM lors du calcul de forces images décrites
dans le paragraphe 6.3.3.1.

Tout d’abord, le systéme dynamique (discrétisé en espace) correspondant
au modeéle électromécanique utilisé pour I’énergie du modéle déformable pro-actif
est le suivant (voir paragraphe 3.3.5.1) :

{ X = A0)X+ R(u,0) (6.19)

X(0) = X,

ou Xg est I’état initial du systéme, 6, le vecteur des parameétres du modéle
biomécanique, et A et R des matrices rteliées aux matrices de masse, de raideur
et d’amortissement. Le vecteur X = (Y,Y) correspond a l'état du systéme

dynamique 6.19.

Dans cette approche, nous considérons que les paramétres du modéle sont
connus et que la seule incertitude est sur la condition initiale Xo, sur laquelle il
existe une erreur de £x : X(0) = X + £x.

Un nouveau systéme dynamique appelé observateur est construit a partir
des données images et du systéme dynamique du modéle. Ce systéme dynamique
prend en entrées la commande électrique u et les données images, et rend en sortie
I’état estimé, noté X, qui doit converger vers 1’état réel du myocarde, noté X. Dans
les approches classiques d’assimilation de données (dans lesquelles les différents
bruits de mesure et de modéle sont ignorés), les observations Z (les mesures) sont
déduites directement de 1’état réel X par la formule Z = HX, avec H un opérateur
d’observation. Ainsi, les observations estimées sont calculées a partir des états
estimés (Z = HX) et comparées au observations mesurées (Z) et la différence
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(Z — Z) appelée innovation est prise en compte dans la dynamique de I'observateur.
Celui-ci est représenté sur la figure 6.14

u \ X Z=HX
—T—> Syste@e —> Capteurs >
dynamique
Y X
> Observateur »

F1G. 6.14 : Schéma d’un observateur. Sous 'effet d’une commande u, le systéme dynamique
renvoie I’état X, mesuré indirectement par des capteurs. Le nouveau systéme dynamique ap-
pelé observateur prend en entrée la commande u et les mesures pour donner une estimation
de I’état, X.

Dans notre cas, si on note Z les surfaces du myocarde, comme le suivi de points
matériels avec les ciné-IRM est impossible, nous ne pouvons plus calculer Z a partir
de I’état X par une formule telle que Z = HX. Nous pouvons seulement comparer
deux surfaces X et Z grice & des cartes de distance, ce qui peut étre formalisé
par H(X,Z) = 0. Comme décrit au paragraphe 6.3.3.1, les forces image utilisées
correspondent & la distance du contour Z aux surfaces du maillage. En effet, pour
chaque sommet de la surface du maillage v; (de position Y;), nous cherchons le point
de contour z; (de position Z;) dans I'image pour lequel le sommet appartenant a la
surface du myocarde le plus proche de ce point de contour soit v;. La distance entre
v; et z; est alors égale & ||d;|| = ||['Ys — Z;]|. On pose d(Z, X) un vecteur représentant
la distance du contour au maillage :

ijvi ¢ S ifv; €S
. N—— ———
3N (position) 3N (vitesse)

ou S correspond aux surfaces du maillage.
Nous voulons minimiser la somme des distances entre les points du maillage du
myocarde estimé et les contours des images, c’est & dire minimiser D défini par :

D= Y |[ldil>= Y [IY;—Z|* ="d(Z,X)d(Z,X) (6.21)
i/v, €S /v, ES

avec S les surfaces du maillage considéré. Nous voulons donc que le gradient de D
soit nul, et ainsi nous n’avons plus une formulation Z = HX, mais une formulation
H(X,Z) =0, avec H(X,Z) défini par :

H(X,Z)=V('d(Z,X)d(Z,X)) = 0. (6.22)
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L’erreur entre D'état estimé X et 1'état réel X peut donc étre quantifiée par
v('d(z,X)d(z,X)) = 2" (Vd(Z,X))d(Z, X). (6.23)

Le vecteur H(X,Z) est un vecteur de la méme taille que X et ses composantes
correspondant & la vitesse et aux sommets n’appartenant pas & une surface du
myocarde sont nuls. Les composantes 3D correspondant aux sommets v; appartenant
a une surface du myocarde sont égales a 2°(Vd;)d;.

Finalement, le systéme dynamique de 'observateur est donné par :

{x — AX +R(u,0) + K,V('d(Z,X)d(Z, X)) (6.24)
X(0) = Xo

avec Ky le gain correspondant aux données. Si nous avons un gain fort, I’estimation
de I’état va plus faire confiance aux données qu’au modéle electromécanique. Inver-
sement, avec un gain nul, 'observateur est équivalent au modéle électromécanique
et ne prend pas en compte les données. Le choix du gain K se fait donc en fonction
des confiances dans les données et dans le modéle.

Pour choisir ce gain, il est intéressant d’analyser l’erreur X entre 'état
estimé X et l'état réel X. En effet, le choix du gain doit permettre de faire
converger cette erreur vers zéro. Le systéme dynamique de l'erreur est obtenu en
soustrayant les systémes dynamiques du modele électromécanique (équation 6.19)
et de Pobservateur (équation 6.24) :

X = AX+KV('d(Z,X)d(Z,X)) (6.25)
X(0) = &
En supposant que l'état estimé X est proche de X, les données peuvent étre
linéarisées :
v(‘d(Z,X)d(Z,X)) ~ V('d(Z,X)d(Z, X)) + Hy(X)(X — X). (6.26)

~

avec Hy(X), une matrice n x n avec n = 6NN la dimension du vecteur d’état X (N
étant le nombre de sommets). Les composantes de dimension 3 x 3 de cette matrice
correspondant aux sommets v; des surfaces du myocarde sont les matrices hessiennes
de la norme de d; au carré. Les autres composantes sont nulles. Par ailleurs, comme
I’état réel X est supposé coincider avec la position et le mouvement des surfaces
observées Z dans 'image, on a V('d(Z,X)d(Z, X)) = 0. La dynamique de Uerreur
est donc :

X (6.27)

X = (A4 K4Hy)X
X(0) = &x

Cette erreur converge vers zéro si toutes les valeurs propres de la matrice (A+ KyHy)
ont des parties réelles négatives. Cela nous donne un critére pour définir le gain K.
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En pratique, nous avons choisi le gain K; de maniére identique
a [Moireau 2008b] :
Kg=~M"1'H,. (6.28)

Alinsi, si nous décomposons la dynamique de 'erreur, nous obtenons :
MY +CY + (K +~'HyHy)Y =0 (6.29)

La matrice de raideur de la dynamique de ’erreur est donc augmentée avec le choix
de ce gain. Cela induit une augmentation de la fréquence et de 'amortissement
des modes propres, et donc une meilleure convergence de I'erreur vers zéro. Cette
approche est différente des méthodes de filtrage de Kalman, telle que celle proposée
dans [Wong 2006]. Le gain Ky choisi ici n’est pas le gain de Kalman, et donc le
résultat du filtre présenté ici n’est pas optimal. Cependant, K, a été défini pour
assurer la convergence de ’erreur vers zéro. Nous n’obtenons pas le résultat optimal,
mais nous évitons ainsi le calcul de l'inverse d’'une combinaison de matrices de
covariance. Le filtre présenté ici est donc beaucoup plus rapide que celui utilisé
dans les approches type filtre de Kalman.

Enfin, on peut remarquer que N; est un vecteur propre avec la valeur propre 1
de la matrice hessienne de la carte de distance ||d;||. De plus, par définition d'une
carte de distance, V||d;|| = N; avec N; la normale au maillage du cceur au sommet
v; de position Y;. Ainsi, avec le gain Ky = VM_lHC:lF, la loi de la dynamique de
I’observateur est :

MY +CY + KY = Fpy + Fo + Fp + 1 H,v('d(2,X)d(2, X)) (6.30)

et en développant :
MY +CY + KY =Fpy + Fo +Fp+ | 2v||di|N; (6.31)

Nous obtenons donc la méme formulation que dans ’approche par modéle défor-
mable.

6.3.7 Mesures de vitesse

Dans certains cas, nous pouvons accéder & des mesures de vitesse, grace a des
techniques d’imagerie médicale, telles que ’échographie doppler ou 'IRM a contraste
de phase. Dans le cas de données de vitesse, les observations sont définies a partir de
I’état réel X d’aprés 'équation Z = HX. La matrice H est un opérateur permettant
de sélectionner les sommets dont la mesure de la vitesse est disponible. Ainsi, les
composantes diagonales de la matrice H correspondant a des sommets pour lesquels
nous disposons de la mesure de leur vitesse sont égales & 1 tandis que toutes les
autres composantes sont nulles.
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Tout le processus mis en oeuvre dans la section 6.3.6 peut étre utilisé dans le cas
de cet opérateur et de ces mesures. De plus, si le gain est choisi de la méme maniére
(Kq = yM ' H), la dynamique de Uerreur entre la position estimée et la position
réelle devient :

MY + (C+~+'HH)Y + KY = 0. (6.32)

Ainsi, 'introduction de ces données agit directement sur ’amortissement de la dyna-
mique de 'erreur, et donc assure une meilleure convergence de I'erreur vers zéro que
dans le cas de données en position. Cependant, en pratique, il est souvent difficile
d’obtenir de telles données. Une étude d’assimilation de données & partir de mesures
de vitesses est développée dans [Moireau 2008b].

6.4 Reésultats

6.4.1 Images Synthétiques

Les images synthétiques utilisées dans ce paragraphe correspondent & une sé-
quence d’images binaires 3D générées a partir d’une simulation de référence (voir
paragraphe 6.1.1). Comme nous avons pris comme hypothése que le modeéle était
connu, tous les parameétres du modéle utilisés dans 'estimation d’état sont choisis
identiques & ceux utilisés pour générer les images synthétiques. Ainsi, la seule erreur
résiduelle est une erreur sur la position initiale du maillage. Ce cas idéal nous permet
de quantifier I’évolution de I'erreur entre 1’état réel et ’état estimé.

6.4.1.1 Analyse de l’erreur sur I’état du systéme dynamique du coeur

Les résultats montrent que la racine carrée de l'erreur quadratique moyenne
(RMSE) entre I’état estimé et 1'état réel décroit avec le temps. Le gain a été fixeé
a 0.8. La Figure 6.15 (a) montre I'évolution de 'erreur en position tandis que la
Figure 6.15 (b) représente U'intensité des forces de contraction et des forces image
appliquées & un sommet de ’endocarde, le tout au long de trois cycles cardiaques.
Nous pouvons remarquer que les forces image décroissent rapidement pendant les
premiers instants du premier cycle cardiaque et qu’elles restent faibles comparées a
I'intensité des forces de contraction. Nous pouvons remarquer aussi que les forces
image ne deviennent jamais nulles et que I’évolution du RMSE dépend de la résolu-
tion spatiale des images.

6.4.1.2 Effet de la résolution spatiale des images

Nous avons généré plusieurs jeux de données synthétiques dans lesquels la taille
des voxels varie. Les tailles des voxels sont respectivement 1 mm, 0.75 mm et 0.5 mm
dans les trois directions de I’espace. Nous pouvons remarquer sur la Figure 6.15 (a),
que le RMSE décroit si la résolution spatiale des images augmente et converge vers
des valeurs qui sont plus faibles que la résolution spatiale des images, et qui doivent
correspondre & des erreurs d’approximation numérique.
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Fic. 6.15 : Gauche : Racine carrée de 'erreur quadratique moyenne pour différentes
résolutions spatiales. Trait plein : 1 mm, tirets : 0.75 mm, petits et grand tirets : 0.5 mm
(dans les trois directions de ’espace). Droite : Intensité de la force de contraction (tirets,
rouge) et intensité de la force image (trait plein, bleu) pour un sommet de I'endocarde.

6.4.1.3 Effet de la résolution temporelle des images

Pour quantifier l'effet de la résolution temporelle des images IRM sur ’esti-
mation, nous utilisons des images réelles provenant d'un ciné-IRM d’un patient
sain. Les données sont d’une part la séquence compléte du ciné-IRM (30 images) et
d’autre part, des sous-ensembles de cette séquence (respectivement 15 et 5 images).
La Figure 6.16 montre que le volume du ventricule gauche est mieux estimé dans
le cas des séquences contenant 30 et 15 images que dans le cas de celle contenant
5 images. Néanmoins, comme la contractilité du ventricule gauche a été bien ca-
libré, la connaissance du modéle électromécanique nous permet d’obtenir de bons
résultats sur la courbe de volume du ventricule gauche, et de calculer de bonnes
approximations de la fraction d’éjection. Les fractions d’éjection calculées & partir
des images segmentées (59.20%) sont bien estimées avec les séquences complétes de
30 images (59.34%), de 15 images (57.56%) et méme de 5 images (56.84%).

6.4.1.4 Estimation de la fonction cardiaque

Nous réutilisons ici les données synthétiques présentées précédemment. Les
courbes physiologiques obtenues avec ’estimation d’état sont comparées avec celles
données par la simulation de référence. La Figure 6.17 montre la comparaison des
pressions, des volumes, des débits et des cycles pression-volume pour les ventricules
droit et gauche. Nous pouvons remarquer que les pressions sont bien retrouvées,
que ce soit dans les phases isovolumiques, dans lesquelles la pression est calculée
pour compenser les forces externes telles que les forces de contraction et les forces
image dans le cas des estimations, ou dans les phases d’éjection, dans lesquelles
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volumes (ml.)

FiGc. 6.16 : Courbes de volume du ventricule gauche extraite des images (trait plein,
rouge), et estimées & partir de différentes résolutions spatiales : séquence compléte (30
images, pointillés, bleu), 15 (tirets, magenta) et 5 (petits et grands tirets, cyan) images.

les pressions dépendent du débit & travers le modéle de Windkessel. Nous pouvons
remarquer aussi qu’aprés une petite période due a l'erreur en position initiale, les
volumes et ’évolution globale du débit sont bien retrouvés. Comme les débits corres-
pondent aux dérivées des volumes, les erreurs sur les volumes, dues aux oscillations
des forces image, sont augmentées.

6.4.1.5 Forces image implicites

Dans ce paragraphe, nous testons les forces image implicites. Ces forces ont
été introduites pour stabiliser le modele déformable pro-actif. Cependant, lorsque
I’amortissement est trop élevé, toutes les forces externes sont lissées et 'effet des
forces image implicite n’est pas visible. Nous nous placons donc dans le cas d’un
amortissement faible. Nous comparons deux estimations grace aux forces image. La
premiére utilise la gestion explicite des forces images tandis que la seconde utilise
la gestion implicite de ces forces. Le gain des forces image est identique pour ces
deux estimations. Pour chaque estimation, nous calculons la racine carrée de 'erreur
moyenne (RMSE pour “root mean square error”) entre les positions estimées et
les positions de reférence (Figure 6.18 (a)). La RMSE correspondant aux forces
implicites est 15% plus faible que celle correspondant aux forces explicites. Les
moyennes de ces RMSE sont de 4.5 mm et de 3.6 mm dans le cas des forces images
respectivement explicites et implicites. De plus, les forces image explicites entrainent
loscillation du ventricule droit, ce qui n’est pas le cas avec l'utilisation des forces
implicites (Figure 6.18 (b)). Cela vient du fait qu’avec les forces image implicites,
des termes sont rajoutés sur la diagonale de matrice de raideur, et cela joue le role
d’un amortissement.

Dans le cas du ceeur, 'amortissement n’est pas encore bien connu. Cependant, il
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cycles
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n’est pas forcément trés faible. Les forces image implicites semblent n’avoir d’interét
que dans le cas d’amortissement trés faibles. Si ’amortissement est plus élevé, le gain
apporté par les forces image est négligeable, alors que le surcott en temps de calcul
est assez important. La gestion implicite des forces image n’est donc a privilégier
que lorsque 'amortissement est faible. Nous ne 'utilisons donc pas pour les résultats
suivants.

6.07

RMSE (mm)

00 01 02 03 04 05 06 07 08 09
temps (s)

(a)

Fi1G. 6.18 : (a) Racine carrée de ’erreur moyenne (RMSE) entre les positions estimées avec
les forces image implicites (trait plein, bleu) et explicites (tirets, rouge). (b) Contour seg-
menté superposé avec les maillages estimés a partir des forces implicites (bleu) et explicites
(jaune).

6.4.2 Images ciné-IRM

Dans ce paragraphe, nous décrivons les résultats du couplage du modéle électro-
mécanique et des données images ciné-IRM. Dans une premiére partie, le maillage
utilisé est le maillage deux valves, et l'initialisation de la partie électrique du modéle
électromécanique a été effectuée en utilisant uniquement 'ECG et la donnée de la
pathologie du patient (voir paragraphe 6.2.2.1). Dans une deuxiéme partie, nous
utilisons le maillage quatre valves et la partie électrique du modéle est estimée a
partir des données EnSite (voir paragraphe 6.2.2.2).

6.4.2.1 Maillage deux valves

Effet des forces générées par appariement de blocs

Pour mettre en lumiére Peffet des forces générées par des algorithmes d’apparie-
ment de blocs, nous avons lancé trois estimations différentes, mais toutes utilisant,
pour ’épicarde et les endocardes, les forces image décrites dans les paragraphes
précédents. La premiére estimation n’applique ni forces image ni contraintes sur
la base du myocarde. La seconde n’applique toujours pas de forces image sur la
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base, mais applique des contraintes aux limites (ressorts de raideur donnée attachés
aux sommets de la base). La derniére n’applique pas de contraintes sur la base,
mais applique des forces image provenant de ’algorithme par appariement de blocs
décrit dans la section 6.3.3.2.

Fic. 6.19 : Vues petit axe et grand axe & des instants du cycle cardiaque pris pendant la
contraction du myocarde. Les contours correspondant au positions estimées sans contraintes
aux limites sont en rouge, avec des contraintes aux limites sont en cyan et avec des forces
de type recalage par appariement de blocs sont en jaune.

Si aucune contrainte ni forces image ne sont appliquées a la base, il n’existe pas
de points d’attaches pour le coeur, et la matrice de raideur généralisée peut devenir
singuliére, ce qui empéche la résolution de I’équation d’équilibre. De plus, peu d’in-
formations a priori sont disponibles pour le mouvement de la base. C’est pourquoi
il peut apparaitre des erreurs significatives, comme le montre la Figure 6.19 (a). A
I'inverse, 'utilisation de contraintes pour attacher le coeur fait que le coeur est trop
contraint, comme le montrent les Figures 6.19 (b) et (c). Par exemple, le mouvement
de la base au niveau du septum et au niveau de la partie latérale du ventricule droit
n’est pas bien retrouvé. L’utilisation des forces image provenant de ’algorithme par
appariement de blocs apparait comme un bon compromis entre ces deux approches.
Nous pouvons remarquer sur la Figure 6.19 que les positions des contours des parties
latérales du ventricule droit et gauche sont bien retrouvées. Cependant, le mouve-
ment du septum n’apparait pas correct. Cela s’explique par 'erreur au niveau du
septum de la segmentation initiale générée comme expliqué au paragraphe 6.3.3.2.
[’algorithme d’appariement de blocs utilise cette segmentation pour générer les ré-
gions de référence, et les appariements sont sélectionnés en prenant le centre de la
région la plus corrélée & la région de référence. Nous pouvons d’ailleurs remarquer
sur la figure 6.19 que les forces image générées par I'algorithme par appariement de
blocs tendent & conserver cette erreur de position au niveau du septum. L’étape de
génération d’un maillage adapté au patient est donc trés importante.

Reésultats

La Figure 6.20 montre les contours estimés & différents instants du cycle
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cardiaque, superposés avec les images IRM correspondantes. Les couleurs corres-
pondent & lintensité des forces image appliquées sur les différentes surfaces du
muscle cardiaque. Nous pouvons voir que les positions des contours du cceur sont
globalement bien retrouvées. Nous pouvons remarquer aussi que la connaissance
du modeéle électromécanique permet de retrouver le mouvement des parties du
myocarde pour lesquelles nous n’avons pas de données associées, par exemple ici
pour 'apex.

La Figure 6.21 montre les courbes Pression-Volume et de volume le long du
cycle cardiaque pour le ventricule gauche. La courbe de volume et le cycle PV nous
renseignent bien sur la fonction cardiaque, et en particulier sur la fraction d’éjection,
qui est ici assez faible, de I'ordre de 26%. Cependant, nous pouvons remarquer sur
la courbe PV des oscillations de la pression du ventricule gauche pendant la phase
d’éjection. Ceci provient de l'utilisation du modéle Windkessel & trois éléments pour
calculer la pression de l'aorte lors de la phase d’éjection, & laquelle est fixée la
pression du ventricule gauche. En effet, ce modéle Windkessel utilise le débit du
ventricule pour calculer cette pression et les forces image appliquées sur les surfaces
du maillage anatomique font varier brutalement ce débit. Cependant, si ['estimation
des parameétres est effectuée en méme temps que estimation du mouvement, le
modéle se rapproche du modéle réel et le mouvement devenant de plus en plus
physiologique, les forces image doivent diminuer au long de l'estimation. Ainsi, le
débit deviendrait plus lisse, et les pressions ventriculaires calculées par le modéle
Windkessel deviendraient aussi plus lisses.

6.4.2.2 Maillage quatre valves

L’estimation de 1’état grace aux forces image et avec le modéle quatre valves
a été effectuée par Chun-Lok Wong. Des données IRM marquées ont été utilisées
pour valider plus quantitativement cette estimation. Ces résultats sont présentés
dans [Wong 2010], nous ne les détaillerons pas ici.

6.4.3 Images TDM 4D

Dans ce paragraphe, nous appliquons le modéle déformable pro-actif & des sé-
quences d’images TDM.

Pour cela, nous devons initialiser les paramétres du modéle électromécanique.

Tout d’abord, la construction du maillage volumétrique du muscle cardiaque
ajusté sur I'image TDM correspondant au début de notre simulation est identique
a celle présentée pour les données ciné-IRM. En effet, 'outil interactif permettant
la délimitation des endocardes et de I’épicarde est indépendant de I'image, dans le
sens ot I'utilisateur définit manuellement des points, certes & partir de I'image, mais
la création automatique de la surface & partir de ces points n’utilise plus I'image.
Par ailleurs, lorientation des fibres est calculée de la méme maniére que dans le
paragraphe précédent. Enfin, aucune zone infarcie n’est définie.

Nous disposons des temps des images par rapport & la simulation. Les pa-
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0.089 s

(1

0.604 s

F1G. 6.20 : Contours estimés grace aux forces image. Vues petit axe (en haut de chaque
ligne) et grand axe (en bas de chaque ligne) a différents instants du cycle cardiaque. Les
couleurs codent 'intensité des forces image appliquées sur les surfaces du myocarde.
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Fic. 6.21 : Volume (en mL) du ventricule gauche au long du cycle cardiaque (gauche).
Courbe Pression-Volume du ventricule gauche (droite).

rameétres électriques et mécaniques sont initialisés manuellement, pour que la
contraction obtenue par la simulation du modéle électromécanique soit compatible
avec celle visible dans la séquence d’images TDM.

Les images TDM contiennent beaucoup d’informations sur la texture.
C’est pourquoi nous utilisons ici, pour toutes les surfaces du muscle cardiaque, des
forces image obtenues avec des algorithmes d’appariement de blocs, tels que ceux
décrits dans la section 6.3.3.2. Cet exemple illustre bien I'intéret de choisir les types
de forces image en fonction des données disponibles.

La Figure 6.22 montre les contours estimés & différents instants du cycle
cardiaque, superposés avec les images TDM correspondantes. Les couleurs corres-
pondent & lintensité des forces image appliquées sur les différentes surfaces du
muscle cardiaque. Nous pouvons voir que le mouvement du cceur est globalement
bien retrouvé. Cependant, des résultats quantitatifs doivent étre effectués pour
juger de la qualité de cette reconstruction de mouvement.

6.4.4 Etude de sensibilité

Dans [Wong 2010], Chun-Lok Wong réalise une étude de la sensibilité de ’esti-
mation du mouvement grace aux forces image par rapport a différents parameétres
du modéle électromécanique. Des séquences synthétiques pour lesquelles les dépla-
cements sont connus, ainsi que des séquences ciné-IRM réelles couplées a des IRM
marquées permettent de quantifier la qualité de la reconstruction du mouvement
du ceeur suivant ces différents paramétres. L’idée est de trouver quels paramétres
doivent absolument étre estimés & partir des données du patient, et lesquels peuvent
étre fixés & leur valeur normale. Selon cette étude, la reconstruction du mouvement
cardiaque est plus sensible & 'orientation des fibres, aux forces actives et aux pres-
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F1G. 6.22 : Différentes coupes d’images TDM & différents instants du cycle cardiaque. Sur
ces images sont superposés les maillages correspondant aux positions estimées. Les couleurs
codent 'intensité des forces image appliquées aux sommets des surfaces du myocarde.

sions des ventricules qu’a ’anisotropie et la raideur du modéle mécanique passif.
Lorsque les images ont une bonne résolution, les parameétres du modéle peuvent étre
fixés & des valeurs de la littérature, les forces image étant privilégiées dans I'estima-
tion de mouvement. A I'inverse, lorsque les images n’ont pas une bonne résolution,
le modéle électromécanique aide beaucoup plus 'estimation de mouvement, & condi-
tion que ses paramétres soient estimés a partir d’autres mesures.

6.4.5 Conclusion

En pratique, le processus pour estimer le mouvement du cceur grace au modéle
déformable proactif est le suivant :

1. pré-traitement des images (voir paragraphe 6.1.2.1);

2. initialisation de ’anatomie (voir paragraphe 6.2.1);

3. estimation de la commande électrique (voir paragraphe 6.2.2.2) ;

4

. définir (pour l'instant manuellement) les différentes surfaces et les différentes
forces image associées, ainsi que leurs gains (voir paragraphe 6.3.3) ;

5. simuler le modéle déformable pro-actif.

Les deux premiéres étapes peuvent étre effectuées raisonnablement en environ
une demie journée. L’estimation des temps de dépolarisation prend environ huit
heures sur un PC standard. En ce qui concerne les temps de repolarisation, leur es-
timation nécessite maximum 30 mn sur un PC standard. La définition des différentes
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surfaces pour les forces image ainsi que leur type se fait pour I'instant manuellement
et prend au maximum une demie journée. L’utilisation de forces image uniquement
de type appariement par bloc avec coefficient de corrélation donne aussi de bons
résultats [Wong 2010]. Ainsi, n’utiliser que ce type de forces image peut permettre
de réduire trés fortement le temps d’initialisation des forces image. Avec un peu
d’habitude, le traitement d’un nouveau jeu de données dans le but de l'estimation
du mouvement du cceur prend environ deux jours.



CHAPITRE 7
Estimation des parameétres
mécaniques actifs : Méthode

Sommaire
7.1 Paramétres considérés . . . ... ... .. 0000000 ... 174
7.2 Données considérées . . . . . . . ¢« i e e e e e e e e e e 174
7.2.1 Séquence ciné-IRM synthétique . . . . . . ... ... 174
7.2.2 Séquence ciné-IRM réelle . . .. . ... ... ... ...... 175
7.3 Fonction cotit considérée . . . . . . .. .. 0o 175

7.4 Calcul du gradient de la fonction cofit par la méthode adjointel75

7.4.1 Les différents gradients . . . . . ... ... 175
7.4.2 Discrétisation des équations du modéle direct . . . . . . . .. 176
7.4.3 Modéle adjoint discrétisé . . . ... .. ... 179

7.4.4 Dérivée du Lagrangien par rapport au vecteur de parameétres 181
7.5 Algorithme de minimisation . . ... ... ........... 185

Les méthodes séquentielles et variationnelles ont chacune leurs avantages et
leurs inconvénients. Tout d’abord, les méthodes séquentielles corrigent 1’état du
systéme & chaque pas de temps correspondant & une donnée, ce qui rend moins
réguliére la trajectoire finale. Les méthodes variationnelles lissent la solution pour
que la solution finale, réguliére, soit la plus proche possible des données disponibles
sur la fenétre considérée. Par ailleurs, les méthodes séquentielles fournissent des
estimations des erreurs d’analyse et de prévision, ce que ne permettent pas les
méthodes variationnelles. Cependant, en utilisant des algorithmes de minimisation
basés sur l'approximation de la Hessienne, comme par exemple 1’'algorithme
BFGS, des informations sur la précision des estimations au cours et a la fin de la
minimisation peuvent étre obtenues.

Dans notre cas, nous modélisons les différentes phases cardiaques. Diffé-
rentes conditions aux limites étant appliquées lors de chaque phase, le modéle n’est
pas linéaire, mais linéaire par morceaux. Ces changements de phase sont basés sur
des dépassements de seuils, et introduisent donc de la non-linéarité dans le modéle.
Nous avons préféré utiliser ’assimilation de données variationnelle de maniére &
prendre en compte tout un cycle cardiaque en méme temps.
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La personnalisation de modéles électromécaniques de coeur pour la pla-
nification de thérapies de resynchronisation cardiaque a donné lieu & des
publications [Sermesant 2009]. Dans ces articles, l’estimation du mouvement
a été effectuée comme décrit dans le chapitre 6. L’estimation des paramétres
se base sur un modéle plus complexe [Sainte-Marie 2006] et est détaillée
dans [Moireau 2008b, Moireau 2008a, Chapelle 2009, Moireau 2010|. Cepen-
dant, cette estimation est pour l'instant faite manuellement. Le maximum de la
dérivée de la pression dans le ventricule gauche est bien retrouvé [Sermesant 2009].

Dans ce chapitre, nous présentons tout d’abord les paramétres a estimer. Puis, les
données considérées, synthétiques et réelles, sont décrites. Dans une troisiéme partie,
nous décrivons trés brievement la fonction cotit considérée. Dans une quatriéme
partie, le calcul du gradient de la fonction cotit grace a la méthode du modéle
adjoint est décrit. Enfin, nous présentons ’algorithme de minimisation utilisé pour
I’estimation des parameétres.

7.1 Parameétres considérés

Dans ce chapitre, nous considérons les paramétres de 1’élément actif du modéle.
Nous estimons donc le paramétre maximum de contraction og et les paramétres
taux de contraction karp et taux de relaxation krg. Chacun de ces paramétres
peut étre défini globalement ou bien par zones. Les plages de valeurs de chacun de
ces parameétres sont les suivantes :

e maximum de contraction o : [0.04;0.12];
e taux de contraction karp : [1;100];
e taux de relaxation kgrg : [1;100].

Dans ce chapitre, nous considérons différents cas. Le parameétre maximum de
contraction est ainsi estimé soit de maniére globale, soit par zones, avec suivant les
cas, deux ou trois zones. Ces zones correspondent au ventricule gauche, aux cicatrices
et au ventricule droit.

7.2 Données considérées

7.2.1 Séquence ciné-IRM synthétique

Tout d’abord, des données synthétiques ont été générées dans le but d’évaluer
la méthode présentée dans ce chapitre. Pour cela, nous utilisons le maillage seg-
menté a partir de 'image du milieu de la diastole de la séquence ciné-IRM décrite
dans le paragraphe 6.1.2.1. La construction de ce maillage a été expliquée au para-
graphe 6.2.1. Un battement cardiaque est ensuite simulé avec un pas de temps de
1073, Les paramétres utilisés dans cette simulation de référence sont indiqués dans
le tableau 8.1, premiére colonne. Puis, 24 positions sont extraites de cette simula-
tion de référence, aux instants suivants (en s) : 0.03, 0.06, 0.1, 0.13, 0.16, 0.2, 0.23,
0.26, 0.3, 0.33, 0.36, 0.4, 0.43, 0.46, 0.5, 0.53, 0.56, 0.6, 0.63, 0.66, 0.7, 0.73, 0.76,
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0.8. Nous avons choisi 24 positions pour correspondre aux séquences ciné-IRM, qui
décrivent un cycle cardiaque en environ 20 & 30 images 3D.

Des images synthétiques sont ensuite générées a partir de ces 24 positions et de
I'image IRM 3D de la mi-diastole. Nous disposons donc d'une séquence ciné-IRM
synthétique comportant 25 images (la premiére image étant 'image mi-diastole de
la séquence ciné-TRM réelle, les 24 autres correspondant aux 24 positions extraites
de la simulation de référence).

7.2.2 Séquence ciné-IRM réelle

Nous utilisons ici les données présentées dans le paragraphe 6.1.2.1. L’initiali-
sation du modéle est décrite dans le paragraphe 6.2. Nous disposons donc de la
séquence ciné-IRM avec les instants des images la composant, du maillage corres-
pondant & la segmentation de 'image mi-diastole de cette séquence, des temps de
dépolarisation et de repolarisation estimés, et de la pression mesurée du ventricule
gauche.

7.3 Fonction coiit considérée

Différentes fonctions coiit basées sur ces séquences d’images ciné-IRM réelles ou
synthétiques ont été prises en compte. Elles seront définies dans le chapitre 8. Dans
ce chapitre, nous notons J la fonction cotit et nous n’explicitons pas sa dérivée par
rapport aux positions, dérivée nécessaire pour le calcul du gradient. Celle-ci sera
décrite dans le chapitre 8.

7.4 Calcul du gradient de la fonction cotit par la mé-
thode adjointe

7.4.1 Les différents gradients

Le gradient de la fonction cott n’est en régle générale pas disponible analytique-
ment. Plusieurs approches permettent de calculer ce gradient :

e approche continue. Dans ce cas, le modéle adjoint continu est discrétisé pour
ensuite calculer le gradient de la fonction cofit. La discrétisation choisie peut-
étre différente de la discrétisation du modeéle direct, mais cela rendra le gra-
dient plus imprécis. Cette méthode n’est généralement pas utilisée.

e approche discréte. Dans ce cas, la dérivation du modéle direct s’effectue di-
rectement sur le modéle direct discrétisé. Ainsi, cela permet de s’assurer que le
modéle adjoint est parfaitement compatible avec le modéle réellement discré-
tisé. Le gradient obtenu est généralement d'une grande précision. Cependant,
cette approche est trés fastidieuse, et les sources possibles d’erreur sont trés
nombreuses.
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e approche différentiation automatique. Les opérations de dérivation et de
transposition nécessaires au calcul du gradient sont effectuées directement a
partir du code source. Différents programmes de différentiation automatique
sont disponibles pour plusieurs langages'. Ces programmes sont de plus en
plus développés. Cependant, 1'utilisateur doit encore corriger manuellement
des erreurs générées par ces programmes ou alors dériver et transposer ma-
nuellement certaines parties de son code. Ces programmes restent tout de
méme trés intéressants, notamment dans le cas ol le modéle doit évoluer. Re-
faire tourner le programme de différentiation automatique sur un code déja
dérivé est beaucoup plus simple que de reprendre 1’écriture du modéle adjoint
dans le cas de ’approche discréte.

Les opérations de discrétisation et de dérivation du modéle ne commutant pas, ces
différents gradients ne sont pas égaux.

Nous aurions préféré utiliser des outils de différentiation automatique pour le
calcul du gradient de la fonction cotit. Malheureusement, la librairie dans laquelle
se trouve le code correspondant au modéle du coeur est complexe, et il semble
impossible d’utiliser des programmes de différentiation automatique sur ce code.
C’est pourquoi nous avons privilégié 'approche discréte. Pour cela, nous nous
sommes basés sur la méthode présentée dans [Ngnepieba 2001]. Cette méthode,
appliquée & l'estimation de paramétres en hydrogéologie, utilise le Lagrangien de
la fonction cott pour calculer le modéle adjoint discret. C’est ce qui est développé
dans le paragraphe suivant.

7.4.2 Discrétisation des équations du modéle direct

La formulation du calcul du gradient par la méthode adjointe dans le cas discret
peut étre trouvée entre autres dans [Ngnepieba 2001, Lauvernet 2005].

La formulation continue en temps et discrétisée en espace des équations du mo-
déle direct, décrite dans le chapitre 3, est donnée par :

MY +CY +KY =F (7.1)

avec Y, Y, Y respectivement la position, la vitesse et 'accéleration des sommets du

maillage tétraedrique représentant le myocarde, F = F.+F), +F,

forces de contraction F.. et de pression F,, et F,, , (respectivement force de pression

la somme des

sur les endocardes des ventricules gauche (vg) et droit (vd)), K la matrice de raideur
de Délasticité (élément parallele), M la matrice de masse diagonale (masse réduite
ou “mass lumping”) et C' la matrice d’amortissement de Rayleigh (C' = aM + BK,
avec 8 = 0 dans notre cas). Toutes ces matrices sont de taille 3N x 3N.

Dans ce paragraphe, nous allons détailler les équations discrétisées en espace et
en temps du modéle direct.

"http ://www.autodiff.org/ ?module=Tools
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Le schéma d’intégration temporelle pris en compte est le schéma semi-implicite
de Houbolt. L’accélération et la vitesse au temps t+At sont ainsi données en fonction
des positions aux temps t + At, ¢, t — At et t — 2At :

PY(E+A) 1
e = (A (2Y (t + At) = 5Y (t) +4Y (t — At) — Y (t — 2At))
dY (t + At)

1
N = (1Y (64 A — 18Y (1) + 9Y (¢ — At) —2Y (¢ — QN)()? )

Le calcul est initialisé en choisissant Y (—At) = Y(—2At) = Y.

Dans la suite du chapitre, nous notons :

e M, le maillage tétraédrique représentant le cceur;
e N, le nombre de sommets de M ;
e v;, le sommet numéro i (1 <i < N) et y,,, sa position 3D;

e Y/ =YY"+ U/, la position du modéle au temps t = jAt , avec U’ le dépla-
cement par rapport a la position initiale au temps t = jAt. Les vecteurs Y/
et U7 sont de taille 3N ;

e Yy, la condition initiale du systéme dynamique représentant le ceeur, c’est a
dire la position initiale du coeur;

e Ny, la derniére itération de la fenétre temporelle considérée (0 <t < NyAt);

e C;, la contrainte correspondant & l’équation d’équilibre du mouvement au
temps t = jAtL;

y = (Y?, ..., Y™r) I'ensemble des positions successives du modéle.

7.4.2.1 Discrétisation des équations du modéle direct lors des phases
non isovolumiques

Nous avons vu dans le chapitre 3 que la gestion des phases isovolumiques était
différente de celle des autres phases. En effet, elle nécessite une phase de calcul
supplémentaire. Dans un premier temps nous nous penchons donc sur les équations
du modéle discrétisées en temps et en espace dans le cas de phases non isovolumiques,
et nous reviendrons au cas des phases isovolumiques dans le paragraphe suivant.
La premiére équation Cqy correspond & la condition initiale :

Co: Y'°-Yy=0; (7.3)

En remplacant dans I’équation 7.1 'accéleration et la vitesse par leurs définitions
(Equation 7.2), les contraintes C1, Cy et C; correspondant aux équations d’équilibre
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aux temps respectifs At, 2At et jAt (3 < j < Ny) s’écrivent :
Ci: AY'+ (As+ A3+ A)YY —F(Y%) =0
Cs: A1Y2 + AQYl + (Ag + A4)Y0 — F(Yl) =0

Cj: AY + A Y+ AYI 2+ A Y3 —F(Y ) =0 (3<j<Ny)
(7.4)
avec F(Y7~1) la somme des forces extérieures s’exercant sur le maillage (et calculées
a partir de la position Y771, et A1, Ag et A3 des matrices de taille 3N x 3N définies
par :

2M 11C S5M 18C

A= xeten TR M2 T Txp A
(7.5)

4M 9C M 2C

Ay = — L Ay = —— - =

3 A2 6AL 4 A2 6At

La matrice Ay correspond & la matrice de raideur effective.

7.4.2.2 Discrétisation des équations du modéle direct lors des phases
isovolumiques

Nous devons maintenant intégrer les phases isovolumiques. La gestion de ces
phases est décrite dans le chapitre 3, mais nous la rappelons ici briévement.

Soit ig indice de début de la phase isovolumique, c’est a dire que le calcul de
Y se fait en supposant que la phase est isovolumique, alors que le calcul de Y1
se fait en supposant que la phase n’est pas isovolumique. A chaque itération j de
la phase isovolumique, le calcul de Y7 se fait en deux étapes. Nous notons C -1
et C; les équations discrétes correspondant & ces deux étapes. Nous calculons tout
d’ abord la position qu’aurait le modeéle a l'itération suivante si la force de pression
était egale a la pression p’o L' du début de la phase isovolumique Cette position est

notée Y’/72. L’équation permettant de calculer Y7~ 3 est notée C -y . Puis, nous

calculons la pression )\vg & appliquer sur I’endocarde du ventricule gauche pour que
le volume de ce ventricule reste constant et égal au volume V,,,(Y%~1) du ventricule
gauche a l'itération (ig — 1). L’équation permettant de calculer la position Y7 est
notée C;. Pour calculer la position Y/, nous utilisons donc deux équations C j—1 et
C;:

1
2

Ale_% + AQinl + A3Yj72 + A4Yj73 —+ ...

_ j_l — 5 j_l — in— j_l e
~F(YT) < F, (YT = F i1 (YT =0 -
Y~z Y1) — A Y72 =0

Cj : Ale — F/\%g(

avec F,; correspondant & une force de pression \J, g appliquée sur les triangles de

J
Avg

’endocarde du ventricule gauche a la position Y7~2. Nous avons vu au chapitre 3
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que M, dépendait de Y772 et de Y01,

Dans les expressions de C -1 et C; ci-dessus, nous avons considéré que seulement
le ventricule gauche était en phase isovolumique & l'itération j. Cependant, les ven-
tricules droit et gauche peuvent étre en phase isovolumique simultanément ou nomn.
Dans le cas ol un seul ventricule est en phase isovolumique lors de I'itération j, nous
obtenons les équations C -1 et C; ci-dessus, en changeant les roles des ventricules
si uniquement le Ventrlcule droit est en phase isovolumique. Dans le cas ol les deux
ventricules sont en phase isovolumique, les équations C j-1et C; deviennent :

2

Cin t A3 YT AGYI T AT
2 i ‘
- Fc(Yj_l) F 10 vd ™ 1(Y] 1) - Fpi(),vgfl (Yj_l) =0
Pyd vg
Cj : Ale — F/\j (Yj—%’Yio,ugfl) _ F (Y]_, Yo i 1) B Ale_% 0
e vd

(7.7)
avec 10,09 €t 10,4 respectivement les indices de début des phases isovolumiques des
ventricules gauche et droit. Dans un souci de simplification des notations, nous
considérons dans la suite des calculs que seulement le ventricule gauche se trouve
en phase isovolumique.

7.4.2.3 Discrétisation des équations du modéle direct - Récapitulatif

Pour éviter d’avoir & gérer des notations distinctes pour les différentes phases
et ainsi compliquer les calculs, nous introduisons des positions intermeédiaires Y/~ 2
pour les itérations de phases non isovolumiques, comme pour celles des phases iso-
volumiques. Pour chaque itération du cycle cardiaque, nous calculons donc les équa-
tions Cj_1 et C; définies par :

[N

Ci-4 AYI7E 4 AYI 4 AgYI2 4 AGYIE L

— j_l . . j—l _ i j—l _

= F(YT) -F, (YY) —F, (Y1) =0 -
Cj : Ale - Ale_% =0

si 'itération j ne correspond pas & une phase isovolumique et par l'équation 7.6
sinon.
La notation y = (Y?,...,Y"7) devient donc

y = (YO, Y2, Y, ... YNz, YN, (7.9)

7.4.3 Modéle adjoint discrétisé

La fonction cott discrétisée J doit étre minimisée sous la contrainte que les

1 1
positions successives YO, Y172, Y1 ..., YV 73 et YNf appartiennent bien a la tra-
jectoire du modeéle. Cette contrainte correspond aux équations C; (0 < j < Ny)
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et Cj_; (1 < j < Ny). Pour effectuer cette minimisation, nous introduisons le
2
Lagrangien discrétisé L :

Nf Nf
k k-1
L(y,p,0)=J+ Y <C;P >+Z<Ck_%,P 7 > (7.10)
k=0 k=1
avec p = (PO,PP%,...,PNf*%,PNf) les multiplicateurs de Lagrange corres-
1 1
pondant aux contraintes du modele C = (CY, C'~2,... CNi=2,CN), et 0 le

vecteur de paramétres a estimer. La notation < Cg, P*¥ > est un abus de langage
et correspond au produit scalaire de la partie gauche des équations Cy avec la
variable adjointe P¥. Cet abus de langage est conservé dans la suite du chapitre. Les
variables y, p et 0 sont considérées comme indépendantes. La fonction colt peut
prendre différentes formes, et celles-ci seront développées en détail au chapitre 8.
L’objectif est maintenant de minimiser ce Lagrangien.

L’utilisation du Lagrangien permet de passer d’'un probléme de minimisation
avec contraintes & un probléme de minimisation sans contraintes, puisque intro-
duites directement dans la fonction & minimiser. Les multiplicateurs de Lagrange
permettent de donner du poids au contraintes provenant du modéle, pour que la
minimisation de la fonction cofit ne s’effectue pas au détriment du respect de ces
contraintes. Nous devons maintenant trouver la solution (y*, p*, 6*) au probléme :

min L(y,p,0) (7.11)
(y:p,9)

Remarque

Dans notre cas, nous n’avons pas vraiment un probléme de minimisation sans
contrainte. Fn effet, il existe des contraintes de bornes sur les paramétres. Ces
contraintes ne sont pas prises en compte dans la formulation 7.11, mais nous
les prenons en compte lors de la minimisation de la fonction coiit en utilisant
Palgorithme L-BFGS de minimisation avec contraintes de bornes décrit dans
|Zhu 1997].

Une condition nécessaire pour que (y*, p*, 6*) soit solution du probléme 7.11 est
que le gradient du Lagrangien soit nul en (y*, p*,0*), soit :

oL _o, Y —=0 oL =0 (7.12)

@I(y*p*ﬁ*) %Ky*,p*,@*) ’ @I(Yﬁp*ﬂ*)

7.4.3.1 Dérivée du Lagrangien par rapport aux multiplicateurs de La-
grange

La dérivée du Lagrangien par rapport aux multiplicateurs de Lagrange p donne
les contraintes, c’est & dire les équations discrétisées du modéle direct.
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7.4.3.2 Dérivée du Lagrangien par rapport aux positions successives du
modéle

L’annulation des dérivées du Lagrangien par rapport aux positions successives
Y/ et Y/~3 du modeéle (conditions nécessaires pour que (y*, p*, %) soit solution du
probléme 7.11) donne le modéle adjoint discret [Gilbert 1991].

Les détails techniques correspondant aux calculs des dérivées du Lagrangien par
rapport aux positions du modéle sont donnés dans ’annexe A.

7.4.4 Dérivée du Lagrangien par rapport au vecteur de parameétres

Nous avons vu que 'annulation des dérivées du Lagrangien par rapport aux
positions successives nous donne le modéle adjoint discret. Celle par rapport aux
paramétres nous donne quant a elle le gradient de la fonction coat J par rapport
aux parametres :

aJ oL

T
Les variables Y, P, et 6 étant indépendantes, la dérivée du Lagrangien (équation
7.10) par rapport aux paramétres est donnée par :

(7.13)

_1
OL(Y,P.0) _ 8] +§’: 9 < Cy, P* > +§f:8< Cp P2 > _
00 06 o0 o9 '
k=0 k=1
Ny 4 Ny t oC
_oJ OCL k=1\ g1
— 69+kZ:0 <ae >P +; <ae >P > (7.15)

Nous verrons dans le paragraphe 8.1.3 que la fonction cotit considérée J ne dépend
pas des paramétres 6. Nous avons donc :

Ny 4 Ny t oC
oL(Y,P,0) 0Ck \ k=1\ Lp_1
—_— = — |P 2 |P e, )
=5 k§:0 (ae) +k§:1 ( 5 ) 2 (7.16)

Dans les paragraphes suivants, nous allons voir comment calculer les dérivées des
contraintes Cy, par rapport aux différents parameétres considérés.

Dérivée du Lagrangien par rapport au paramétre og.

Le paramétre “maximum de contraction” og correspond a la valeur vers
laquelle tend lintensité de la contraction lorsque l’élément contractile est en
contraction (voir paragraphe 3.3.4.1). Nous pouvons estimer un paramétre de
contraction global, c’est a dire comme étant le méme pour tous les sommets du
maillage considéré. Mais il est aussi possible d’estimer un paramétre de contraction
différent pour différentes zones du maillage, ou bien méme pour tous les sommets
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du maillage. La taille du vecteur de parameétre s’en trouvera agrandie d’autant. Par
“zones du maillage”, nous entendons un ensemble de sommets adjacents a U'intérieur
du volume tétraédrique.

Le parameétre o¢ n’apparait que dans la force de contraction qui n’est elle-méme
utilisée que dans les contraintes C,_1. La dérivée du Lagrangien par rapport au
paramétre og, qu’il soit global, par zones ou par sommet, est donc donnée par :

Ny k—1 L
IL(Y,P,0) Y P,0) Z <6FC (Y )>P,€2. (7.17)
= 80'0

Nous allons donc expliciter la dérivée de la force de contraction par rapport au
parameétre og, global ou par zones.

L’expression de la force de contraction est donnée par ’équation A.11.
L’équation 4.4 donne l'intensité de la contraction en fonction du temps. Au temps
t; = AT, I'intensité d’un sommet v; est donnée par :

0 sity < tq(vi)

oo(v;) <1 — ekATP('“i)(td(”i)_tj)> si contraction,

UC(Ui) - 1e (td(vi) <t < tr(’l)i)) (7'18)

o (v; ) ebrs (i) (tr (vi)—t5) si relaxation,
e (tr(vi) <))

avec tq(v;) et t.(v;) respectivement les temps de dépolarisation et de repolarisation
du sommet v;, karp(v;) et krs(v;) respectivement les taux de contraction et de
relaxation de ce sommet, og(v;) le maximum de contraction de ce sommet, et o, (v;)
I'intensité de la contraction atteinte & la fin de la contraction :

Ur(’Ui) _ UO(%‘) (1 _ ekATP(vi)(td(vi)—t§0)> (7.19)

avec t;-o le temps correspondant a la derniére itération pour laquelle le sommet v;
est en contraction ((t,(v;) — At) < téo < tr(v;)).

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre global oy.
L’équation A.12 donne la force de contraction f! = F.(3i...3i + 2) s’appliquant
sur le sommet v;. Le terme Z fé‘T ne dépendant pas du parameétre og, la
TkeM /v, €Tk
dérivée par rapport 4 og de la composante f! de la force de contraction est donnée

par :
of! 1 0oc(vi) -
c —— £l )
(60'0> 3 80’0 Z €Iy, (7 20)
TkEM/’UZ'GTk
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Pour obtenir la dérivée de la force de contraction par rapport au parameétre og
global, il faut donc dériver par rapport & op lintensité de contraction associée a
chaque sommet.

Lorsque nous passons en temps continu, nous pouvons remarquer que l'intensité
de la contraction o.(v;,t) est continue en oy Par ailleurs, les dérivées a droite et a
gauche aux instants t4(v;) et téo = t,(v;) sont égales. L’intensité de la contraction
est donc bien dérivable par rapport a oy.

La dérivée de I'intensité de la contraction du sommet v; au temps t; = jAt est

donnée par :
0 si tj < td(vi)
1 — ekarp(vi)(ta(vi)—t;) si contraction,
aac(viatj) _ 1€ (td(vi) <t; < tr(’Ui))
dog
<1 _ ek’ATP(Ui)(td(Ui)—t;-O)> ekrs (Vi) (tr(vi)—t;) si relaxation,
1€ (tr(vi) S tj)

(7.21)

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre oy par zones.

Lorsque nous considérons le parameétre og par zones, la dérivée des composantes
de la force de contraction correspondant & un sommet de la zone considérée est
identique & celle présentée précédemment. La dérivée des composantes correspondant
4 un sommet n’appartenant pas a la zone considérée est nulle.

Dérivée du Lagrangien par rapport au paramétre k,rp.

Comme dans le cas du paramétre maximum de contraction, le parameétre
karp peut étre considéré comme global ou par zones. Par ailleurs, seule la force de
contraction dépend de ce paramétre. Ainsi, comme pour le paramétre maximum de
contraction, la dérivée du Lagrangien par rapport au parameétre kapp est donnée
par :

Ny k—1
Y,P, Fo(Y
LY, P,6) § (a ol )>P’f—§. (7.22)
k=

" Okarp OkaTp

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre &k 7p global.
Comme pour le paramétre maximum de contraction, la dérivée de la composante
f! de la force de contraction est donnée par :

ach o 180’0(’01‘) i
( ) = 3 0karp > L. (7.23)

Okarp Tke M /v, €Tk
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la somme présente dans I’équation A.12 ne dépendant pas de karp.

Pour obtenir la dérivée de la force de contraction par rapport au parameétre karp
global, il faut donc dériver par rapport a k47p Uintensité de contraction associée a
chaque sommet.

Lorsque nous passons en temps continu, nous pouvons remarquer que l'intensité
de la contraction o.(v;,t) est continue en k4pp Par ailleurs, les dérivées a droite et
a gauche aux instants t4(v;) et t;-o = t,(v;) sont égales. L’intensité de la contraction
est donc bien dérivable par rapport & karp.

La dérivée par rapport a karp de 'intensité de la contraction du sommet v; au
temps t; = jAt est donnée par :

0 s1 tj S td('l)i)
9oe(vi tj) _ —00(v;) (ta(v;) — tj)ekarp@i)talvi)=t;) si contraction
Ok arp —0oo(vy)(ta(vi) — t& )ekATP(vi)(td(vi)ft;o)ek"RS(”i)(t"‘(”i)_ti) si relaxation

(7.24)

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre ks rp par
zones.

Ainsi que dans le cas du parameétre maximum de contraction, lorsque nous consi-
dérons le paramétre karp par zones, la dérivée (par rapport au paramétre karp
correspondant & une zone donnée) des composantes de la force de contraction cor-
respondant & un sommet de la zone considérée est identique & celle présentée pré-
cédemment. La dérivée des composantes correspondant & un sommet n’appartenant
pas a la zone considérée est nulle.

Dérivée du Lagrangien par rapport au paramétre kprg.

Comme dans le cas des deux paramétres précédents, le paramétre krg peut étre
considéré comme global ou par zones. Par ailleurs, seule la force de contraction
dépend de ce paramétre. Ainsi, comme pour les paramétres précédents, la dérivée
du Lagrangien par rapport au parameétre krg est donnée par :

IL(Y,P.0) all BFCYk1)>k1
=2 J)phos, 7.25
s (e 29

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre krs global.
Comme pour les paramétres précédents, la dérivée de la composante f! de la force
de contraction par rapport au parameétre krg global est donnée par :

e ) =2 fi (7.26)
C‘T ?
Okrs 3 Okrs TkeM /v, €Tk g
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la somme présente dans I’équation A.12 ne dépendant pas de kgg.

Pour obtenir la dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre krg
global, il faut donc dériver par rapport & krg I'intensité de contraction associée a
chaque sommet.

Lorsque nous passons en temps continu, nous pouvons remarquer que ’'intensité
de la contraction o.(v;,t) est continue en krg Par ailleurs, les dérivées a droite et &
gauche aux instants tg4(v;) et téo = t,(v;) sont égales. L’intensité de la contraction
est donc bien dérivable par rapport & krg.

La dérivée par rapport & krs de Uintensité de la contraction du sommet v; au
temps t; = jAt est donnée par :

0 si tj < td(vi)
0 sl contraction
0 it ’
doelvity) _ ie (ta(vi) < tj < tr(v7))
OkRs
o (03) (tr(v3) — t)eFrs i) (vi)=t;) si relaxation,
7€ (tT(Ui) S tj)

(7.27)

Dérivée de la force de contraction par rapport au paramétre krs par
zones.

Ainsi que dans le cas des parameétres précédents, lorsque nous considérons le para-
meétre krg par zones, la dérivée (par rapport au parameétre krg correspondant a une
zone donnée) des composantes de la force de contraction correspondant & un sommet
de la zone considérée est identique a celle présentée précédemment. La dérivée des
composantes correspondant 4 un sommet n’appartenant pas a la zone considérée est
nulle.

7.5 Algorithme de minimisation

L’algorithme de minimisation utilisé est I’algorithme L-BFGS-B? (“Limited me-
mory BFGS with bound constraints”) avec contraintes de bornes développé par
Ciyou Zhu, Jorge Nocedal et Richard Byrd |Zhu 1997]. Celui-ci a été développé pour
des systémes de grandes dimensions, pour lesquels le calcul de la matrice hessienne
est trop colteux en terme de temps de calcul. Cet algorithme requiert le gradient
de la fonction cott, approxime la Hessienne et prend en compte les contraintes de
bornes. Nous avons choisi cet algorithme dans l'optique de récupérer la hessienne
au long de 'estimation, principalement de maniére & :

e pouvoir calculer la précision de ’estimation obtenue & la fin de la minimisa-
tion ;

*http://www.eecs.northwestern.edu/ nocedal/1bfgsb.html


http://www.eecs.northwestern.edu/~nocedal/lbfgsb.html
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e prendre en compte la précision de ’estimation obtenue au long de ’estima-
tion. Cela nous permettra peut-étre de mieux gérer le test d’arrét suivant la
précision désirée.

Nous n’avons pas eu le temps de mettre cela en pratique, mais ce serait un grand

apport de pouvoir donner la précision de ’estimation obtenue.
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L’objectif de cette thése est la personnalisation du modéle électromécanique
pour la planification de thérapies telles que la pose de stimulateurs cardiaques
(pacemakers). De nombreuses études cliniques tentent de trouver les position-
nements des sondes ventriculaires, ainsi que les délais entre les impulsions des
différentes sondes, permettant une amélioration significative de la fonction car-
diaque [Singh 2010, Bax 2005]. 1l ressort de ces études que les emplacements
des sondes entrainant une amélioration de la fonction cardiaque varient selon les
patients. Par ailleurs, pour 30 a 40% des cas, la resynchronisation n’apporte rien
au patient, et enfin que les sites utilisés habituellement en clinique ne sont pas
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forcément les plus adaptés [Derval 2010]. La demande des cardiologues pour une
recherche efficace de la (ou des) positions des sondes ventriculaires permettant
une amélioration significative de la fonction cardiaque est donc grande. De plus,
il existe un besoin de sélectionner les patients pour lesquels la resynchronisation
cardiaque apportera réellement une amélioration de la fonction cardiaque. La
construction d’un modéle électromécanique de coeur personnalisé suivant chaque
patient répond & cette demande. En effet, des stimulations peuvent étre simulées &
différentes positions et avec des délais donnés entre les impulsions. L’amélioration
de la fonction cardiaque simulée est ensuite quantifiée. Enfin, le positionnement de
la, sonde peut étre optimisé pour chaque patient. Mais pour cela, le modéle doit
étre personnalisé, c’est a dire adapté a chaque patient, et son caractére prédictif
sur des indices cliniques tels que la fraction d’éjection ou les dérivées maximum et
minimum de la pression du VG par exemple, doit étre évalué. Dans ce chapitre, nous
personnalisons le modéle électromécanique présenté aux chapitres 3 et 4 a partir
de données synthétiques et de données cliniques pour lesquelles nous disposons
de la mesure de la pression du VG ainsi que de données électrophysiologiques
correspondantes.

Obtenir un modéle personnalisé nécessite d’estimer, outre ’anatomie du
patient et les paramétres du modéle électrophysiologique, les paramétres méca-
niques actifs. Cette estimation est effectuée en minimisant, par rapport a ces
paramétres, une fonction colit comparant le mouvement simulé au mouvement
visible dans la séquence d’images volumiques disponible. Le chapitre précédent
décrit lalgorithme de minimisation utilisé et une méthode, nommée méthode
adjointe, pour calculer le gradient de la fonction cotit par rapport aux parameétres.
Dans ce chapitre, nous couplons ces deux parties pour estimer, & partir des données
images, les paramétres mécaniques actifs du modéle électromécanique.

Tout d’abord, nous présentons les différentes stratégies d’estimation de
ces parameétres, ainsi que les fonctions colt considérées et les parameétres estimés.
Puis, dans une deuxiéme partie, le gradient calculé par la méthode adjointe est
testé pour s’assurer de sa validité dans les différentes stratégies. Dans une troisiéme
partie, 'estimation de paramétres est effectuée dans le cas synthétique, et les
efficacités des stratégies considérées sont étudiées. Enfin, 'estimation de paramétres
est effectuée sur des données cliniques.

8.1 Stratégies d’estimation des paramétres mécaniques

8.1.1 Notations

Pour simplifier la lecture du manuscrit, nous utilisons les notations suivantes :
e VG et VD : ventricules respectivement gauche et droit;

e MSP : modéle sans phase;
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e MAP : modéle avec phases;

PEFI : positions estimées grace aux forces image ;

PSVG : positions simulées des sommets de la surface du VG

PVG : positions simulées des sommets de tout le VG.

8.1.2 Paramétres estimés

Les parameétres estimés sont, selon les cas, une partie ou ’ensemble des para-
metres suivants :

e les parameétres maximum de contraction, global (og) ou par zones. Les zones
considérées sont principalement le VG, le VD et la zone correspondant aux
cicatrices. Les zones AHA sont aussi prises en compte. Les parameétres de
maximum de contraction correspondant au VG, VD et aux cicatrices sont
notés respectivement oy g0 00q4 €6 00,3

e les taux de contraction et de relaxation karp et krg, globaux ou par zones.

8.1.3 Fonctions cofit

L’estimation des paramétres mécaniques du cceur & partir de données images
consiste a trouver les paramétres pour lesquels le mouvement du muscle cardiaque
correspond “au mieux” a celui observé dans les images. Pour comparer ces mouve-
ments, nous pouvons :

e utiliser le résultat de l'estimation du mouvement présentée dans le chapitre 6.
Ainsi, la comparaison s’effectuera entre les positions simulées par le modéle
et celles estimées grace au modéle déformable pro-actif;

e comparer directement la position du maillage correspondant & une image
et celle-ci, en utilisant les recherches d’appariements décrites au para-
graphe 6.3.3.

La deuxiéme solution est plus intéressante, puisqu’elle ne nécessite pas d’estimation
du mouvement préliminaire. Cependant, il peut arriver au cours de la minimisation
que les paramétres soient éloignés des paramétres recherchés. Ainsi, la position
du maillage peut ne pas étre proche des contours de l'image, et la recherche
d’appariement devient plus incertaine.

Dans les deux cas, la fonction colit peut porter sur chaque pas de temps,
ou bien uniquement sur les positions correspondant aux images de la séquence
ciné-IRM :

e fonction colit portant sur chaque pas de temps :

e comparaison des positions simulées Y* aux positions Yf%l issues de
Pestimation de mouvement & partir des forces image :

Ny
1
J = 3 Z YY" =Y (8.1)
k=1
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e interpolation des distances du sommet v; de la surface du coeur consi-
dérée de position Y¥ avec ses appariements Zﬁimgp et Zﬁimgs dans les
images respectivement précédant (imgp) et suivant (imgs) le pas de

temps considéré :

Ny N, N,
1
=50 (U =) Yo IYE = 2, 1P + D IYF = 2, 12)),
k=1 i=1 i—1

(8.2)

avec Ny le nombre de sommets des surfaces considérées.

e fonction colit portant uniquement sur les positions correspondant aux m
images de la séquence 4D :

e comparaison des positions simulées Y* aux positions de référence Yfé I
issues de l’estimation de mouvement & partir des forces image, ceci
uniquement aux temps correspondant aux m images :

1 m
J=5 DIV =Y (83)
k=1

e comparaison de la position Y; du sommet v; et de celle de ’appariement
Zf de ce sommet dans 'image k, 1 <k <m:

Ny N

T= S IvE - (8.4)

k=1 1i=1

Les positions issues de ’estimation de mouvement aux pas de temps intermé-
diaires et les interpolations des distances entre les positions des sommets simulées et
leurs appariements dans les images précédant et suivant le pas de temps considéré
dépendent fortement du modeéle et de I'interpolation choisie. Nous préférons donc,
dans un premier temps, nous restreindre aux instants des images, et réintégrer
ensuite l'information des pas de temps intermédiaires si celles des instants corres-
pondant aux images ne suffit pas pour estimer les différents parameétres considérés.

Enfin, pour tester lestimation de paramétres, des données synthétiques
ont été créées. Les parameétres utilisés pour la simulation de référence sont indiqués
dans la premiére colonne du tableau 8.1. La fonction cotit la plus simple utilisée est
la comparaison des positions simulées aux positions de la simulation de référence,
ceci aux instants des images seulement.

8.1.3.1 Dérivées de la fonction cofit par rapport aux positions

Le calcul des dérivées par rapport aux positions des fonctions cott comparant
les positions simulées & celles de référence ou estimées grace aux forces image est
fait aisément.
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Simulation de Initialisation Tests Initialisation
référence Gradients Estimation
Durée cycle 0.86 0.86 0.86
oo, 0.1 0.06 0.085
oo, 0.08 0.065 0.06
oo, 0.065 0.075 0.075
karp global 40 20 20
krs global 30 10 20
Paramétres sigmoides
pression remplissage pour les
VG et VD
Po, i et Poy i, 12 et 3.75 12 et 3.75 10 et
aea (gauche et droit) 2.5 2.5 1.5
taa (gauche et droit) 0.03 0.03 0.08
tia (gauche et droit) 0.2 0.2 0.2
Pression aortique 90 90 100
Pression pulmonaire 14 15
Windkessel oui non non
E (isotrope/anisotrope) 75000/25000 75000/25000 75000/25000
v 0.47 0.47 0.47
amortissement 6000 6000 6000

TAB. 8.1 : Paramétres utilisés pour la simulation de référence, les tests du gradient et
Iinitialisation de ’estimation. Ces paramétres sont décrits dans les chapitres 3 et 4. Les
unités sont donnés dans le tableau 4.1, excepté pour les pressions qui sont données ici en
mmHg.

Pour les dérivées des fonctions cotit utilisant les appariements des positions si-
mulées dans l'image, ces derniers peuvent dépendre de la position du maillage. En
effet, dans le cas d’appariements recherchés suivant la normale, ces appariements
dépendent de la normale au maillage au sommet considéré, et ainsi, doivent étre
dérivés par rapport & la position du maillage. Pour éviter de dériver la normale au
maillage, nous utilisons seulement des appariements obtenus griace & des techniques
de mise en correspondance de blocs (“block-matching”). En effet, ces techniques, dé-
crites au paragraphe 6.3.3.2 sont basées sur des mesures de similarité entre les carrés
des intensités des blocs autour des voxels proches du sommet considéré et de ceux
du bloc de référence associé & ce sommet dans la premiére image de la séquence. Les
voxels considérés sont ceux contenus dans un espace de recherche entourant le voxel
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dans lequel est situé le sommet considéré. Si la position de ce sommet v; bouge de
dY;i, le voxel contenant ce sommet reste toujours le méme et ainsi I’appariement
trouvé reste identique aussi. Ainsi, la dérivée de la position de ’appariement par rap-
port a la position est nulle. C’est pourquoi nous choisissons d’utiliser uniquement
les forces image basées sur des appariements de région.

8.1.3.2 Unité des fonctions cott et de ses gradients

Les positions étant en mm, les différentes fonctions cotit sont toutes en mm?.

Les unités des gradients des fonctions cofit par rapport aux parameétres maximum
de contraction og, taux de contraction karp et taux de relaxation krg sont respec-

tivement égales & mm2. MPa~!, mm?.s et mm?.s.

8.1.4 Commande électrique

Nous nous intéressons dans cette thése uniquement & ’estimation des paramétres
mécaniques actifs. Bien que la commande électrique soit trés influente sur le mouve-
ment, et donc sur ’estimation des paramétres mécaniques, nous considérons dans un
premier temps, pour simplifier le probléme, que la commande électrique est connue.

Données synthétiques

Dans le cas des données synthétiques, nous prenons comme commande électrique
celle obtenue & partir de la simulation de référence. Dans un premier temps, cette
commande est directement injectée dans I’estimation, sans ajout de bruit. Dans un
deuxiéme temps, nous générons différentes commandes pour lesquelles le temps ini-
tial de la vague électrique, la conductivité ou encore ’anisotropie ont été successive-
ment modifiés (avec une erreur relative d’environ 20%). Ces différentes commandes
sont appliquées en entrée de ’estimation de parametres. Ceci nous permet d’obtenir
des tout premiers résultats sur I'influence d’erreurs sur la commande électrique sur
les paramétres estimés.

Données cliniques

Dans le cas des données cliniques, nous prenons comme entrée la commande esti-
mée décrite au paragraphe 6.2.2.2. Les temps de dépolarisation et de repolarisation
estimés correspondent au maillage 4 valves. Comme nous utilisons pour l'instant
le maillage 2 valves pour 'estimation de paramétres, nous projetons les temps de
dépolarisation et de repolarisation estimés du maillage 4 valves sur le maillage 2
valves.

8.1.5 Estimation des paramétres d’un modéle identique a celui uti-
lisé pour la simulation de référence

Les deux paragraphes suivants présentent l’estimation des paramétres méca-
niques actifs d’'une simulation de référence obtenue avec un MAP et en modélisant
les pressions aortiques et pulmonaires avec le modéle de Windkessel & trois éléments.
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Le modéle dont nous estimons les paramétres n’est cependant pas le méme que
celui ayant généré la simulation de référence. En effet, nous nous intéressons
tout d’abord au MSP, puis au MAP mais sans modéle de Windkessel (qui n’est
pas encore rajouté dans l'estimation). Nous avons choisi de garder le modeéle de
Windkessel dans la simulation de référence pour se rapprocher du cas clinique, o
la pression aortique ou pulmonaire lors de ’éjection du ventricule correspondant
n’est pas constante.

Cependant, l'erreur modéle introduite perturbe l'estimation des paramétres
considérés. Pour évaluer l'estimation des parameétres mécaniques actifs, il vaut
mieux minimiser ’erreur modéle en prenant en compte le méme modéle pour la
simulation de référence et pour l'estimation. Nous générons donc une simulation
de référence avec le MAP et sans modéle de Windkessel. Et nous estimons les
parametres mécaniques actifs og,, 0o,, 0o, et karp et krs globaux avec le MAP et
sans modéle de Windkessel et en utilisant une fonction cott comparant les positions
des sommets de tout le myocarde aux positions de référence correspondantes.

8.1.6 Estimation des paramétres d’un modéle sans phases

Pour quelques données cliniques, nous disposons, en plus des données images,
de la mesure de la pression du VG au cours du cycle cardiaque. Nous avons préféré
dans un premier temps ne pas utiliser un critére mélangeant plusieurs types de
données, par exemple dans notre cas, des données de position et des données
de pression. Nous utilisons ces données de pression pour estimer les parameétres
mécaniques correspondant au VG et ainsi les utiliser ensuite comme initialisation
dans 'estimation avec le modéle avec phases. Pour cela, comme nous le décrirons
dans le paragraphe 8.3.2, nous estimons les paramétres mécaniques considérés en
utilisant notre modéle électromécanique, mais en 6tant les phases, et en prenant
comme entrées la commande électrique estimée et la pression du ventricule gauche
que nous appliquons directement sur I’endocarde du ventricule gauche.

Comme nous ne disposons pas de données de pression pour le VD, la
pression dans ce ventricule n’est donc pas simulée, mais fixée & la pression dans
Doreillette droite. Or, les paramétres mécaniques actifs dépendent aussi de la pres-
sion dans le ventricule, puisque la montée en pression contrebalance la contraction
pour garder le volume du ventricule constant lors des phases isovolumiques. Nous ne
pouvons donc pas estimer les paramétres mécaniques correspondant & ce ventricule
dans le cas o 'estimation se fait sans phase et sans pression en entrée. La fonction
colit est donc restreinte soit aux positions du ventricule gauche, soit aux positions
des surfaces correspondant au ventricule gauche.

Cette estimation avec un modele sans phase et en prenant comme entrées
la commande électrique et la pression du ventricule gauche est testée dans les cas
synthétiques et cliniques.
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8.1.7 Estimation des paramétres d’'un modéle avec phases

L’estimation du modéle sans phase comporte plusieurs inconvénients. Tout
d’abord, les paramétres mécaniques actifs correspondant au VD ne sont pas estimés.
Puis, les paramétres estimés correspondent au modéle sans phase, et méme si nous
les utilisons ensuite dans le modéle avec phases pour simuler le mouvement, ils ont
été estimés pour que le mouvement généré avec le modéle sans phase et la pression
du VG en entrée soit proche du mouvement observé dans 'image. Le mouvement
simulé avec le modéle avec phases et les paramétres estimés peut donc ne plus
correspondre au mouvement observé.

L’estimation des paramétres du modéle avec un modeéle avec phases est
intéressante pour estimer les paramétres de toutes les zones, méme le VD, et pour
obtenir la montée en pression des ventricules au cours des phases isovolumiques.
Nous tentons d’estimer certains parameétres mécaniques actifs du modéle avec
phases & partir des données images synthétiques ou cliniques.

Puis, nous comparons les pressions simulées avec le modeéle dont certains
parameétres mécaniques auront été estimés et les pressions soit récupérées de
la simulation de référence (dans le cas synthétique), soit mesurées (dans le cas
clinique).

8.2 Tests du gradient

Le test du gradient, décrit dans le paragraphe 5.4.5, permet de vérifier I'exacti-
tude du gradient calculé par la méthode adjointe. Comme nous testons différentes
stratégies d’estimation (modéle sans/avec phases) et différentes fonctions cout (ap-
pariements, positions sur toutes les surfaces, positions de tous les sommets du
maillage, positions correspondant uniquement au VG...), nous avons effectué ce test
dans différents cas :

e modéle sans phase et comparaison aux 25 instants définis dans le para-
graphe 7.2.1 des positions simulées avec les positions de références issues
de la simulation de référence. Deux fonctions cotit sont testées :

e les positions de tous les sommets appartenant au VG sont prises
en compte;

e seulement les positions des sommets de la surface du VG sont prises
en compte.

Nous avons choisi d’effectuer ces tests en prévision de 'estimation des para-
meétres actifs du modéle sans phase et en utilisant comme entrée les données
de pression du ventricule gauche. Dans ce cas, uniquement les sommets cor-
respondant a la surface (ou a 'ensemble) du VG sont pris en compte, puisque
les parametres du VD ne sont pas estimés (voir paragraphe 8.1.6).
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e modéle sans phase et fonction cott basée sur les appariements. La séquence

d’images utilisée est une séquence synthétique obtenue & partir de la simu-
lation de référence (voir paragraphe 7.2.1). Dans ce cas, différentes fonctions
colit ont été testées :

e tous les sommets de toutes les surfaces du myocarde sont pris en
compte. Nous comparons donc les positions simulées de ces sommets
aux instants des images et leurs appariements dans les images corres-
pondantes;

e uniquement les sommets des surfaces correspondant au VG sont
prises en compte. Nous comparons donc les positions simulées de ces
sommets aux instants des images et leurs appariements dans les images
correspondantes ;

e modéle avec phase et comparaison aux 25 instants définis dans le para-
graphe 7.2.1 des positions simulées avec les positions de références issues
de la simulation de référence. Deux fonctions coiit sont testées :

e les positions de tous les sommets sont prises en compte ;

e seulement les positions des sommets de la surface du VG sont
prises en compte. Nous avons choisi de ne considérer qu’'une partie de
la surface totale du myocarde pour le cas ot seulement certaines surfaces
seraient prises en compte dans lestimation (par exemple, la confiance
dans les données correspondant aux autres surfaces serait trop faible
pour prendre en compte celles-ci).

Pour chacun de ces cas, nous avons effectué le test du gradient :

e en étant “loin” du minimum, c’est a dire que les paramétres utilisés lors

de ces tests de gradient sont sensiblement différents de ceux ayant permis
de générer la simulation de référence, que ce soient les paramétres testés ou
encore les paramétres non testés. Les paramétres utilisés lors de ces tests de
gradient sont donnés dans le tableau 8.1;

en étant “proche” du minimum, c’est a dire que les paramétres utilisés lors
de ces tests de gradient sont égaux aux paramétres de référence, que ce soient
les paramétres testés ou ceux non testés. La seule différence de paramétres
correspond aux paramétres du modéle de Windkessel, puisque celui-ci n’est
pas utilisé dans ’estimation, et donc dans les tests du gradient.

Enfin, ces tests du gradient ont été effectués en considérant successivement les

parameétres :
e maximum de contraction global og;
e maximum de contraction correspondant & la zone des cicatrices, o, ;
e taux de contraction global karp;

e taux de relaxation global krg ;
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8.2.1 Reésultats

Les tableaux B.1 & B.10, situés en appendice, donnent les résultats des différents
tests de gradient présentés au paragraphe précédent. Nous rappelons que le test du
gradient consiste a évaluer la limite de v(«) lorsque « tend vers 0, avec v(«) donné
par :

J(O+ ad) — J(0)

=1—- .
v(@) a<Vl,d> (8.5)

avec J la fonction coiit considérée, Vg J le gradient calculé grace a la méthode de
I’état adjoint et d égal au vecteur dont les composantes sont nulles en dehors de
celle correspondant au paramétre testé. Cette quantité doit tendre vers 0 quand «
tend vers 0.

Remarques

Dans ces tableaux, il existe une différence entre les fonctions cotit pour les
parameétres g global et les autres parametres. Celle-ci vient du fait que pour les
autres parameétres, des zones avec différents og ont été prises en compte, tandis
que dans le cas du test du gradient pour o global, tout le maillage a le méme
parameétre og.

Par ailleurs, dans les tableaux B.1 a4 B.3 et B.6 & B.7, situés en appendice, la
différence entre la fonction cotit dans le cas du test du gradient pour og, et les
autres fonctions cotit provient d’une initialisation différente (résultant d’une erreur
d’initialisation). En effet, dans le cas og,, les parameétres karp et krg globaux ont
été fixés respectivement a 40 et 30, contrairement aux autres tests, dans lesquels
ils sont égaux & 20 et 10. Enfin, une autre erreur d’initialisation a été commise
pour le test du gradient concernant le parametre krg dans les tableaux B.7 et B.9,
situés en appendice : les paramétres concernant la contraction auriculaire sont
ceux utilisés pour l'initialisation de ’estimation, et non pas ceux donnés dans la
deuxiéme colonne du tableau 8.1.

La Figure 8.1 représente les valeurs de |v(«)| pour «a tendant vers zéro.
L’abscisse peut se lire de la droite vers la gauche (o diminuant). Ce résultat
est typique des tests de gradient. Lorsque « diminue, |v(«)| diminue aussi. Cela
provient du fait que dans 'approximation de Taylor, 'erreur de troncature diminue.
Puis, pour des valeurs de |v(«)| trop petites, |v(a)| augmente, du fait des erreurs de
précision. Si v(a) tend vers zéro quand « tend vers zéro, le test du gradient permet
d’affirmer que le gradient calculé par la méthode adjointe est correct. Nous pouvons
en conclure, d’aprés les tableaux B.1 a B.4 situés en appendice, que les gradients
par rapport aux paramétres og global, oq., karp et krs globaux sont corrects dans
le cas du MSP et des fonctions cofit basées sur les positions des sommets de la
surface du VG ou bien de tout le VG. Et cela, pour des initialisations “proches” ou
“tloignées”.
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FiG. 8.1 : Evolution de |v(«a)| en fonction de a pour le paramétre karp. MSP et fonction
cout correspondant aux PSVG.

Par ailleurs, la comparaison des tableaux B.1, B.2, B.7, B.8 aux tableaux
respectifs B.3, B.4, B.9, B.10 montre qu’en régle générale, les valeurs de v(«) sont
plus élevées lorsque plus de positions sont prises en compte dans la fonction coft.
Ceci peut s’expliquer par le fait que plus de positions entrainent plus d’erreurs
de précision. En effet, lorsqu’une erreur est commise au cours de la résolution du
modeéle adjoint, cette erreur est amplifiée tout au long de cette résolution. Ainsi,
il est trés important de bien gérer cette précision, notamment dans I’écriture et la
lecture des fichiers de données. En effet, le calcul du modéle adjoint et des gradients
nécessitent la connaissance de différentes variables, telles que les positions et les
intensités de contraction a chaque pas de temps par exemple. Ces valeurs sont donc
stockées dans des fichiers au long de la simulation directe. Si la précision de cette
écriture, ainsi que la précision de la lecture de ces fichiers ne sont pas suffisantes, les
erreurs de précision commises s’intégrent tout au long de la résolution du modéle
adjoint et du calcul des différents gradients et donnent lieu a une erreur sur le
gradient. Stocker les variables de la simulation directe et de celle du modéle adjoint
avec une grande précision a un coit de mémoire non négligeable, mais qui n’est pas
dans notre cas prohibitif.

De plus, les tests de gradient effectués en considérant la fonction coiit
basée sur la comparaison entre les positions simulées et leurs appariements trouvés
dans les images de la séquence 4D indiquent qu’il existe une erreur dans le calcul
du gradient par la méthode adjointe (tableaux B.5 et B.6). La Figure 8.2 représente
|v(a)| en fonction de . Pour des parametres “éloignés”, |v(«)| tend bien vers zéro,
mais n’est pas correct pour a égal & 107%. Pour des paramétres “proches”, |v(a)|
ne tend pas vers zéro. Ceci peut s’expliquer par le fait que lorsque le paramétre 6;
est remplacé par 0; + «, cela engendre une modification des positions simulées des
sommets qui se trouvaient & la limite entre deux voxels, et ainsi un changement
du voxel associé au sommet, et un appariement qui peut devenir différent de celui
trouvé lorsque 0 = 6;. La différence de position entre ces deux appariements est
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plus ou moins élevée en fonction de la résolution de l'image. C’est pourquoi la
fonction colit peut varier beaucoup en rajoutant o au paramétre 6, et ainsi le
gradient calculé par Taylor varie lui aussi beaucoup. Ces variations du gradient
calculé par Taylor entrainent une variation de v(a). Au vu de ces résultats, nous
décidons donc de ne considérer que des fonctions cotit basées sur des positions de
références ou estimées grace aux forces image. Nous ne présentons donc pas le test
du gradient dans le cas du MAP et en utilisant une fonction cotit comparant les
positions simulées & leurs appariements correspondants.

10%

10t {

|v(a)] 107 ]

1073 4

10°° T T T
10710 108 10°¢ 104 1072

Fic. 8.2 : Evolution de |v(a)| en fonction de o pour le paramétre og global. MSP et
fonction cott correspondant aux appariements de la surface du VG. Les parameétres sont
“éloignés” (trait plein, bleu) ou “proches” (tirets, magenta)

Les tableaux B.7, B.8, B.9 et B.10 présentent les résultats du test du gradient
dans le cas du modele avec phases. La Figure 8.3 montre I’évolution de |v(a)| en
fonction de o pour le parameétre oy global. Le test du gradient n’est pas correct
dans le cas de paramétres “éloignés”, mais il le devient dans le cas de paramétres
“proches” de ceux de la simulation de référence. Cela démontre que plusieurs tests
du gradient correspondant & différentes initialisations de paramétres doivent étre
effectués pour s’assurer de la validité du modéle adjoint, ceci afin de tester le plus
de branches possibles du code direct. Dans le cas du modeéle avec phase, il semble
qu’il existe une erreur systématique qu’il faudrait corriger. Cependant, 1’erreur entre
les gradients calculés par la méthode adjointe et par Taylor n’apparait (d’apres ce
que nous avons pu voir pendant les tests de gradient) que pour des paramétres plus
éloignés des parameétres de la simulation de référence. Par ailleurs, I’erreur n’étant
pas trop importante lorsque les paramétres sont éloignés de ceux de la simulation
de référence (~ 0.15), nous pouvons espérer que le gradient calculé par la méthode
adjointe permettra de converger vers le minimum, et ainsi de se rapprocher des
paramétres pour lesquels les tests de gradient sont corrects. Cependant, il serait
préférable de finir par identifier 1’(ou les )erreur(s) a l'origine de la défaillance du
test du gradient dans le cas du modéle avec phases.
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Fic. 8.3 : Evolution de |v(a)| en fonction de o pour le paramétre o global. MAP et
fonction cott correspondant aux PSVG. Les paramétres sont “éloignés” (trait plein, bleu)
ou “proches” (tirets, magenta).

8.3 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans le
cas synthétique

Les tests du gradient ont montré d’une part que le gradient calculé grace au
modeéle adjoint dans le cas du MSP semble correct, et, d’autre part, que celui
calculé dans le cas du MAP est proche du gradient calculé par 'approximation de
Taylor, méme si des erreurs subsistent. [’étape suivante est la minimisation d’une
fonction cott grace a l'algorithme de minimisation présenté au paragraphe 7.5,
auquel le gradient calculé par la méthode adjointe est fourni.

Comme décrit dans le paragraphe 8.1.5, nous commencgons par évaluer
I’estimation des parameétres mécaniques actifs lorsque 'erreur modéle est nulle. La
simulation de référence utilisée a été générée avec le MAP, mais sans modéle de
Windkessel. Le modéle utilisé pour ’estimation est ce méme modéle. La fonction
colt compare, aux instants des mg images, les positions simulées de ’ensemble du
myocarde aux positions de référence correspondantes.

Puis, nous estimons les paramétres mécaniques actifs de la simulation de
référence présentée dans le paragraphe 7.2.1. Quelques parameétres de cette simu-
lation de référence sont donnés dans le tableau 8.1. Nous estimons tout d’abord
différents paramétres en utilisant le MSP. Puis, nous utilisons le MAP, mais sans
modéle de windkessel pour la modélisation de la pression dans l'aorte et dans
I’artére pulmonaire. Ces pressions sont fixées & une valeur donnée.

Les paramétres initiaux utilisés pour l'estimation sont donnés dans le ta-
bleau 8.1, troisiéme colonne. Dans un premier temps, nous avons choisi de ne faire
varier que peu de paramétres non estimés par rapport aux parameétres correspon-
dants dans la simulation de référence. Ainsi, en ce qui concerne les parameétres non
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estimeés, seulement des paramétres de pression sont différents de la simulation de
référence, que ce soit pour la pression dans les oreillettes ou pour les pressions aor-
tique et pulmonaire, fixées a des valeurs données alors que la simulation de référence
les modélisent grace au modeéle de Windkessel & trois éléments. Les orientations
des fibres, le module de Young, les conditions d’attache du coeur au niveau de la
base, ainsi que la commande électrique sont fixés & leurs valeurs de référence. Dans
un deuxiéme temps, nous faisons varier ces derniers paramétres pour quantifier
I'impact de ces variations sur les paramétres et le mouvement estimés grace au MAP.

Pour chaque estimation, les fonctions cott, les gradients, les paramétres
et l'erreur relative sur ces parameétres, initiaux et finaux, seront donnés. L’erreur

10(0) = Ore (1)]
Orer(i)

relative s’écrit :

Erreur(6(i)) = (8.6)

8.3.1 Modéle identique a celui ayant généré la simulation de réfé-
rence

Dans ce paragraphe, nous nous basons sur une simulation de référence générée
avec le MAP, mais sans windkessel. Le modéle utilisé pour ’estimation est iden-
tique. La fonction cott considérée compare les positions simulées et les positions
de référence (non bruitées) & ms = 25 instants. Ces instants sont les mémes que
ceux donnés dans le paragraphe 7.2.1. Les paramétres de référence, ainsi que les
paramétres initiaux lors de I’estimation sont donnés dans le tableau 8.2.

oo, oo, 00y karp krs

Parameétres de référence 10.0 1072 8.01072 6.51072 40 30

Paramétres initiaux 851072 6.01072 851072 20 20

TAB. 8.2 : Parameétres de référence et parameétres initiaux lors de 'estimation de ceux
du MAP sans modéle de Windkessel, identique & celui ayant généré la simulation de
référence.

Tout d’abord, nous estimons les parameétres og pour les trois zones correspondant
au VG, au VD et a la zone des cicatrices. Puis, nous estimons le taux de relaxation
global. Ensuite, le taux de contraction global est estimé. Dans une quatriéme par-
tie, ces deux paramétres sont estimés simultanément. Enfin, nous estimons les cing
parameétres (oo pour les trois zones, karp et krs globaux) ensembles.

8.3.1.1 Estimation des maximum de contraction par zones

Dans ce paragraphe, nous estimons les parameétres oy pour les trois zones cor-
respondant au VG, au VD et a la zone des cicatrices. Les paramétres estimés et les
erreurs relatives finales sont donnés dans le tableau 8.3.
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oo, 00 0o,
Parametres estimés  10.001 1072 8.0007 1072  6.5005 02
Erreur relative finale 0.014% 0.009% 0.008%

TaB. 8.3 : Paramétres de référence et initiaux lors de Pestimation de ceux du MAP sans
modeéle de Windkessel, identique a celui ayant généré la simulation de référence.
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Fi1G. 8.4 : (a) Evolution de la fonction cofit moyennée au cours de ’estimation des para-
metres og par zones. Le modéle utilisé dans I’estimation est identique a celui ayant généré
la simulation de référence (MAP sans Windkessel). (b) Zoom de (a).

Les évolutions de la fonction cotit, des paramétres estimés et des gradients de la
fonction cotlit par rapport & ces parameétres au long de la minimisation sont repré-
sentées sur les Figures respectivement 8.4, 8.5 (a) et (b).
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F1G. 8.5 : Evolution des paramétres (a) et des gradients de la fonction cotit par rapport a
ces paramétres (b) lors de 'estimation des o par zones. Le modéle utilisé dans I’estimation
est identique & celui ayant généré la simulation de référence (MAP sans Windkessel).

Les paramétres og par zones ont trés bien été estimés. Ils ont convergé, ainsi que

la fonction cofit, en quatre itérations.
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8.3.1.2 Estimation du taux de relaxation global

Dans ce paragraphe, nous estimons le parameétre krg global. Tous les autres para-
métres sont fixés aux valeurs de référence. Le parameétre krg estimeé est de 29.94s~ 1,
et Verreur relative finale est égale a4 0.19%.

Les évolutions de la fonction coiit, de krg estimé et du gradient de la fonction
cout par rapport a krg au long de la minimisation sont représentées sur les Figures
respectivement 8.6, 8.7 (a) et (b).
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F1G. 8.6 : (a) Evolution de la fonction cott moyennée au cours de I'estimation de krs
global. Le modéle utilisé dans 'estimation est identique & celui ayant généré la simulation
de référence (MAP sans Windkessel). (b) Zoom de (a).
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Fi1G. 8.7 : Evolution de krs (a) et du gradient de la fonction cott par rapport a krs (b)
lors de lestimation de ce paramétre. Le modéle utilisé dans 'estimation est identique &
celui ayant généré la simulation de référence (MAP sans Windkessel).

Le paramétre kprs global a bien été retrouvé. L’estimation a convergé en six
itérations.
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8.3.1.3 Estimation du taux de contraction global

Dans ce paragraphe, nous estimons le paramétre karp global, les autres
parameétres étant fixés aux valeurs de référence.

Les évolutions de la fonction cott, de karp et du gradient de la fonction
coit par rapport & k4rp au long de la minimisation sont représentées sur les
Figures respectivement 8.8, 8.9 et 8.10.

40

N my

0 LA B B B B B B B B B B B B B B B B B R B B B
0 2 4 6 8 10 12

itérations minimisation

Fic. 8.8 : Evolution de la fonction cotit moyennée au cours de Pestimation de karp
global. Le modéle utilisé dans ’estimation est identique a celui ayant généré la simulation
de référence (MAP sans Windkessel).
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Fic. 8.9 : Evolution de karp lors de lestimation de ce paramétre. Le modéle utilisé

dans lestimation est identique & celui ayant généré la simulation de référence (MAP sans
Windkessel).

Le paramétre karp estimé est de 20.00 s_l, bien différent de celui de référence
égal a 40 s7!. Cela s’explique par le fait que le gradient de la fonction cotit par
rapport au paramétre karp n’est pas correct a l'instant initial. La Figure 8.11 re-
présente la fonction colt sur la plage de valeur dans laquelle évolue karp. D’apreés
cette figure, il est évident que le gradient de la fonction cott par rapport & karp
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en karp = 20 (parameétre initial) est négatif. Cependant, le gradient calculé par la
méthode de 1'état adjoint est positif en karp = 20 (voir Figure 8.10). La deuxiéme
valeur que prend ka7p lors de la minimisation est 1 s~L. Pour cette valeur, le gradient
calculé par la méthode adjointe est négatif, ce qui correspond bien & I’évolution de la
fonction cotit selon k47p, représentée sur la Figure 8.11. Le gradient en karp = 20
étant positif et celui en karp = 1 étant négatif, la minimisation cherche ensuite le
paramétre karp dans lintervalle [1,20] et finit par estimer celui-ci a 20 s=!. Cet
exemple montre I'importance de fournir un gradient correct a l’algorithme de mini-
misation. Nous avions vu au paragraphe 8.2 que le test du gradient dans le cas du
MAP n’était pas parfait. Les erreurs commises dans le code adjoint pour le calcul
du gradient n’ont malheureusement pas été identifiées pour l'instant.
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F1G. 8.10 : Evolution du gradient de la fonction cott par rapport & karp lors de l'estima-
tion de ce paramétre. Le modéle utilisé dans ’estimation est identique & celui ayant généré
la simulation de référence (MAP sans Windkessel).
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F1a. 8.11 : (a) Fonction cout pour karp € [1,100]. (b) Zoom de (a). Les croix corres-
pondent aux valeurs de la fonction cott pour les karp obtenus au long de Pestimation.

Ainsi, D'estimation du paramétre karp n’a pas permis de retrouver sa valeur
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de référence. Cependant, nous pouvons voir sur la Figure 8.11 que le paramétre
estimé permet d’avoir une fonction cotit assez faible (environ 0.76mm?). Cela
est dii au fait que lorsque la pente de la fonction cotlit est importante, erreur
commise sur le gradient, si elle existe, ne fait pas changer celui-ci de signe, tandis
que lorsque la fonction cotit est plus plate, le gradient est plus proche de zéro,
et ainsi une erreur peut donner un changement de signe qui perturbe grande-
ment l'estimation. Nous pouvons espérer ainsi que le parameétre estimé, méme
s’il n’est pas correct, permette tout de méme d’obtenir une fonction cott assez faible.

Par ailleurs, nous verrons que dans le cas de l'estimation simultanée des
parameétres karp et krs globaux (paragraphe suivant), ces deux parameétres sont
trés bien retrouvés.

Puis, nous verrons dans le paragraphe 8.3.2 que lorsqu’on utilise un mo-
déle sans phase, estimer ce paramétre ka7p ainsi que le paramétre krg permet de
mieux retrouver la montée en pression dans le VG.

Enfin, il est trés possible que les parameétres oy par zones et karp et
krs ne soient pas observables simultanéments. En effet, on peut penser que lorsque
le paramétre og diminue, augmenter le paramétre k7p permet d’annuler Ueffet de
la diminution de og sur le mouvement. Lors de I’analyse de sensibilité présentée au
paragraphe 4.4, nous avions déja soulevé le fait qu'une méme fraction d’éjection
pouvait étre obtenue a partir de plusieurs ensembles de parameétres (o global,
karp global) (voir Figure 4.19 (a)). Les erreurs commises sur le paramétre karp
peuvent donc peut-étre étre compensées par les autres parameétres.

Ainsi, pour toutes ces raisons, nous estimons dans la suite du chapitre le
paramétre karp, méme si, pour obtenir de meilleurs résultats, il est nécessaire
de trouver 1’(ou les)origine(s) des erreurs commises sur le gradient calculé par la
méthode de I’état adjoint.

8.3.1.4 Estimation simultanée des taux de contraction et de relaxation
globaux

Dans ce paragraphe, nous estimons simultanément les paramétres korp et krs.
Les évolutions de la fonction cott, des parameétres estimés et des gradients de la fonc-
tion cotlit par rapport & ces paramétres au long de la minimisation sont représentées
sur les Figures respectivement 8.12, 8.13 et 8.14.
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Fic. 8.12 : (a) Evolution de la fonction coit moyennée au cours de lestimation des

paramétres karp et krs globaux. Le modéle utilisé dans 'estimation est identique & celui
ayant généré la simulation de référence (MAP sans Windkessel). (b) Zoom de (a).
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Fic. 8.13 : Evolution des paramétres lors de l'estimation simultanée de karp et krg
globaux. Le modéle utilisé dans ’estimation est identique & celui ayant généré la simulation
de référence (MAP sans Windkessel).

Les paramétres karp et krg globaux ont été trés bien estimés. Les paramétres
estimeés sont de 39.9997 s~! pour karp et de 29.89 s~! pour krg, ce qui donne des
erreurs relatives égales respectivement a 0.0007% et 0.37%.

Cet exemple montre que le gradient calculé par la méthode adjointe per-
met d’estimer correctement le parameétre karp, ainsi que le paramétre krg. Comme
nous l'avons vu au paragraphe 8.2 lors des tests de gradients, le gradient calculé
par la méthode adjointe n’est pas toujours erroné. Cela dépend des branches du
code direct exploré, et celles-ci dépendent du paramétre considéré pour le test du
gradient. Lors de 'estimation simultanée de karp et krg, I'estimation a permis de
retrouver les paramétres de référence. Cependant, nous pouvons remarquer sur la
Figure 8.14 (a) que l'évolution du gradient comporte un pic a l'itération 6. Cela
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FiG. 8.14 : (a) Evolution des gradients de la fonction cotit par rapport aux paramétres
karp et krs lors de la minimisation. (b) Zoom de (a). Le modéle utilisé dans ’estimation
est identique & celui ayant généré la simulation de référence (MAP sans Windkessel).

provient peut-étre la encore d’une erreur sur le gradient, erreur qui ne s’est pas
ensuite répétée et qui n’a pas autant perturbé ’estimation que celle commise lors
de l’estimation du paramétre karp uniquement. Cela nous conforte dans l'idée
d’estimer le parameétre ko7p en méme temps que les autres parameétres, méme si
son estimation isolée pose probléme.

8.3.1.5 Estimation des cinq paramétres
Dans ce paragraphe, nous estimons les cinq paramétres suivants : o9 des zones

correspondant au VG, au VD et & la zone des cicatrices et karp et krs globaux.

Les paramétres initiaux et estimés, ainsi que leurs erreurs relatives initiales et
finales sont donnés dans le tableau 8.4.

R . N Erreur
Paramétres Paramétres Parameétres .
s . . Relative
de référence  initiaux estimés

finale
oo, 10.0 1072 8.51077 9.04 1072 9.60%
o0, 8.0 1072 6.0 1072 7.20 1072 10.00%
oo, 6.5 1072 8.5 1072 5.79 1072 10.92%
karp 40 20 53.29 33.23%
krs 30 20 53.29 77.63%

TAB. 8.4 : Paramétres de référence, initiaux estimés et leurs erreurs relatives par rapport
aux parameétres de référence. MAP sans modéle de Windkessel, identique a celui ayant
généré la simulation de référence.
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F1G. 8.15 : Evolution de la fonction cott moyennée au cours de la minimisation. Le modéle
utilisé dans l'estimation est identique & celui ayant généré la simulation de référence.

L’évolution de la fonction cott (moyennée par le nombre de sommets du maillage
et le nombre d’instants considérés) est représentée sur la Figure 8.15. Celle-ci dimi-
nue de 15.75 mm? & 2.6 mm?. Elle converge en huit a dix itérations. Les évolutions
des gradients sont représentées en annexe, sur la Figure B.1. Ces gradients diminuent
bien au long de la minimisation.
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Fic. 8.16 : Evolution des parameétres oy par zones (a) et karp et krs globaux (b). Les
traits noirs pointillés représentent les valeurs de référence. Le modéle utilisé dans I’estima-
tion est identique & celui ayant généré la simulation de référence.

Les évolutions des parameétres maximum de contraction et taux de contraction
et de relaxation sont représentées sur la Figure 8.16. Les paramétres oy sont sous-
évalués et les erreurs relatives sur ceux-ci atteignent 11%. La diminution des valeurs
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de ces paramétres par rapport aux paramétres de référence est compensée par l’aug-
mentation des paramétres karp et krs globaux. Cela laisserait entendre que ces
paramétres ne sont pas observables. Cela était déja soulevé par ’analyse de sen-
sibilité effectuée au paragraphe 4.4. En effet, méme si cette analyse de sensibilité
portait sur des indices globaux et non pas sur la fonction cotit considérée ici, la Fi-
gure 4.19 (a) montrait que plusieurs ensembles (0¢, karp) permettaient de trouver
la méme valeur de fraction d’éjection du VG. Par ailleurs, les paramétres karp et
krs subissent les plus fortes erreurs (jusqu’a 77%). De plus, ils évoluent de maniére
identique tout au long de la minimisation de la fonction cott.
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Fi1c. 8.17 : (a) Volumes et (b) pressions (du VD et du VG) de référence, simulés avec les
parameétres initiaux et simulés avec les paramétres estimeés.

Les volumes et les pression de référence, simulés avec les paramétres initiaux
et simulés avec les paramétres estimés sont représentés sur les Figures 8.17
respectivement (a) et (b). Nous pouvons voir que la pression simulée avec les
parameétres estimés est pratiquement identique & celle de référence, contrairement
& celle simulée avec les paramétres initiaux. De plus, les volumes simulés avec
les parameétres estimés sont plus proches des volumes de référence que ceux
simulés avec les parameétres initiaux. La fraction d’éjection du VG est bien
retrouvée (71.45% dans le cas des paramétres estimés contre 71.43% dans le
cas des paramétres de référence). La fraction d’éjection du VD est moins bien
retrouvée que celle du VG (58.96% dans le cas des parameétres estimés contre
53.57% dans le cas des paramétres de référence). Cela peut provenir du fait que
les sommets du VG sont en nombre plus important, et ainsi, le poids du VG
dans la fonction colt est plus important que celui du VD. Les paramétres karp
et krs étant globaux, ceux-ci sont plus influencés par les composantes de la
fonction cott correspondant au VG que par celles du VD, et ainsi, ils sont plus
adaptés au VG qu’au VD, ce qui donne une fraction d’éjection du VG mieux estimée.

Les paramétres meécaniques actifs ne semblent pas observables lorsqu’ils
sont estimés tous ensemble. Cependant, le mouvement est bien retrouvé (2.6 mm?
en moyenne d’erreur sur les positions des sommets) et surtout, la montée en
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pression du VG est bien retrouvée. L’objectif de la thése est d’évaluer le caractére
prédictif du modéle personnalisé sur le maximum de la dérivée de la pression du
VG sous leffet de différentes stimulations. Ainsi, le fait que nous retrouvons bien
la montée en pression du VG nous donne 'espoir que le modéle personnalisé nous
permette de retrouver les maxima de dérivée de la pression du VG obtenus en
appliquant différentes stimulations électriques.

8.3.2 Modéle sans phase

Dans un premier temps, pour simplifier le probléme, nous utilisons une fonction
colit basée sur la comparaison entre les positions simulées et les positions de référence
(non bruitées) aux mg = 25 instants définis dans le paragraphe 7.2.1 :

ms NS'UQ

1
Jp = 5 Z HYég - Yfef,juz' (87)
k=1 j=1

La comparaison porte uniquement sur les Ng,, sommets de la surface du VG.
En effet, le paramétre maximum de contraction du VD n’étant pas estimé et ne
disposant pas non plus de la pression mesurée du VD, intégrer dans la fonction
cout les positions correspondant au VD ne fait que dégrader la fonction cotit, sans
apporter d’'information intéressante pour ’estimation des paramétres du VG.

Puis, nous utilisons une fonction cotit basée sur la comparaison a ces
ms = 25 instants entre les positions simulées et les positions estimées a partir des
images synthétiques grace aux forces image. Dans ce cas, la comparaison porte soit
sur les Ng,, sommets appartenant a la surface du VG, soit sur les Ny sommets
appartenant au VG :

ms Nsv

' k k
> IV =Y
k=1 j=1

Q

JF1.8,,

DN |

(8.8)

ms Nva

1
Jriwg = 52 Z Y5 =Ygl
k=1 j=1

Les paramétres sont estimés selon différents cas :

e Cas 1 : uniquement le paramétre g global est considéré;

e Cas 2 : nous estimons les parametres oo, et oo, ;

e Cas 3 : nous nous intéressons aux parametres oo, , oo, et karp global;

e Cas 4 : nous considérons les parametres oo, 0o,, karp global et krg global.

Les paramétres initiaux et leur erreur relative lors de ’estimation dans les quatre
cas sont donnés dans le tableau 8.5.
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Cas 1 Cas 2 Cas 3 Cas 4
8.5 1072
851072
o ., 851077 7.51072
Parameétres initiaux 8.5 10 7.5 1072
7.51072 20
20
20
15.00%
15.00%
15.00% 6.25%
Erreur Relative initiale  15.00% 6.25%
6.25% 50.00%
50.00%
33.30%

TAB. 8.5 : Paramétres initiaux et leurs erreurs relatives dans les quatre cas : cas 1 : og
global, cas 2 : a¢, et oo,, cas 3 : 0p,, 00, et karp global, cas 4 : o¢,, 00, et karp et kgrs
globaux.

L’objectif de cette estimation est de retrouver des paramétres mécaniques actifs
permettant de simuler le MAP et de retrouver la montée en pression de la simulation
de référence. Le modeéle dont les paramétres ont été estimés est le MSP, mais celui-ci
ne permet pas d’obtenir la montée en pression dans les ventricules, puique les phases
ne sont pas prises en compte dans ce modéle. Normalement, la comparaison entre
mouvement simulé avec les paramétres estimés et le mouvement de référence ou bien
estimé grace aux forces image doit se faire avec le modéle utilisé pour ’estimation.
Cependant, nous voulons obtenir la montée en pression du VG, ce qui ne peut se
faire qu’avec le MAP. C’est pourquoi nous simulons le MAP (et non le MSP) avec ces
paramétres estimés de maniére a comparer les mouvements simulés aux mouvements
de référence ou correspondant aux PEFI, ainsi que les montées en pression du VG
simulées ou de référence.

8.3.2.1 Estimation a partir des positions de référence

Dans ce paragraphe, la fonction cofit considérée (Equation 8.7) porte unique-
ment sur la comparaison des positions simulées et des positions de référence des
sommets appartenant a la surface du VG. Les fonctions coiit initiale et finale, les
paramétres estimés, ainsi que les erreurs relatives de ces paramétres par rapport
aux paramétres de référence sont donnés dans le tableau 8.6.

L’évolution de la fonction cott (moyennée par le nombre Ng,, de som-
mets de la surface correspondant au VG et par le nombre m, d’instants considérés)
au long de la minimisation est représentée sur la Figure 8.18. Plus les parameétres
estimés sont nombreux, plus la fonction cotlit correspondant & ces paramétres
diminue. Le terme “nombreux” veut dire que le plus possible de paramétres sur
lesquels des erreurs sont commises (Uog, 00. et karp et krs globaux) sont pris en
compte dans ’estimation. Lorsqu’une partie de ceux-ci ne sont pas pris en compte
dans ’estimation, les paramétres estimés doivent compenser les erreurs dues &
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Cas 1 Cas 2 Cas 3 Cas 4
0
— 40.75 47.66 52.60 52.60
SygMs
fin
o 39.85 28.64 25.72 23.39
Sug s
ref
e 53.15 21.19 22.76 19.25
SygMs
1.05 1071
1.06 1071
, _, Loirio7! 7.97 1072
Parameétres estimés 8.12 10 8.41 102
7.62 1072 32.22
16.06
32.22
4.94%
5.54%
. 1.48% 0.43%
Erreur Relative finale  18.84% 5.20%
4.81% 19.40%
59.86%
7.41%

TAB. 8.6 : Fonction cout intiale et finale, paramétres estimés et leurs erreurs relatives
dans les quatres cas : cas 1 : o¢ global, cas 2 : 0q, et oo, cas 3 : 0g,, 0o, et karp global,
cas 4 : 0g,, 0o, et karp et krg globaux. La fonction cott obtenue avec les paramétres de
référence est également donnée. Les valeurs données dans les quatres derniéres lignes sont
les paramétres estimés et leurs erreurs relatives dans chaque cas. MSP et la fonction cott
est la comparaison des PSVG aux positions de référence correspondantes.

ces parameétres (en plus des erreurs dues au MSP, différent du MAP utilisé pour
simuler les positions de référence). Cette compensation reste limitée, comme le
montre I’estimation du maximum de contractilité global (cas 1).

190
""" oy global
£ oy, et oy,
1 i === 0y,, 00, et karp global
1354 n',‘ — 04, 00,, karp et krs globaux
] PR
iA
7\
T 901 !
]\/v‘svvﬂn6
e
T 7T T 7T T T
0 2 4 6 8 10 12 14

itérations minimisation

Fic. 8.18 : Evolution des fonctions cott moyennées lors de la minimisation et dans les
différents cas. MISP et la fonction colt compare les PSVG aux positions de référence
correspondantes.

Les évolutions des différents parameétres estimés au cours de la minimisation sont
représentées sur la Figure 8.19.
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F1G. 8.19 : Evolution des paramétres (a) oo global ou par zones, (b) karp et krs globaux.
MSP et la fonction coiit compare les PSVG aux positions de référence correspondantes.
La couleur des traits correspond aux différents parameétres : o global en vert, oo, en bleu
foncé, et oo, en bleu clair, karp en rouge et krs en magenta. Les traits pointillés en noir
correspondent aux valeurs de référence des paramétres. La nature des traits correspond aux
différents cas. Cas 1 : tirets, cas 2 : pointillés, cas 3 : alternance de tirets et de points. Cas
4 : trait plein.

Le modeéle utilisé pour l'estimation (MSP) est différent de celui utilisé pour
la simulation de référence (MAP avec le modéle de Windkessel pour les pressions
aortiques et pulmonaires). De plus, des erreurs sont commises sur le maximum de
contraction du VD. Les paramétres estimés doivent donc compenser ces différences.
Ils ne peuvent donc pas étre parfaitement retrouvés. Pour chaque cas considéré
(cas 1, 2, 3 et 4), nous remplacons dans les paramétres initiaux de l'estimation
(tableau 8.1, troisiéme colonne) les paramétres estimés par leurs valeurs de référence
et nous calculons la fonction cotit associée & la simulation avec ces paramétres.
Cela nous permet d’évaluer si les paramétres de référence peuvent étre retrouvés.
En effet, si cette fonction cotit J; f est plus élevée que celle & la fin de 'estimation,
cela nous indique que les parameétres de référence ne peuvent pas étre retrouvés,
puisqu’ils ne correspondent pas au minimum global. Si elle est plus faible que
celle & la fin de l'estimation, c’est que celle-ci a échoué & estimer ces paramétres.
Ces fonctions cotit de référence sont données dans le tableau 8.6. Nous pouvons
remarquer que pour les cas 2, 3 et 4, la fonction colit de référence est plus
faible que celle estimée. Le test d’arrét de la minimisation n’était peut-étre pas
adeéquat. Cependant, les fonctions cotut semblent converger (Figure 8.18 (c)), ce
qui indiquerait que la minimisation ait trouvé un minimum local. Pour le cas 1,
la fonction cotit correspondant aux parameétres estimés est plus faible que celle de
référence (39.85 contre 53.15 mm?). Cela vient du fait que le modéle utilisé étant
le MSP, lorsque le parameétre g global est trop élevé, la contraction du VD, non
contreblancée par la montée en pression du VD (puisque le modéle est sans phase),
est trop forte, ce qui perturbe le mouvement du VG, et ainsi dégrade la fonction
cotit. Le paramétre o global estimé est plus faible (8.12 1072 contre 10~2 MPa),
ce qui permet d’éviter que le mouvement du VD ne perturbe trop celui du VG, par



214 CHAPITRE 8 : Estimation des paramétres mécaniques actifs : Résultats

rapport auquel la fonction coit est calculée. Pour les autres cas (cas 2, 3 et 4), le
paramétre og, est égal & 7.5 102 MPa, et étant plus faible, il perturbe moins le
mouvement du VG, ce qui permet de mieux retrouver les parameétres de maximum
de contraction correspondant au VG (tableau 8.6).

Enfin, les valeurs de karp et kpg au cours de la minimisation dans le
cas 4 sont identiques (les courbes correspondant a ces parameétres sont superposées
sur la Figure 8.19). Nous n’avons pas encore bien compris pourquoi, et si cela
provenait d’erreurs de la minimisation ou alors si cela avait un sens.
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F1G. 8.20 : Pressions du VG simulées avec les différents paramétres estimés pour les quatre
cas considérés. MISP et la fonction cotut compare les PSVG aux positions de référence
correspondantes.

Le modéle utilisé dans ’estimation est le MSP. Cependant, nous voulons obtenir
la montée en pression dans le VG. Nous simulons donc, avec le MAP, le modéle
électromécanique dont les paramétres sont ceux estimés avec le MSP. Cela, pour
pouvoir simuler la montée en pression avec les paramétres estimés avec le MSP. Les
pressions du VG simulées avec les paramétres estimés dans les quatre cas, super-
posées avec la pression de référence, sont représentées sur la Figure 8.20. Méme si
les pressions estimées, de référence et celle correspondant aux paramétres initiaux
sont proches (excepté en ce qui concerne la phase d’éjection), la montée en pression
correspondant au cas 3 (estimation de og,, 0o, et karp global) est la plus éloignée
de celle de référence. Cela vient du fait que les trois parametres oo, 0o, et karp glo-
bal sont impliqués aussi dans la phase de relaxation. Leur estimation cherche donc
& satisfaire aussi les positions correspondant a la relaxation. De plus, ces positions
sont en nombre plus important que celles correspondant & la contraction, ce qui
fait que le poids de la relaxation est assez important. Le parameétre krg n’influant
que sur la relaxation, au contraire des autres parameétres, celui-ci peut étre modi-
fié en priorité au cours de la minimisation pour que la partie de la fonction cott
correspondant & la relaxation soit minimisée. Il n’est donc pas conseillé d’estimer
uniquement le parameétres k47 p global. Enfin, nous pouvons remarquer que dans le
cas 4, le rajout de 'estimation de krgs global permet de retrouver encore mieux la
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Casl Cas 2 Cas3 Cas4
Jpr
—_— 19.65 12.89 12.89 12.89
Nsvgms
in’n,
L 19.61 8.52 7.75 6.43
Ns,,ms
5
—_— 23.25 11.09 12.87 11.10
Nsvgms
9.24 102
9.03 102
) ., 9771077 7.09 1072
Parameétres estimés 8.63 10 ) 6.93 1072
7.67 1072 48.10
41.79
48.10
7.6%
9.72%
) 2.31% 11.35%
Erreur Relative finale  18.84% 13.40%
4.09% 20.26%
4.47%
60.35%

TAB. 8.7 : Fonctions coiit initiales et finales et de référence, paramétres estimés et leurs
erreurs relatives. Cas 1 : 0 global, cas 2 : 09, et 0o, cas 3 : 09, 00, et karp global, cas 4 :
00,, 00, €t karp et krs globaux. MSP et la fonction cout est la comparaison des PSVG

aux PEFT correspondantes.

descente de pression au cours de la relaxation isovolumique.

8.3.2.2 Estimation a partir des positions estimées avec les forces image

Dans ce paragraphe, nous estimons les parametres suivant les quatre cas consi-

dérés, avec le MSP et avec la fonction cotit Jprs,, (Equation 8.8) comparant les
PSVG aux PEFI correspondantes. Les évolutions des fonctions cotit dans les quatre
cas sont représentées sur la Figure 8.21. Les fonctions cotit initiales et finales, les

parameétres estimés et leur erreurs relatives sont donnés dans le tableau 8.7.
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Evolution des fonctions cott moyennées lors de la minimisation et dans les

différents cas. MISP et la fonction coiit compare les PSVG aux PEFI correspondantes.
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Comme précédemment, plus les parameétres estimés sont nombreux, plus la
fonction cott finale diminue. D’aprés la Figure 8.21, le paramétre oy global ne peut
compenser ces erreurs, puisque la fonction cofit correspondante reste élevée.

La Figure 8.22 représente l’évolution des parameétres dans les différents
cas. Nous pouvons encore remarquer que les paramétres karp et krs sont
superposés lors de I'estimation dans le cas 4.
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FiG. 8.22 : Evolution des paramétres (a) g global ou par zones, (b) karp et krs globaux.
MSP et la fonction cotit compare les PSVG aux PEFI correspondantes. La couleur des
traits correspond aux différents paramétres : o¢ global en vert, oo, en bleu foncé, et oq, en
bleu clair, karp en rouge et krs en magenta. Les traits pointillés en noir correspondent
aux valeurs de référence des parameétres. La nature des traits correspond aux différents cas.
Cas 1 : tirets, cas 2 : pointillés, cas 3 : alternance de tirets et de points. Cas 4 : trait plein.

Par ailleurs, les fonctions coiit correspondant aux forces image sont divisées par
environ trois par rapport a celles correspondant aux positions de référence, mais 1’er-
reur relative des parameétres estimés par rapport aux paramétres de référence est,
pour la plupart des paramétres, plus élevée dans le cas des fonctions coiit correspon-
dant aux PEFI que dans le cas de celles correspondant aux positions de référence
(voir tableaux 8.6 et 8.7). Cela peut tout d’abord s’expliquer par le fait que 'esti-
mation du mouvement grace aux forces image a été effectuée avec des paramétres
de base, l'idée étant de ne pas passer trop de temps a régler les paramétres des
forces image. Ainsi, la Figure 8.23 représente le contour correspondant aux PEFI
superposé a la projection des positions de référence a la fin de la systole (t = 0.4 s).
Le mouvement estimé grace aux forces image comporte des erreurs au niveau de la
partie latérale du VG notamment. Cette zone ne se contracte pas assez. C’est ce que
I’on retrouve dans les paramétres estimés (voir tableau 8.7). En effet, les paramétres
maximum de contraction estimés sont plus faibles dans le cas des PEFI que dans le
cas des positions de référence (voir tableaux 8.6 et 8.7).

Les parameétres estimés sont assez éloignés des paramétres de référence. Pourtant,
ces parameétres estimés donnent une fonction cott plus faible que les parameétres de
référence. Outre le fait que dans le mouvement estimé grace aux forces image, la
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Fic. 8.23 : (a) et (c) : contour correspondant aux PEFI (en rouge). (b) et (d) : contour
correspondant aux PEFT (en rouge) superposé avec la projection des positions de référence
(en vert). (a) et (b) : vue petit axe. (c) et (d) : vue grand axe. L’instant est la fin de la
systole (t = 0.4 s).

partie latérale du VG ne se contracte pas aussi bien, la différence entre les para-
métres estimés et les parameétres de référence est due au fait que le modeéle utilisé
pour l'estimation étant différent de celui utilisé pour la simulation de référence, les
parameétres estimés tentent de compenser les erreurs de mouvements dis a ces dif-
férences. Par exemple, & la fin de la systole, le VD ayant une contraction trop forte,
la position simulée est éloignée de la position soit de référence, soit estimée par les
forces images (Figure 8.25). Ainsi, un moyen de compenser cette erreur pour que lors
de la relaxation, les positions simulées et estimées se rapprochent, est d’augmenter
la vitesse de relaxation, et ainsi d’augmenter le taux de relaxation. C’est pourquoi
la valeur estimée (48.10 s) est plus importante que la valeur de référence (30 s).
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F1G. 8.24 : Pressions du VG simulées avec les différents paramétres estimés pour les quatre
cas considérés. MISP et la fonction cotut compare les PSVG aux PEFI correspondantes.

La Figure 8.24 représente les pressions simulées, avec le MAP, mais avec les
parameétres estimés avec le MSP pour les quatre cas, ainsi que la pression de référence
et la pression simulée avec les paramétres initiaux. Bien que ces pressions soient
proches, nous pouvons remarquer que lorsque le paramétre karp est estimé (cas
3 et 4), la montée en pression est bien retrouvée. Par ailleurs, l'estimation de krg
permet encore d’améliorer la descente de la pression durant la phase isovolumique.
D’aprés cet exemple, pour retrouver la montée en pression, il faut au minimum
estimer karp. Et d’aprés la Figure 8.20, pour retrouver la montée en pression, il
faut de meéme estimer le parameétre krg. Cela est cohérent avec les effets de ces
parameétres que nous avons vu au chapitre 4.

La Figure 8.25 représente la superposition a la fin de la systole des contours
simulés & partir des paramétres estimés dans le cas 4 avec soit des contours corres-
pondant aux PEFI((a) et (c)), soit la projection des positions de référence ((b) et
(d)). Les contours simulés 1'ont été avec le modeéle avec phase, bien que ’estimation
ait été faite avec le modeéle sans phase. Le maximum de contraction du VD étant
fixée & une valeur supérieure & celle de référence, le VD se contracte trop, méme
lorsque la contraction est contrebalancée par la montée en pression dans le VD.

8.3.2.3 Conclusion de 'estimation de paramétres avec le modéle sans
phase

Il ressort de ces différents tests que l'estimation de parameétres avec le modéle
sans phase et avec comme entrées la commande électrique et la donnée de pression
dans le VG ne permet pas de retrouver le mouvement. Ceci est principalement da
au fait que le paramétre maximum de contraction du VD n’est pas estimé. Cette
approche n’est donc pas a retenir. Par ailleurs, la pression est difficilement mesu-
rable en routine clinique, et d’autre part, ’objectif de ’estimation de paramétres
est aussi de tenter d’estimer la montée en pression dans les ventricules en utilisant
uniquement des données images, qui nécessitent des procédures moins invasives que
le cathétérisme.
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(d)

F1G. 8.25 : En rouge et a gauche : contour correspondant aux PEFI. En vert et a droite :
positions de référence projetées. En bleu (& gauche et & droite) : contour simulé, avec le
MAP, et avec les paramétres 00, 00,, karp et krs globaux estimés avec le MSP et la
fonction cotat comparant les PSVG aux PEFI correspondantes. Instant = fin de systole
(t=104s).

De plus, cette estimation a été testée dans le cas réel, et une autre dif-
ficulté est apparue. Lorsque le maximum de contractilité était trop faible (il
correspondait a la borne inférieure, c’est a dire 0.04 MPa), la pression du VG
appliquait une force beaucoup plus élevée que celle générée par la contraction,
et la simulation se terminait brutalement, arrétant du méme coup le processus
d’estimation des parameétres. Pour toutes ces raisons, l'estimation de paramétres
avec le modéle sans phase a été abandonnée.
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8.3.3 Modéle avec phases

Dans ce paragraphe, nous testons I’estimation des parameétres mécaniques actifs
en utilisant le modéle avec phases. Lors de I'estimation des paramétres avec le mo-
dele sans phase, nous avons pu remarquer I'importance d’estimer les paramétres de
contractilité des différentes zones considérées et d’estimer en méme temps les taux de
contraction et de relaxation globaux. C’est pourquoi nous estimons directement les
paramétres maximum de contraction du VG (o, ), des cicatrices (o9, ), du VD (0q,)
et les paramétres taux de contraction karp et taux de relaxation krg globaux. Par
ailleurs, la fonction colt considérée dans ce paragraphe compare, aux ms = 25 ins-
tants, les positions simulées des sommets de tout le myocarde aux positions estimées
grace aux forces image :

ms N
1 S
Jrr = 3 E E ”Yf —Ylkw,jHQ- (8.9)
k=1 j=1

avec N le nombre de sommets du maillage.

Les parameétres utilisés pour l'estimation sont ceux du tableau 8.1, troi-
siéme colonne, sauf pour le paramétre op,, initialisé & 8.5 1072. Les paramétres
initiaux et les erreurs relatives de ceux-ci par rapport aux paramétres de référence
sont donnés dans le tableau 8.8. Les contours correspondant aux positions simulées
avec les paramétres initiaux sont superposés a ceux correspondant aux PEFI et aux
positions de référence sur la Figure 8.27.

La fonction colt moyennée passe de NanS = 14.37 mm? a ]Q,]fi;:s = 2.12 mm?.
L’évolution de cette fonction cotit au long de la minimisation est représentée sur la
Figure 8.26. la fonction cotit obtenue avec les parameétres estimés et avec le MAP
est divisée par trois par rapport & celle obtenue & la fin de ’estimation avec le MSP.
Cela est normal, vu que la simulation de référence a été générée avec un modéle plus

proche du MAP (mais sans Windkessel) qu’avec le MSP.
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F1G. 8.26 : Evolution de la fonction coat moyennée lors de Pestimation des paramétres
70,, 00., 004, €t karp et kps globaux. MAP et la fonction cotit compare les positions
simulées du myocarde aux PEFIT correspondantes.
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. . Erreur Erreur

Parameétres Parameétres . .
. . Relative Relative

initiaux estimés ..

initiale finale
oo, 8.5107° 9.80 10~* 15.00% 1.96%
oo, 6.0 1072 7.56 1072 25% 5.44%
oo, 7.5 1072 6.14 1072 15.38% 5.55%
karp 20 15.48 50.00% 61.29%
krs 20 39.02 33.33% 30.07%

TAB. 8.8 : Parametres oo, 00, 00,, karp et krs initiaux et finaux, ainsi que leurs erreurs
relatives initiales et finales. MAP et la fonction cotit compare les positions simulées des
sommets de tout le myocarde aux PEFI.

F1G. 8.27 : En rouge et a gauche : contour correspondant aux PEFI. En vert et & droite :
projection des positions de référence. En bleu (& gauche et & droite) : contour simulé avec
les parameétres initiaux et le MAP. Instant = fin de la systole (t = 0.4 s).
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Les paramétres initiaux et finaux et leurs erreurs relatives initiales et finales sont
donnés dans le tableau 8.8. Les évolutions des paramétres au long de la minimisation
sont représentées sur la Figure 8.28.
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F1G. 8.28 : Evolution des paramétres (a) 09, (bleu foncé), o¢, (cyan) et o, (bleu clair) (b)
karp (rouge) et krs (magenta) globaux. Traits pointillés noirs = valeurs de référence. MAP
et la fonction colt compare les positions simulées des sommets de tout le myocarde
aux PEFT correspondantes.

Ces paramétres convergent rapidement, en 5 itérations. Les paramétres maxi-
mum de contractilité estimés sont assez proches des paramétres de référence. Par
ailleurs, ces derniers donnent une fonction cott moyennée trois fois plus élevée
(6.93 mm?) que celle obtenue par les paramétres estimés. Ceci est principalement di
a la différence de modélisation des pressions aortique et de Partére pulmonaire. En
effet, dans la simulation de référence, ces pressions artérielles sont modélisées par le
modéle de Windkessel, tandis que dans les simulations effectuées lors de ’estimation,
ces pressions sont fixées & des valeurs normales. Cette différence de pression explique
le fait que les valeurs de maximum de contractilité estimées sont plus faibles que
celles de référence. En effet, lorsque le modéle de Windkessel est utilisé, la pression
dans le ventricule, égale & la pression dans 'artére correspondante, est plus élevée
que lorsque cette derniére est fixée & une valeur normale. Ainsi, lors de ’estimation,
les forces appliquées sur I’endocarde sont plus faibles que celles appliquées dans la
simulation de référence. Pour obtenir le méme mouvement, il est donc nécessaire
de baisser la contractilité lors de la phase d’éjection. Cette baisse peut-étre effectué
en baissant les paramétres maximum de contraction ou bien en diminuant le para-
métre taux de contraction. Cela correspond bien aux paramétres estimeés (oo, et oo,
estimés sont plus petits que oo, et oo, de référence, et karp estimé est fortement
diminué).

La Figure 8.29 représente les contours correspondant aux positions simulées
avec les parametres og,, 0o,, 0o, €t karp et krs globaux estimés, superposés aux
contours correspondant aux PEFI et aux positions de référence. L’instant considéré
est la fin de la systole (¢ = 0.04 s). Méme si les données utilisées dans estimation
sont les PEFT aux mg instants considérées, les erreurs dues & I'estimation du mouve-
ment grace aux forces image sont corrigées par I’estimation. En effet, le mouvement
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de la partie latérale du VG est plus proche de celui correspondant & la simulation
de réeférence (Figures 8.28) que de celui correspondant aux PEFT.

Fic. 8.29 : En rouge et a gauche : contours correspondant aux PEFI. En vert et & droite :
projection des positions de référence. En bleu (& gauche et a droite) : contour simulé avec
les paramétres oq,, 00, 00, €t karp et krs globaux estimés. MAP et la fonction cott les
positions simulées des sommets de tout le myocarde aux PEFI correspondantes.

Si globalement le mouvement du muscle cardiaque est bien retrouvé, celui de
Iapex est assez éloigné de celui estimé grace aux forces image ou de celui de référence.
Cela pourra étre corrigé par 'introduction d’une force péricardique [Mansi 2010,
utilisée en simulation directe avec les parameétres estimés. Une image volumique
correspondant & la position initiale du maillage est générée. Les voxels de cette
image ont une valeur nulle & I'intérieur du maillage. A ’extérieur du maillage, I'image
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correspond a une carte de distance. Lorsque des sommets du maillage dépassent la
frontiére générée par la position initiale, une force dépendant de la distance de ces
sommets & cette frontiére est appliquée sur ces sommets, de maniére & les ramener
a intérieur de la cavité correspondant au coeur entier. L’introduction de cette force
image permettrait d’éviter le comportement anormal du mouvement de ’apex.

Enfin, la pression simulée avec les parameétres estimés n’est pas trés différente
de celle correspondant aux paramétres initiaux (Figure 8.30). Nous pouvons tout
de méme remarquer que la diminution de pression lors de la phase de relaxation
isovolumique a été modifiée pour étre identique a celle de la pression de référence.
Par contre, la montée en pression n’a pas été modifiée pour s’approcher de la pres-
sion de référence. Cela peut s’expliquer par le fait que pour compenser la perte de
pression due au fait que le modéle Windkessel n’a pas été utilisé lors de I'estimation,
les paramétres maximum de contractilité et taux de contraction estimés doivent étre
plus faible que les paramétres de référence. Cela influe donc sur la montée en pres-
sion, qui devient moins rapide. Les erreurs dues au fait que le modéle de Windkessel
n’est pas utilisé dans ’estimation influent moins sur la relaxation, ce qui fait que la
diminution de pression est mieux retrouvée.
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Fi1G. 8.30 : Pressions du VG simulées avec les parameétres 00y, 00,, 004 €t karp et kprs
globaux estimés. MAP et la fonction coit compare les positions simulées des sommets
de tout le myocarde aux PEFI correspondantes.

8.3.3.1 Effets d’erreurs sur la commande électrique sur les paramétres
estimés avec le modéle avec phases

Dans ce paragraphe, des erreurs sont commises sur la commande électrique afin
d’évaluer les effets de celles-ci sur les paramétres estimés. Ces résultats sont préli-
minaires. Pour mieux quantifier les effets de ces erreurs sur les paramétres estimés,
plus d’estimation avec différentes erreurs doivent étre effectuées. Dans ce paragraphe,
seulement trois estimations différentes ont été considérées :

e dans un premier temps, le temps initial de la vague électrique a été modifié
de 20%, et passe de tini = 0.05 s & tiny = 0.06 s;
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Temps Initial  Anisotropie Conductivité

" 13.72 13.34 13.28
N
g 3.45 3.20 3.27
oo, 8.94 1072 8.85 1077 9.24 102
o0, 6.84 1072 6.78 1072 7.20 1072
Paramétres estimés oo, 5.82 1077 5.84 1072 6.08 1072
karp 15.95 16.44 14.14
krs 37.05 35.01 44.68
Vi, 8.78% 9.69% 5.71%
Voo, 9.52% 10.32% 4.76%
Variations relatives parametres Vaod 5.21% 4.89% 0.98%
Viearp 3.04% 6.20% 8.65%
Virs 5.05% 10.28% 14.51%

TAB. 8.9 : Fonction cout initiales et finales, parameétres estimés avec des commandes
électriques différentes de celle de la simulation de référence et variations relatives de ces
paramétres par rapport aux parameétres estimés avec la commande de référence.

e dans un second temps, I'anisotropie électrique a été modifiée. Ainsi le para-
meétre r, défini par I'équation 3.22, passe de 0.15 & 0.18, ce qui correspond a
une erreur de 20% ;

e enfin, les vitesses de conduction correspondant aux différentes zones et sur-
faces sont augmentées de 20%.

Les paramétres estimés pour les différentes commandes électriques sont donnés
dans le tableau 8.9. Les fonctions coiit initiales et finales et les variations relatives de
ces paramétres par rapport aux paramétres estimés avec la commande électrique de
référence sont aussi données dans ce tableau. La Figure 8.31 permet la visualisation
des paramétres estimés en utilisant les différentes commandes.

Par ailleurs, les contours simulés avec les paramétres estimés dans les
trois cas sont superposés avec ceux correspondant aux PEFI et a la projection des
positions de référence sur la Figure 8.32. L’instant choisi correspond & la fin de la
systole (t = 0.4 s).

Enfin, les pressions simulées avec les parameétres estimés avec les différentes com-
mandes électriques sont représentées sur la Figure 8.33. Elles sont trés proches les
unes des autres, et trés proches de la pression simulée avec les paramétres estimés en
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Fi1c. 8.31 : Variation des paramétres estimés en fonction des erreurs commises sur la
commande électrique.

Fi1c. 8.32 : En rouge et a gauche : PEFI. En vert et & droite : projection des positions de
référence. En bleu (& gauche et & droite) : erreur sur le temps initial. En rose (& gauche et a
droite) : erreur sur ’anisotropie. En jaune (& gauche et a droite) : erreur sur la conductivite.
Instant = fin de systole (t = 0.4 s). MAP et la fonction cotit compare les positions des
sommets de tout le myocarde aux PEFT correspondantes.
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utilisant la commande électrique de référence. La principale différence correspond
au paramétre temps initial de la vague électrique, qui, décalant ici la contraction
dans le temps, décale la pression puisque celle-ci est calculée pour contrebalancer
la contraction lors de la phase isovolumique. L’objectif de I’estimation est d’évaluer
le maximum de la dérivée de la pression du VG. La montée en pression étant iden-
tique pour les différentes commandes électriques (a4 part un décalage en temps), le
maximum de la dérivée de la pression du VG est donc le méme pour les différentes
commandes électriques.

1 référence

- - - - modification : temps initial
1207 modification : anisotropie
4 T modification : conductivité
1007 e

pressions (mmHg)
e}
o
.

temps (s)

F1G. 8.33 : Pression du VG simulée avec les paramétres estimés avec les différentes
commandes électriques.

Erreur sur le temps initial de la vague électrique

L’instant initial de la vague électrique a été retardé, entrainant une contraction
plus tardive. Pour contrebalancer cela, 'estimation de paramétres donne un taux
de contraction plus élevé, de facon & ce que le mouvement suive bien le début de la
contraction dans les images. Le retard de l'instant initial entraine une contraction
plus tardive, mais aussi une relaxation plus tardive puisque la durée du potentiel
d’action n’a pas été modifiée. Ainsi, & la fin de la systole de référence, le coeur dont le
mouvement a été estimé grace aux forces images se relache, tandis que celui simulé
continue & se contracter. Pour faire en sorte que le mouvement généré par cette
contraction soit atténué, ’estimation de parameétres tend a diminuer les parameétres
maximum de contraction.

Une piste pour contrebalancer les effets dus & une erreur sur le temps initial
de la vague électrique serait d’estimer les paramétres d. et J, qui correspondent
respectivement au délai entre le début de la dépolarisation et 'instant ou 'intensité
de la contraction augmente et au délai entre le début de la repolarisation et 'instant
ol la contraction commence a diminuer. L’équation 4.5 contient ces deux paramétres.
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En considérant que ces paramétres peuvent étre aussi négatifs (normalement, ils ne
le sont pas dans la modélisation, mais cela nous permettra de corriger les éventuelles
erreurs d’avance du temps initial de la vague électrique), nous pouvons les rajouter
comme parameétres & estimer. Le calcul de la dérivée de la fonction cotit pour ces
paramétres se fait aisément. Estimer ces paramétres pourrait ainsi nous permettre
de compenser les erreurs faites sur le temps initial de la vague électrique.

Erreur sur la conductivité

D’aprés le tableau 8.9, la conductivité affecte plus 'estimation de karp et
de krs que lestimation des paramétres de maximum de contraction. Cela semble
logique puisque les paramétres taux de contraction et taux de relaxation corres-
pondent respectivement a la vitesse de contraction et a la vitesse de relaxation. Le
nouveau taux de contraction estimé est plus faible que celui estimé & partir de la
commande électrique de référence, ce qui permet de contrebalancer un peu effet
sur le mouvement de 'augmentation de la conductivité. Par ailleurs, ’excitation de
I’ensemble du myocarde étant plus rapide, et la durée du potentiel d’action n’étant
pas modifiée, 'effet généré par la force de contraction est plus important que celui
généré avec les paramétres estimés avec la commande électrique de référence. Pour
contrebalancer cela, les paramétres maximum de contraction estimés sont plus
faibles que ceux estimés avec la commande électrique de référence.

Pour contrebalancer plus efficacement leffet d’erreurs de conductivité sur
les parameétres estimés, les méme pistes que pour les erreurs sur 'instant initial de
la vague électrique peuvent étre explorées. Ainsi, il serait intéressant de prendre
en compte dans 'estimation les paramétres J. et §, pour ajuster artificiellement
I'instant initial de la vague électrique et la durée (globale) du potentiel d’action.

Erreur sur le paramétre anisotropie

Ce parameétre semble avoir plus d’influence sur l’ensemble des paramétres
a estimer que les autres paramétres électriques considérés. Augmenter le paramétre
d’anisotropie tend & augmenter la conductivité dans le plan transverse & la fibre.
Ainsi, comme dans le cas précédent d’une augmentation de la conductivité, les
parameétres maximum de contraction sont diminués.

8.3.3.2 Effet du paramétre module de Young sur les paramétres estimés
avec le modéle avec phases

Dans ce paragraphe, les paramétres mécaniques actifs sont estimés en prenant
comme module de Young des valeurs différentes de celle de référence. Ainsi, nous
utilisons des modules de Young égaux & 65, 85 et 100 MPa, la valeur de référence
étant égale & 75 MPa. Les erreurs sont donc respectivement de —13%, 13% et de 33%.
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E =65000 E =85000 FE = 100000

S 15.72 12.09 11.33
]Yﬂm 4.21 4.82 2.87
N mg

oo, 9.03107%  1.03107"  9.3110°?
o0, 6.42 102 6.85 1072 7.45 1072
Paramétres estimés oo, 6.11107%  6.94107°  6.30 107
karp 11.15 16.59 19.33
krs 57.25 34.38 22.81
Vi, 7.86% 5.10% 5.00%
Voo, 15.08% 9.39% 1.46%
Variations relatives parameétres Voo, 0.49% 13.03% 2.61%
Viearp 27.97% 7.17% 24.87%
Vi ps 46.72% 11.89% 41.54%

TaB. 8.10 : Fonction cout initiales et finales, paramétres estimés avec différents modules
de Young F et variation de ces paramétres par rapport & ceux estimés avec £ = 75 MPa.

Le tableau 8.10 donne les paramétres estimés avec les différents modules
de Young et leurs variations relatives par rapport aux paramétres estimés avec le
module de Young de référence. La Figure 8.34 permet de visualiser les variations
des paramétres estimés selon les différents modules de Young. Lorsque le module
de Young est égal & 65 MPa, la raideur étant diminuée, les paramétres maximum
de contraction, ainsi que le taux de contraction doivent étre diminués pour obtenir
le mouvement correspondant & celui estimé grace aux forces images. C’est bien ce
que nous constatons (tableau 8.10).

Les paramétres estimés avec les modules de Young égaux & 85 et & 100 MPa
montrent que les paramétres maximum de contraction et taux de contraction et de
relaxation ne sont pas observables simultanément. En effet, les paramétres estimés
avec un module de Young égal & 85 MPa contrebalancent l'effet de la plus grande
raideur du muscle cardiaque en augmentant plutdt les paramétres maximum de
contraction qu’en augmentant le taux de contraction. A linverse, les paramétres
estimés avec un module de Young égal a4 100 MPa compensent la plus grande raideur
en augmentant plutdt le taux de contraction. Les deux stratégies semblent en effet
pouvoir étre suivies pour obtenir une intensité de contraction comparable.

La Figure 8.35 représente les contours simulés avec les paramétres estimés
pour différents module de Young, superposés aux contours des PEFI et aux
projections des positions de référence. L’instant choisi est la fin de la systole
(t = 0.4 s). L’impact d’une erreur relative de 13% sur le module de Young sur le
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Fi1G. 8.34 : Variation des paramétres estimés en fonction des erreurs commises sur le
module de Young.

F1G. 8.35 : En rouge et a gauche : PEFI. En vert et a4 droite : projection des positions de
référence. En jaune (& gauche et a droite) : £ = 65 MPa. En rose (& gauche et a droite) :
85 MPa. En bleu (& gauche et & droite) : E' = 100 MPa. Instant = fin de systole (¢ = 0.4 s).
MAP et la fonction cotit compare les positions des sommets de tout le myocarde aux PEFI
correspondantes.
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mouvement retrouvé est plus grand que I'impact d’une erreur relative de 20% sur
les différents paramétres de la commande électrique. Sur ces images, nous pouvons
remarquer que le mouvement est mieux retrouvé pour des modules de Young plus
élevés que celui de référence plutét que pour un module de Young plus faible. I
vaut peut-étre donc mieux sur-évaluer le module de Young plutot que le sous-évaluer.

Par ailleurs, les courbes de pression simulées avec les différents modules
de Young sont représentées sur la Figure 8.36. La montée en pression simulée avec
les paramétres estimés avec un module de Young égal & 65 MPa différe des autres
courbes simulées. La contraction estimée est donc trop faible. Cela peut peut-étre
s’expliquer par le fait que lorsque le module de Young est faible, une petite variation
des parameétres mécaniques a une plus grande influence que lorsque le module de
Young est plus élevée. L’estimation doit donc étre plus fine. Lorsque le module de
Young est au contraire plus élevé, de faibles variations des paramétres mécaniques
actifs feront moins varier le mouvement et la courbe de pression. Ainsi, pour plus
de robustesse pour l'estimation de la montée en pression, il vaut peut-étre mieux
surévaluer la raideur que la sous-évaluer.
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F1G. 8.36 : Pression du VG simulée avec les paramétres estimés avec les différents modules
de Young.

8.3.3.3 Effet de l'orientation des fibres sur les paramétres estimés avec
le modéle avec phases

Dans ce paragraphe, nous donnons des premiers résultats sur U'effet de l'orien-
tation des fibres sur les parameétres estimés. Les fibres utilisées pour la simulation
de référence sont synthétiques. Les angles correspondant au VG et au VD sont res-
pectivement de —70° et —60° a I’épicarde et de 70° et 60° a ’endocarde. Deux
ensembles de fibres synthétiques avec des angles de —60°/60° et de —80°/80° pour
tout le myocarde ont été générés. L’estimation a ensuite été lancée en utilisant ces
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epi/endo. epi/endo.
—60/60 —80/80
JO
o
N m
oo, 8.50 102 9.21 1072
oo, 6.00107%  6.59 1077
Parameétres estimés oo, 8.50 102 5.90 102
karp 20.00 11.29
krs 20.00 56.67
Voo, 13.27% 6.02%
Voo, 20.63% 12.83%
Variations relatives parameétres Vood 38.43% 3.91%
Viarp 29.20% 27.07%
Virs 48.74% 45.23%

TAB. 8.11 : Fonctions cotut initiales et finales, paramétres estimés avec différentes orienta-
tions des fibres et variations relatives de ceux-ci par rapport aux paramétres estimés avec
les fibres de référence.

deux ensembles de fibres. Les parameétres estimés sont donnés dans le tableau 8.11.
Les erreurs effectuées sur I'angle des fibres pour le VG pour ces deux estimations
sont respectivement de —14.28% et de 14.28%.

Le tableau 8.11 donne les paramétres estimés avec les différentes orientations
de fibres et leurs variations relatives par rapport aux paramétres estimés avec les
orientations de fibres de référence. La Figure 8.37 permet de visualiser les variations
des paramétres estimés selon les différentes orientations de fibres. L’estimation des
parameétres avec des fibres synthétiques générées avec des angles —60/60° n’a pas
fonctionné, les paramétres, ainsi que la fonction coiit n’ayant pas beaucoup évolué
tout au long des itérations. La raison de ce dysfonctionnement n’a pas encore été
trouvée. Le mouvement généré par les parameétres estimés dans ce cas se rapproche
donc de celui simulé avec les parameétres initiaux (Figure 8.27).

Pour les fibres synthétiques générées avec des angles de —80/80°, la fonction
colit moyennée finale correspond environ au double de celle obtenue lors de
Pestimation avec les paramétres de référence. Les différences de mouvement entre
les mouvements simulés avec ces deux estimations sont visibles principalement &
la fin de la systole et pour la zone latérale du VG. Ceci peut s’expliquer par le
fait que plus 'angle utilisé pour générer les fibres synthétiques est grand, plus la
contraction radiale diminue. C’est pourquoi la contraction radiale au niveau de
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Fi1c. 8.37 : Variation des paramétres estimés en fonction des erreurs commises sur les
orientations des fibres.

Fi1c. 8.38 : En rouge et 4 gauche : PEFI. En vert et & droite : projection des positions de
référence. En bleu (& gauche et a droite) : angle des fibres est égal & —80°/80° (epi/endo).
Instant = fin de systole (¢t = 0.4 s). MAP et la fonction cotit compare les positions des
sommets de tout le myocarde aux PEFI correspondantes.
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la partie latérale du VG est plus faible que pour le mouvement simulé avec les
parameétres estimés avec les fibres de référence.

Enfin, les courbes de pressions simulées avec les paramétres estimés dans
les différents cas sont représentées sur la Figure 8.39. Celles-ci sont pratiquement
identiques, et trés proches de celle simulée avec les paramétres estimés avec les
fibres de référence.
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Fic. 8.39 : Pression du VG simulée avec les paramétres estimés avec les différentes
orientations des fibres synthétiques.

8.3.3.4 Effet des conditions aux limites a la base du coeur

Dans ce paragraphe, des premiers résultats sur l'effet des variations des
paramétres d’attache de la base du coeur sont présentés. Tout d’abord une erreur
relative de 20% est faite sur les paramétres d’attache de la base. Puis, une autre
estimation est tentée avec des paramétres d’attache de la base trés faibles.

La Figure 8.40 représente la superposition des contours simulés avec les
parameétres estimés dans les deux cas de paramétres d’attache de cceur, superposés
soit avec le contour correspondant aux positions estimées grace aux forces image,
soit avec la projection du maillage de référence. Globalement, le mouvement est
bien retrouvé. Les variations du mouvement dues a ces paramétres d’attache de la
base sont principalement visibles en fin de diastole, lorsque le coeur reprend sa forme
initiale. En effet, si les paramétres d’attache sont trop faibles, la force de rappel
n’est pas suffisante pour ramener le ceeur & sa position initiale. Par ailleurs, il est
préférable d’utiliser les mémes paramétres d’attache de la base dans 'estimation
des paramétres que dans 'estimation du mouvement par les forces image. En effet,
cela permet aux positions simulées d’étre plus proches, au niveau de la base en tout
cas, des positions estimées par les forces image.
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(b)

Fic. 8.40 : En rouge et & gauche : PEFI. En vert et & droite : projection des positions de
référence. En jaune (4 gauche et a droite) : attache a la base = (3000, 3000, 4000). En bleu (a
gauche et a droite) : attache a la base = (100, 100, 100). Instant = fin de systole (t = 0.4 s).
MAP et la fonction colt compare les positions des sommets de tout le myocarde aux PEFI
correspondantes.
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Base

(3000, 3000, 4000)

Base

(100, 100, 100)

S 14.63 21.51
Nom 3.82 7.55
o0, 9.31 1072 9.40 1072
oo, 7.24 1072 7.53 1072
Parameétres estimés oo, 6.09 1072 6.47 1072
karp 14.04 12.77
krs 45.11 50.46
Vgog 5.00% 4.08%
Vi, 4.23% 0.40%
Variations relatives parameétres Voo, 0.81% 5.37%
Vears 9.30% 17.51%
Vs 15.61% 29.32%

TAB. 8.12 : Fonctions cout initiales et finales, parameétres estimés avec des parameétres
d’attache du cceur différents de ceux de la simulation de référence et variation de ces pa-
rameétres par rapport aux parameétres estimés avec 'attache du cceur de la simulation de

référence.

Le tableau 8.12 donne les paramétres estimés dans les différents cas d’attache
de la base et les erreurs relatives de ces paramétres par rapport & ceux estimés avec
I'attache de référence, ainsi que les fonctions cotit initiales et finales. Les variations
des parameétres estimés dans les différents cas d’attache de la base sont représentées
sur la Figure 8.41. L’effet de 'attache de la base sur les paramétres de maximum de

contraction est assez faible.
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[T attache = (100, 100, 100)

krs

FiG. 8.41 : Variation des paramétres estimés en fonction des erreurs commises sur les

attaches a la base du coeur.
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La fonction colit moyennée finale dans le cas de attache faible est plus élevée
que celle obtenue lors de I'estimation avec les paramétres d’attache de références.
Cette derniére est plus proche de celle correspondant & une erreur de 20% sur la base.

Enfin, la Figure 8.42 représente les courbes de pression du VG simulées
dans le cas des différents paramétres d’attache de la base. Ces courbes sont
identiques, les paramétres de contractilité étant trés proches. Les parameétres
d’attache de la base n’ont donc pas une grande influence sur la montée en pression
dans le VG.
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F1G. 8.42 : Pression du VG simulée avec les paramétres estimés avec différents paramétres
d’attache du ceeur.

8.4 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans
un cas clinique

Les données cliniques utilisées dans ce paragraphe sont celles décrites dans
le paragraphe 6.1.2.1. Le patient correspondant & ces données souffre d’un bloc
de branche gauche. La conduction électrique ne peut se faire par la branche
gauche du faisceau de His, ce qui entraine un mouvement asynchrone des deux
ventricules, et une fraction d’é¢jection du VG diminuée, ainsi qu'une montée en
pression de pente trop faible. La thérapie par resynchronisation cardiaque (ou
CRT pour “Cardiac Resynchronisation Therapy”) tente, par la pose de stimulateurs
cardiaques (“pacemaker”), de resynchroniser les deux ventricules en appliquant des
impulsions électriques & différents emplacements du ceeur et avec certains délais
entre ces impulsions. Les pressions résultantes sont mesurées pour analyser la pente
maximale de la montée en pression obtenue et décider si les emplacements des
impulsions électriques et les délais entre celles-ci permettent d’augmenter cette
pente maximale, et ainsi la fonction cardiaque. Obtenir un modéle personnalisé &
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partir de données de séquences d’images uniquement permettrait de tester in silico
différents emplacements des sondes et ainsi d’optimiser leurs emplacements pour le
gain en fonction cardiaque soit maximal.

Dans ce paragraphe, nous tentons de personnaliser la partie mécanique
active du modéle électromécanique présenté aux chapitres 3 et 4. L’initialisation
du modéle anatomiques est indiquée dans le paragraphe 6.2.1. Pour l'instant, le
processus d’estimation de paramétres ne prend en compte que le maillage deux
valves, et non le maillage quatre valves (les dérivées des volumes des ventricules,
méme si elles sont trés proches, ne sont pas identiques et n’ont pas encore été

codées). La partie électrique du modele a été estimée a partir de données EnSite
(paragraphe 6.2.2.2), nous la considérons donc comme entrée.

Pour personnaliser la partie mécanique active du modéle électroméca-
nique, nous utilisons le modéle avec phases, et minimisons une fonction cott
comparant les positions simulées de tous les sommets du myocarde aux positions
correspondantes estimées grace aux forces image. Les forces images utilisées sont
basées sur I’appariement de régions pour les sommets n’appartenant pas au septum
et sur 'appariement suivant la normale pour le septum, ou la frontiére entre le
muscle et le sang est plus nette. Cette étape d’estimation du mouvement grace
aux forces image ne doit pas prendre trop de temps en réglage des paramétres des
forces image. Nous avons donc utilisé ici des réglages normaux et un gain assez
élevé des forces images, pour ne pas avoir & initialiser a la main les paramétres
mécaniques actifs. L’estimation du mouvement utilisée comme entrée est donc
moins bonne que celle présentée dans le chapitre 6. Les contours correspondant
aux positions estimées grace aux forces image sont représentés sur la Figure 8.43
a différents instants du cycle cardiaque. Le gain des forces image étant élevé, le
mouvement n’est pas du tout lisse. L’estimation de paramétres permettra d’obtenir
un mouvement lisse se rapprochant du mouvement estimé par les forces image.

Par ailleurs, les paramétres de la contraction auriculaire ont été estimés a
partir de la courbe de pression du VG mesurée dans le cas non stimulé (voir para-
graphe 6.2.3.1). C’est la seule utilisation de la pression mesurée dans estimation
des paramétres mécaniques actifs. Les paramétres du modéle mécanique passif ont
été fixés a des valeurs usuelles, données dans le tableau 8.1. En ce qui concerne
les parameétres mécaniques actifs, les taux de contraction et de relaxation sont
initialisés & 20 s~!. Par ailleurs, nous testons l’estimation en ne considérant tout
d’abord que seulement trois zones, le VD, le VG et la zone des cicatrices, puis, en
considérant toutes les zones AHA (25 zones). Lorsque seulement les trois zones
sont considérées, les paramétres maximum de contraction du VD et du VG sont
initialisés & 8.5 1072, tandis que celui des cicatrices est initialisé & 6.0 1072. Lorsque
les parameétres de contractilité de toutes les zones AHA sont estimés, les parameétres
maximum de contraction de toutes les zones sont initialisés a 8.5 1072, Les contours
correspondant aux positions simulées avec les parameétres initiaux (lorsqu’on
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0.604 s

0.941 s

F1G. 8.43 : Le contour rouge correspond aux positions estimées grice aux forces image,
tandis que le vert correspond & celles simulées avec les paramétres initiaux pour ’estimation
des paramétres mécaniques actifs pour les trois zones considérées (VG, VD et cicatrices).

estime les paramétres des trois zones) sont représentés a différents instants sur la
Figure 8.43. Ceux-ci sont assez éloignés de ceux estimés grace aux forces images,
représentés sur la méme figure. Par ailleurs, la pression du VG simulée avec ces
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pressions (mm

parameétres initiaux et sa dérivée par rapport au temps sont représentées respec-
tivement sur les Figures 8.44 (a) et (b). Le maximum de la dérivée de la pression
de référence est 850 mmHg.s~ 1. Celui de la dérivée de la pression simulée avec les

L ce qui donne une erreur relative de 48.35%.

paramétres initiaux est 1261 mmHg.s™

Dans un premier temps, nous estimons les paramétres maximum de contraction
pour le VD, le VG et les cicatrices, ainsi que les taux de contraction et de relaxation
globaux, soit cing parameétres. Cette approche ne donnant pas le résultat escompté,
I’estimation des taux de contraction et de relaxation pour chacune de ces trois
zones a été testée (ce qui donne neuf parameétres). Enfin, nous avons estimé les
parameétres de contractilité pour chaque zone AHA (75 parameétres). Dans chaque
cas, nous comparons la pression simulée avec les paramétres estimés & la pression

mesurée.
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F1G. 8.44 : (a) Pression du VG mesurée (en vert, trait plein) et simulée avec les parameétres
initiaux. (b) Dérivées lissées de ces pressions.

8.4.1 Estimation de cinq paramétres

Dans ce paragraphe, nous avons estimé les paramétres maximum de contraction
par zones oo, (pour le VG), oo, (pour les cicatrices), oo, (pour le VD) et les
parameétres taux de contraction et taux de relaxation globaux karp et kgrs.

La fonction colt & minimiser est la somme des différences au carré des
PEFI et de celles simulées, aux instants des images de la séquence ciné-IRM.
Tous les sommets du maillage sont pris en compte. Son évolution au cours de la
minimisation est représentée sur la Figure 8.45. Sur cette figure, la fonction cott
a été moyennée par le nombre de sommets et le nombre d’instants considérés. Les
fonctions cotit initiale et finale moyennées sont respectivement de 27.52 mm? et de
8.69 mm?.
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F1G. 8.45 : Fonction coiit moyennée au long de ’estimation des cingq parameétres que sont :
00,5 00,5 004 et karp et krs globaux.

Les parametres estimés sont :

09, =6.13107% 09, =447 1072 oo, =9.59 1072
(8.10)
karp =1 kgrs =100

Les contours correspondant aux positions simulées avec ces parameétres estimés
sont représentés a différents intants du cycle cardiaque sur la Figure 8.46.

Les parameétres taux de contraction et taux de relaxation globaux estimés corres-
pondent aux bornes utilisées pour ’estimation. Les parameétres maximum de contrac-
tion sont assez faibles, sauf pour le VD. De plus, le taux de contraction étant estimé
a1s™!, Pintensité de la contraction reste plus faible que 3 10~2 MPa. Le mouvement
n’est pas bien retrouvé, notamment pour le VD (instants 0.347, 0.436, 0.515, 0.604
et 0.683 s) et pour la partie latérale du VG (instants 0.515, 0.604 et 0.683 principale-
ment). La superposition des contours correspondant aux PEFT et du contour simulé
a la fin de la systole (¢ = 0.525 s) montre qu’ils sont assez différents (Figure 8.47).
Cependant, la fonction colit moyennée est plus faible que celle correspondant aux
autres estimations (qui retrouvent mieux le mouvement). En effet, la fonction cott
finale correspondant & l’estimation des neufs parameétres est 1.5 fois plus élevée que
celle correspondant & D'estimation des cinq paramétres. Cela vient du fait que le
coeur ne se contractant pratiquement pas, il n’y a pas de grandes différences de
position de I'apex. Les autres estimations de parameétres donnent une contraction
meilleure, mais du fait de cette contraction, ’apex s’allonge inévitablement, ce qui
dégrade fortement la fonction cotit. Comme dans le cas synthétique, 'introduction
de la contrainte de position correspondant au péricarde devrait écarter ce probléeme.
Il aurait aussi été intéressant de ne pas prendre en compte les sommets correspon-
dant a ’apex dans la fonction coiit et de comparer les nouvelles fonctions cotit des
différentes estimations.
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F1G. 8.46 : Contours correspondant aux positions simulées avec les parameétres oo, , 0.,
00, et karp et krs globaux estimés. Les couleurs codent I'intensité de la contraction.



8.4 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans un cas clinique 243

Fi1G. 8.47 : Le contour rouge correspond aux positions estimées grace aux forces image,
tandis que le vert correspond a celles simulées avec les paramétres oo, 0o, 0o, et karp et
krs globaux.

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 12

temps (s) temps (s)
(a) (b)

FiG. 8.48 : (a) Pression du VG simulée (en rouge, tirets) avec les 5 paramétres estimés (og
des zones VG, cicatrices et VD et karp et krs globaux). (b) Dérivée par rapport au temps
de cette pression (en rouge, tirets). La pression du VG mesurée et la dérivée de celle-ci sont
représentées en vert, trait plein.

Par ailleurs, la contraction étant trop faible, la montée en pression ne peut se
faire correctement. La pression simulée avec les parameétres estimés, représentée sur
la Figure 8.48 (a), est donc trés éloignée de la pression mesurée. Sa dérivée par
rapport au temps, représentée sur la Figure 8.48 (b) est aussi treés différente de celle
de référence. Le maximum de la dérivée de la pression simulée est de 126 mmHg.s ™!,
bien loin de celui de référence (850 mmHg.s™!). L’erreur relative est de 85.12%.

Les évolutions de ces parameétres au long de la minimisation sont représentés
sur la Figure 8.49. Les gradients de la fonction cotit par rapport & ces parameétres

sont représentés en annexe, sur la Figure B.2. Les parameétres karp et krs sont
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FiG. 8.49 : Evolution des paramétres oy par zones (a), karp global et krg global lors
de Vestimation des cing paramétres. Les couleurs (pour (a)) correspondent aux og des
différentes zones (bleu : o, vert : oo, et rouge : 0q,).

directement fixés aux bornes, tandis que les paramétres og par zone semblent oscil-
ler autour de certaines valeurs. Les gradients de la fonction cotit par rapport aux
différents parameétres diminuent tout au long de ’estimation. L’algorithme de mini-
misation a peut-étre permis de retrouver un minimum local, qui ne correspond pas
au minimum global. Cependant, il est peut-étre possible aussi qu’estimer des taux
de contraction et de relaxation globaux ne permet pas de différencier suffisamment
le comportement des différentes zones. Fn effet, le VD se contracte et se relache plus
vite que le VG dans les images. Les paramétres maximum de contraction n’arrivent
peut-étre pas & compenser cette différence de vitesse de contraction et de relaxa-
tion. C’est pourquoi nous avons considéré dans la suite des taux de contraction et
de relaxation par zones.



8.4 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans un cas clinique 245

8.4.2 Estimation de neuf paramétres

Dans ce paragraphe, les parameétres taux de contraction et taux de relaxation, de
méme que ceux de maximum de contraction sont estimés par zones, en considérant
les zones du VG, du VD et des cicatrices. Neuf paramétres sont donc maintenant
estimés.

La fonction cott considérée est la méme que dans le paragraphe précé-
dent. Les fonctions coiit initiale et finale moyennées sont respectivement de
30.37 mm? et de 13.99 mm?. L’évolution de la fonction coit au cours de la
minimisation est représentée sur la Figure 8.50. Cette fonction colit converge en
quatre itérations vers environ 14 mm?. Cela semble élevé, mais, comme nous 1’avons
déja dit dans le paragraphe précédent, cette fonction coiit est dégradée par ses
composantes correspondant & ’apex. En effet, sous l'effet de la contraction et de
la pression qui applique une force vers le bas sur la zone de ’endocarde du VG
correspondant a l’apex, celui-ci s’étire vers le bas, d’autant plus qu’il n’est pas
contraint par une force représentant les contraintes générées par le péricarde.

1207
1007
807
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F1G. 8.50 : Fonction coiit moyennée au long de 'estimation des neuf parameétres corres-
pondant aux og, karp et krs pour chaque zone

Les paramétres estimés pour les trois zones sont donnés dans le tableau 8.13.
Les évolutions des paramétres mécaniques actifs au cours de la minimisation sont
représentées sur la Figure 8.52. Ces paramétres convergent rapidement (en 4 itéra-
tions pour karp et krs et 8 pour les parameétres de maximum de contraction). Ces
parameétres sont représentés en 3D sur la Figure 8.51. Les évolutions des gradients de
la fonction cott par rapport aux paramétres considérés sont représentées en annexe,
sur la Figure B.3.

Les contours correspondant d’une part aux positions estimées grace aux forces
images et d’autre part, aux positions simulées & partir des parameétres estimés sont
superposés sur la Figure 8.53. Globalement, le mouvement simulé suit bien le mou-
vement estimé grace aux forces image. Plusieurs remarques peuvent étre faites :
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Fic. 8.51 : Paramétres oo (en haut), taux de contraction (karp), taux de relaxation
(krs) des zones correspondant au VG, au VD et aux cicatrices.

0o, karp, kRgs,

VG 6.24 1072  15.94 37.07

C 4901072 2921 8.08

VD 7.24 1072 8.08 29.21

TaB. 8.13 : Paramétres mécaniques actifs estimés des trois zones considérées (VD, VG
et C pour cicatrices).
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Fi1G. 8.52 : Evolution des paramétres og par zones (a), karp par zones (b) et krg par
zones (c) lors de l'estimation des paramétres mécaniques actifs des zones VG, cicatrices
et VD. Les couleurs correspondent aux paramétres des différentes zones (bleu : VG, vert :
Cicatrices et rouge : VD).

e Tout d’abord, un retard de la contraction est visible aux instants 0.178 et
0.257 s. En effet, les parties latérales du VD et du VG ne se contractent
pas suffisamment vite. Ce retard se retrouve aussi au niveau de la courbe de
pression simulée par rapport a celle de référence (Figure 8.54 (a)). Il vient
principalement du fait que le temps initial de la vague électrique a partir
duquel les temps de dépolarisation sont donnés n’est pas connu précisément ;

e Les erreurs dues & de mauvaises initialisations des paramétres des forces
images lors de l’estimation du mouvement grace & celles-ci n’affectent pas
le mouvement simulé avec les parameétres estimés. En effet, le mouvement si-
mulé ne commet pas les erreurs visibles sur les contours correspondant aux
PEFI au niveau des parties latérales du VD et du VG aux instants 0.604 et
0.683 s. Cela vient principalement du fait que 'approche variationnelle, qui
prend en compte toutes les données d’une fenétre temporelle (ici le cycle) en

méme temps, lisse le mouvement ;

e L’apex s’étire beaucoup trop par rapport aux PEFI, particuliérement aux
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Fic. 8.53 : En rouge : PEFI. En jaune : contour correspondant aux positions simulées
avec les neuf paramétres estimés (oo, karp et krs des zones VG, cicatrice et VD.)
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Fic. 8.54 : (a) Pression du VG simulée (en rouge, tirets) avec les paramétres 9 paramétres
estimés (0, karp et krs des zones VG, cicatrice et VD). (b) Dérivée par rapport au temps
de cette pression (en rouge, tirets). La pression du VG mesurée et la dérivée de celle-ci sont

représentées en vert, trait plein.

instants de la fin de la systole (0.515 et 0.604 s) ou la pression et la contraction

sont élevées ;

e La relaxation du cceur simulé n’est pas trés bonne. Le VD se relache trop
vite, ainsi que I'apex (instants 0.683 et 0.722 s). Par ailleurs, la pression lors
de phase de relaxation isovolumique n’est pas du tout retrouvée. Nous avons
déja rencontré certains problémes de modélisation au niveau de la durée de la
phase de relaxation isovolumique (voir paragraphe 4.4.3.2). Outre la possibi-
lité d’erreurs dans la minimisation de la fonction cofit, plusieurs pistes peuvent
étre évoquées en ce qui concerne les difficultés de retrouver le mouvement et

la pression lors de la relaxation :

e Tout d’abord, le modéle mécanique passif joue un réle important lors de
la relaxation. Or, dans notre modéle, nous utilisons un modéle élastique
linéaire, qui n’est peut-étre pas suffisament complexe pour la modéli-
sation de la relaxation isovolumique. Passer 4 un modéle non-linéaire
permettrait de mieux modéliser les mouvements du cceur, mouvements
qui sont plutot sous ’hypothése de grandes déformations que de petites.

e Ensuite, lors de la simplification de I’élément mécanique actif proposé
par Bestel [Bestel 2001, Bestel 2000], le couplage entre la raideur et
la contrainte de 1’élément actif a été supprimé en ne prenant pas en
compte le fait que la déformation du sarcomeére puisse casser des ponts
actine-myosine (voir paragraphe 3.3.4.1). Cette simplification devrait
étre revue. Par ailleurs, les choix de non prise en compte de la loi de
Starling, ainsi que de suppression de la relaxation active (voir para-
graphe 3.3.4.1) doivent étre révisés.

e Enfin, les durées de potentiel d’action sont aussi trés importantes dans
la modélisation de la relaxation. Des erreurs d’estimation de ces du-
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rées ont des répercussions, qui restent & mesurer et a évaluer, sur les
parametres estimés.

La Figure 8.54 (b) représente la dérivée de la pression du VG simulée a partir
des neufs paramétres estimés. La dérivée de la pression en systole est assez bien
retrouvée, et notamment le maximum de la dérivée de la pression. En effet, celui-ci
est égal a 821 mmHg.s~! pour la pression simulée avec les neuf paramétres estimeés
(850 pour la pression mesurée). L’erreur effectuée est donc de 3.42%. Par contre, la
dérivée de la pression durant la relaxation est trés éloignée de celle de référence.

Les contours correspondant aux positions simulées avec les neufs paramétres
estimés sont représentés & différents instants sur la Figure 8.55. Les couleurs
correspondent & l'intensité de la contraction. A la fin de la systole, I'intensité de la
contraction dans la zone des cicatrices est bien estimée plus faible que celle dans
le VG et le VD, ce qui est cohérent avec le fait que les zones correspondant aux
cicatrices se contractent moins bien que les zones saines. Par ailleurs, les intensités
de la contraction correspondant au VG et au VD deviennent rapidement identiques
alors que les paramétres estimés sont différents (instants 0.436 et 0.515 s). Enfin,
la diminution de l'intensité de la contraction se fait beaucoup plus lentement dans
les zones correspondant aux cicatrices que dans le VG et le VD.

D’aprés tous ces résultats, il semblerait qu’estimer les paramétres méca-
niques actifs de seulement trois zones, le VG, le VD et les cicatrices serait suffisant.
Cependant, le mouvement de I'apex n’est pas satisfaisant, ni le mouvement lors de
la relaxation. Peut-étre que les taux de relaxation doivent étre estimés pour plus
de zones. C’est pourquoi nous testons dans le paragraphe suivant ’estimation des
parameétres mécaniques actifs des 25 zones AHA considérées.

8.4.3 Estimation de trois paramétres par zone AHA

Pour éviter 'étirement de ’apex vers le bas et pour tenter d’améliorer la phase
de relaxation, nous avons testé l'estimation des paramétres mécaniques actifs des
25 zones AHA. Ces zones AHA correspondent & 17 zones du coeur [Cerqueira 2002]
et la notation est ici élargie au VD, qui contient 8 zones. Ces zones ainsi que leurs
noms sont représentées sur la Figure 8.56. Nous estimons donc 75 paramétres. Les
zones correspondant aux cicatrices ne correspondent pas aux zones AHA, mais sont
a cheval sur plusieurs de ces zones. L’intérét de cette estimation est aussi de voir
s’il est possible de retrouver ’emplacement des cicatrices & travers ’estimation des
parameétres mécaniques actifs, sans avoir d’a priori sur ces zones infarcies.

La fonction coiit considérée compare les positions simulées aux positions estimées
grace aux forces image. Dans les paragraphes précédents, uniquement les trente po-
sitions correspondant aux images sont utilisées dans cette comparaison. Le nombre
de paramétres étant ici beaucoup plus élevé, nous préférons intégrer dans la fonction
colt toutes les positions estimées grace aux forces image et non plus seulement aux
instants des images. Les fonctions cotit initiale et finale moyennées sont respective-
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0.604 s i 0.683 s

l0.0éQd MPa

Io.osa? MPa

0.00 MPa

F1Gc. 8.55 : Contour correspondant aux positions simulées avec les paramétres maximum
de contraction, taux de contraction et de relaxation estimés pour les zones V@G, cicatrice et
VD. Les couleurs codent I'intensité de la contraction
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1. basal anterior 7. mid anterior 13. apical anterior
2. basal anteroseptal 8. mid anteroseptal 14. apical septal
3. basal inferoseptal 9. mid inferoseptal 15. apical inferior
4. basal inferior 10. mid inferior 16. apical lateral
5. basal inferolateral 11. mid inferolateral 17. apex

6. basal anterolateral 12. mid anterolateral

F1G. 8.56 : Zones AHA pour le VG et élargissement, de la notation au ventricule droit.

ment de 27.66 mm? et de 8.15 mm?2. L’évolution de la fonction cotit au cours de la

minimisation est représentée sur la Figure 8.57. Cette fonction coflit converge en six

itérations vers environ 8 mm?2.

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
itérations minimisation

F1G. 8.57 : Fonction cotit moyennée au long de 'estimation des 75 paramétres correspon-
dant aux og, karp et krs pour chacune des 25 zones AHA.

Les parameétres estimés pour les 25 zones sont donnés dans le tableau B.11.
Les évolutions de ces paramétres au long de la minimisation sont représentés sur
la Figure 8.59. Les paramétres estimés correspondant au VG sont représentés avec
une visualisation en “oeil de beeutf” sur la Figure 8.58, colonne de gauche. Au bout
de 8 itérations, les parameétres maximum de contraction semblent converger pour
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la plupart. Les paramétres karp et krs convergent aussi assez rapidement, en 4
itérations. Cependant, les zones sont divisées en deux groupes, qui ont chacun la
méme valeur de taux de contraction ou de taux de relaxation. Par ailleurs, ces deux
valeurs sont les mémes pour les paramétres karp et krg, et cela, tout au long de

I’estimation.
0.12
l 0.10

— 0.08 20,
(MPa)
0.06
0.04
l 52
o 4
karp,
8 3
(s1)
22
12
52
! 42
kRs.
=32
22
12

Fi1G. 8.58 : Représentation schématisée des paramétres mécaniques actifs du VG estimés
avec : a gauche : fonction cott dont les poids de toutes les composantes sont identiques; a
droite : fonction cofit dont les poids des composantes correspondant au septum sont plus
élevés que ceux des autres composantes.

Les évolutions des gradients de la fonction cotit par rapport aux 75 paramétres
sont représentées sur la Figure B.4. Les gradients initiaux et finaux des différentes
zones sont donnés en annexe dans le tableau B.12. Ceux-ci n’ont pas diminué, voire
ont augmenté pour la plupart, sauf pour ceux correspondant aux parameétres kprg.
L’estimation semble avoir des difficultés avec un nombre de parameétres aussi élevé.
Enfin, elle ne nous permet pas d’identifier les zones correspondant aux cicatrices. Les
paramétres maximum de contraction ou taux de contraction des zones chevauchant
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les cicatrices ne sont pas sensiblement plus faibles que les paramétres des autres
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FiGc. 8.59 : Evolution des paramétres oy par zones (a), karp par zones (b) et kps par
zones (c¢) lors de Pestimation des parameétres mécaniques actifs des zones VG, cicatrices et
VD. Les couleurs correspondent aux paramétres des différentes zones.

Par ailleurs, pour contrer le mouvement d’étirement de ’apex vers le bas, le
paramétre og correspondant & I’apex est trés élevé. Cela permet de limiter ce mou-
vement intempestif, mais au prix d’un paramétre o trés éleve (11.7 1072 MPa au
lien de 6 4 9 1072 MPa pour les autres zones, voir tableau B.11) et d'un taux de
contraction élevé aussi (51.97 s71), ce qui n’est peut-étre pas le cas en réalité. Utili-
ser une force modélisant les contraintes dues au péricarde devrait étre plus adéquat
et éviterait a la fois le mouvement d’étirement de I'apex et I'estimation d’un maxi-
mum de contraction trop important. Une autre possibilité serait de ne pas prendre
en compte les sommets de ’apex dans la fonction coiit.

Les contours correspondant aux positions simulées avec les paramétres estimés
sont représentés sur la Figure 8.60. Les couleurs codent l'intensité de la contraction.
Méme si estimation semble avoir des difficultés & estimer autant de paramétres, le
mouvement simulé avec les paramétres estimés suit globalement bien le mouvement
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lD.UQ79 MPa
_0.0490 MPa
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F1G. 8.60 : Contour du ceeur & différents instants du cycle cardiaque. Le mouvement a été
simulé avec les paramétres oo, karp et krs estimés pour chacune des 25 zones AHA. La
fonction cotit compare les positions simulées de tous les sommets aux PEFI correspondantes.
Les couleurs codent l’intensité de la contraction.
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visible dans les images. Cependant, le septum & la fin de la systole et au début de
la relaxation est décalé par rapport a I'image (instants 0.515, 0.604, 0.683 s).
Enfin, la pression du VG simulée a
sa dérivée par rapport au temps sont représentées sur les Figures respective-
ment 8.61 (a) et (b). La pression simulée avec les paramétres estimés est assez
proche de celle mesurée en systole, mais est complétement différente pour la relaxa-
tion. Le maximum de la dérivée de la pression du VG estimé est de 924 mmHg.s 1.
Celui correspondant a la pression mesurée étant de 850 mmHg.s™!, erreur effectuée

est de 8.65%.

partir des 75 paramétres estimés et
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FiG. 8.61 : (a) Pression du VG simulée (en rouge, tirets) avec les 75 paramétres para-
meétres estimés (og, karp et krs des 25 zones AHA). (b) Dérivée par rapport au temps de
cette pression (en rouge, tirets). La pression du VG mesurée et la dérivée de celle-ci sont
représentées en vert, trait plein.

8.4.3.1 Estimation avec des poids différents pour le septum

Dans le paragraphe précédent, nous avons tenté d’estimer les paramétres mé-
caniques actifs de 25 zones AHA. L’estimation semble avoir des difficultés, et le
mouvement du septum n’est pas correct dés la fin de la systole. Pour tenter de
corriger cela, nous ajoutons des poids pour les composantes de la fonction cott cor-
respondant au septum. Par ailleurs, la confiance dans les positions estimées grace
aux forces image est plus forte pour celles correspondant au septum. En effet, la
frontiére entre le muscle et le sang au niveau du septum est assez nette dans les
images. C’est pourquoi nous avons modifié la fonction coit, en introduisant des
poids pour le septum. La fonction cott est ainsi donnée par :

Ny
1
J = 22( Sy -vElP e D \ny—y?z,ill2>, (8.11)
k=1 “i/v;¢Septum i/v;ESeptum
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avec yf et y%l,i les positions 3D respectivement simulées et estimées grace aux
forces image du sommet v;. Pour I’instant, trois poids différents ont été testés. Nous
avons choisi a = 2, a = 5 et a = 10. Les deux premiers ne donnent pas de résultats
fondamentalement différents de ceux du paragraphe précédent. Le décalage du
septum existe toujours. Nous ne présenterons donc ici que le dernier poids, c’est &
dire a = 10.

Les fonctions cofit initiale et finale moyennées sont respectivement de
78.08 mm? et de 13.98 mm?. Cette donnée est biaisée par rapport aux autres
fonctions colit présentées car les poids correspondant au septum n’ont pas été
pris en compte pour moyenner la fonction cott. Il est donc normal d’obtenir une
fonction coiit plus élevée. L’évolution de cette derniére au cours de la minimisation
est représentée sur la Figure 8.62. Cette fonction colt converge en dix itérations

vers environ 14 mm?2.
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F1G. 8.62 : Fonction cotit moyennée au long de ’estimation des 75 paramétres correspon-
dant aux og, karp et krs pour chacune des 25 zones AHA. Les composantes de la fonction
colt correspondant au septum ont un poids plus élevé.

Les évolutions des gradients de la fonction cofit par rapport aux différents
paramétres au long de la minimisation sont représentées en annexe sur la Figure B.5.
Les gradients initiaux et finaux sont donnés en annexe dans le tableau B.14.

Les évolutions des différents paramétres estimés au long de la minimisa-
tion sont représentées sur la Figure 8.63. Les paramétres karp et krs semblent
converger rapidement et, comme dans le cas précédent, ces paramétres prennent
seulement deux valeurs. Par ailleurs, les évolutions des paramétres karp et kgrg
semblent identiques, comme dans le cas précédent. Au contraire du paragraphe
précédent, les gradients de la fonction coiit correspondant aux paramétres estimés
sont bien plus faibles (en valeur absolue) que les gradients initiaux. Cependant, les



258 CHAPITRE 8 : Estimation des paramétres mécaniques actifs : Résultats

0.12

0.11 1

0.10 7

0.09 1

0. 0.08 7

0.07 1

0.06 7

0.05 7

0.04

0

itérations minimisation
(a)
100 100
901 907
801 807
701 707
601 607
karp. 507 k‘Rsﬁ 507
407 407
307 307
207 2017
107 107
0 T T T T 0 T T T T
0 5 10 15 20 25 0 5 10 15 20 25
itérations minimisation itérations minimisation
(b) (c)

F1G. 8.63 : Evolution des paramétres oy par zones (a), karp par zones (b) et kps par
zones (c) lors de Pestimation des parameétres mécaniques actifs des zones VG, cicatrices et
VD. Les couleurs correspondent aux paramétres des différentes zones. Les composantes de
la fonction cott correspondant au septum ont un poids plus élevé.

parameétres maximum de contraction semblent n’avoir pas eu le temps de converger.
Le test d’arrét de la minimisation n’est pas encore bien maitrisé, et la minimisation
s’est peut-étre arrétée trop tot, le test d’arrét étant principalement sur la différence
entre deux valeurs successives de la fonction coiit.

Les contours correspondant aux positions simulées avec les paramétres estimés
sont représentés sur la Figure 8.64. Les couleurs codent I'intensité de la contraction.
Le mouvement simulé avec les paramétres estimés suit globalement bien le mouve-
ment visible dans les images. Le mouvement du septum est mieux suivi que dans le
cas de la fonction cotit avec des poids identiques pour chacune de ses composantes.
Comme dans le cas précédent, l’estimation donne un paramétre og trés élevé pour
la zone de I’apex (12 1072MPa).

Enfin, la pression du VG simulée & partir des 75 paramétres estimés et sa dérivée
par rapport au temps sont représentées sur les Figures respectivement 8.65 (a)
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FiG. 8.64 : Contour du cceur & différents instants du cycle cardiaque. Le mouvement a
été simulé avec les paramétres oo, karp et krs estimés pour chacune des 25 zones AHA.
La fonction cott compare les positions simulées de tous les sommets aux PEFI correspon-
dantes et ses composantes correspondant au septum ont un poids plus élevé que les autres
composantes. Les couleurs codent l'intensité de la contraction.
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F1G. 8.65 : (a) Pression du VG simulée (en rouge, tirets) avec les 75 paramétres para-
meétres estimés (o, karp et krs des 25 zones AHA). (b) Dérivée par rapport au temps de
cette pression (en rouge, tirets). La pression du VG mesurée et la dérivée de celle-ci sont
représentées en vert, trait plein. Poids plus élevés pour les composantes de la fonction cott

correspondant au septum.

et (b). La pression estimée est assez proche de celle mesurée en systole, mais
est complétement différente pour la relaxation. Le maximum de la dérivée de la
pression du VG estimé est de 1076 mmHg.s~!. Celui correspondant a la pression
mesurée étant de 850 mmHg.s™!, Perreur commise est de 26.58%.

Les parameétres estimés correspondant au VG sont représentés en “ceil de
beeuf” (“bull’s-eye®) sur la Figure 8.58, colonne du milieu. Les emplacements des
cicatrices n’ont pas été retrouvés. Comme soulevé précédemment, les parameétres
oo semblent n’avoir pas eu le temps de converger. Des expériences plus poussées
avec différents tests d’arrét doivent étre effectuées pour mieux maitriser l'arrét de
la minimisation.

8.4.4 Conclusion de l’estimation de paramétres dans un cas cli-
nique

Différentes stratégies ont été suivies dans les paragraphes précédents. Les points
majeurs qui en ressortent sont listés ci-dessous.

Tout d’abord, il est nécessaire d’estimer les paramétres taux de contrac-
tion et de relaxation par zones plutot que globalement. En effet, les différences de
vitesse de contraction et de relaxation des différentes parties du ceeur, comme par
exemple le VD et le VG, sont importantes (et stirement amplifiées encore par le fait
qu’il existe un dyssynchronisme entre les deux ventricules).

Ensuite, dans le cas des estimations des paramétres mécaniques actifs des
trois zones considérées ou encore des zones AHA, le mouvement est bien retrouvé.
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Cependant, des problémes subsistent au niveau de la phase de relaxation. Ces
problémes, déja visibles sur le mouvement simulé, sont encore plus criants d’aprés
les courbes de pression obtenues. L’origine de ces problémes n’est pas évidente. Elle
provient peut-étre d’erreurs dans la minimisation de la fonction cott. Cependant,
dans le cas de l'estimation des paramétres mécaniques d’un modéle identique &
celui ayant généré la simulation de référence, la diminution de pression a bien
été retrouvée. L’hypotheése la plus probable est donc que la modélisation de la
relaxation est trop simplifiée. Utiliser un modéle élastique non-linéaire et rétablir le
couplage entre la raideur et la contrainte dans les équations concernant I’élément
mécanique actif, ou alors simplement modéliser une force active de relaxation qui
empécherait le muscle de se relacher trop vite devrait améliorer 'estimation de
cette phase de relaxation.

Par ailleurs, il serait trés intéressant de modéliser les contraintes du péri-
carde sur le coeur et de les prendre en compte dans l'estimation. Cela permettrait
d’éviter le mouvement d’allongement de l'apex et éviterait, dans le cas de l’es-
timation des paramétres mécaniques actifs des zones AHA, que la minimisation
trouve des valeurs de maximum de contraction beaucoup trop élevées pour les zones
correspondant & 'apex.

Puis, la commande électrique étant estimée avec le modéle 4 valves, nous
projetons les temps de dépolarisation et de repolarisation du maillage 4 valves au
maillage 2 valves. Passer au modéle 4 valves permettrait d’utiliser la commande
électrique et de ne pas la projeter, ce qui est source d’erreurs pouvant perturber
Pestimation. Par ailleurs, le modéle 4 valves permet d’utiliser un maillage segmen-
tant beaucoup mieux les données. En effet, le maillage considéré ici n’est pas trés
bien segmenté, notamment au niveau du VD.

L’estimation dans le cas des zones AHA n’a pas permis de retrouver les
emplacements des cicatrices. Cependant, la convergence des paramétres maximum
de contraction n’a pas eu lieu au cours de I'estimation, ce qui laisse & penser que
le test d’arrét de la minimisation n’est pas suffisamment bien géré. D’autres tests
d’arrét devront étre pris en compte.

Finalement, l'estimation la plus intéressante correspond & l’estimation des
zones VG, VD et cicatrices. En effet, celle-ci permet d’a la fois bien retrouver le
mouvement (sauf en relaxation), et de bien estimer le maximum de la dérivée de
la pression du VG, ce qui est trés important dans notre cas. Il semblerait que la
connaissance a priori sur la position des cicatrices soit important.

Notre approche est basée sur la minimisation d’une fonction colt en cal-
culant le gradient de celle-ci. Ce calcul du gradient entraine un temps de calcul
additionnel. Dans le cas du maillage utilisé (10214 sommets, 56752 tétraédres), la
simulation directe dure environ 20mn sur une machine du cluster. Une itération
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de minimisation, qui comporte la simulation directe, la simulation adjointe et le
calcul du gradient & partir des différents éléments stockés lors de ces simulations
dure environ une heure, lorsque 9 paramétres sont estimés. Cependant, le code
n’est vraiment pas optimisé, des assemblages de matrices étant effectuées alors que
leur utilité semble négligeable. De plus, le calcul des gradients par rapport aux
différents paramétres se fait séquentiellement, alors qu’il pourrait trés facilement
se faire parallélement, ce qui réduirait fortement le temps de calcul. En effet, lors
de l'estimation d’un paramétre, une itération de la minimisation prend environ
45 mn, tandis que celle correspondant a I’estimation de 75 paramétres dure 2 h 30.
Les estimations des 9 paramétres (trois zones) ont été obtenues en environ 10 h,
tandis que celles correspondant aux 75 parameétres nécessitaient, pour 25 itérations,
environ 60 heures. Cependant, des paramétres obtenus au bout d’une dizaine
d’heure ont donné déja de bons résultats (dans le cas de I'estimation avec des poids
sur le septum) en ce qui concerne le mouvement et le maximum de la dérivée de la
pression du VG.

Les approches de minimisation sans gradients consistant & discrétiser les plages
de valeurs des paramétres et & simuler le modéle avec des paramétres prennant ces
valeurs discrétisées pour choisir I’ensemble de paramétres minimisant la fonction
colt sont & éviter en raison du temps de calcul élevé qu’elles impliquent, méme si
I’on dispose de parcs de machines. En effet, si nous disposons par exemple d’un
parc de 1000 machines utilisables & tout moment, nous pouvons lancer 3000 simula-
tions par heure, vu qu’une simulation directe dure environ 20 mn. Si nous effectuons
une premiére estimation assez grossiére, les plages de valeurs ([0.04 , 0.12] pour les
maximum de contraction, [1 , 100] pour les taux de contraction et de relaxation)
peuvent étre discrétisées en 5 valeurs chacune. Pour prendre en compte toutes ces
valeurs, si n;, est le nombre de paramétres considéré, nous devons lancer 57 simula-
tion directes. Dans le cas des 9 paramétres, & raison de 3000 simulations par heure
sur le parc de 1000 machines, cela prendrait environ 27 jours. Et dans le cas des
75 paramétres, si seulement 2 valeurs étaient prises en compte pour chaque plage
de valeurs, le calcul de toutes les simulations en utilisant 1000 machines prendrait
1.44 10" années. Cette approche n’est donc pas  retenir.

D’autres approches peuvent étre plus intéressantes, comme celles de minimisa-
tion sans gradient de type Powell [Powell 2002|. Ces approches nécessitent cependant
une initialisation importante pour approximer la fonction colt par un ellipsoide.
Cette initialisation requiert un grand nombre de simulations directes, ce qui peut
s’avérer trés gourmand en terme de temps de calcul dans le cas d’un grand nombre
de paramétres & estimer et de simulations directes s’effectuant en un temps non
négligeable. Cependant, cette approche semble beaucoup plus abordable en temps
de calcul que I'approche directe présentée dans le paragraphe précédent, et il serait
intéressant de la tester et de comparer la méthode présentée dans ce manuscrit aux
méthodes de type Powell.

L’approche de minimisation en utilisant le gradient calculé par la méthode ad-
jointe permet de calculer une itération de la minimisation en un temps de calcul
identique, quel que soit le nombre de parametres (lorsque le calcul des dérivées par-
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tielles par rapport a chaque parameétre se fait en parallele). Lorsque la simulation
directe prend un certain temps, ce qui est notre cas, cela devient vite trés intéressant
en terme de temps de calcul.

La comparaison entre ces différentes méthodes de minimisation avec ou sans
gradient devrait étre effectués dans le futur, dans le but peut-étre de les coupler, de
maniére & gagner en efficacité en terme de temps de calcul et en précision d’estima-
tion.
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9.1 Conclusions

L’objectif de cette thése était de coupler un modéle générique du coeur avec des
données images pour estimer les parameétres mécaniques actifs de celui-ci afin de
créer un modéle personnalisé, c’est a dire adapté & chaque patient. L’objectif ultime
étant d’utiliser ce modéle personnalisé pour la planification de thérapies et ’aide
au diagnostic. Cette personnalisation a nécessité la mise en oeuvre de différentes
théories : la modélisation, le traitement d’images et I’assimilation de données varia-
tionnelle avec la méthode de I’état adjoint pour I'estimation de paramétres.

Tout d’abord, nous avons amélioré le modele électromécanique de coeur existant.
Puis, nous avons couplé ce modéle et les images & travers un modéle pro-actif pour
Iestimation de I’état (position/vitesse) du cceur. Ce modéle pro-actif généralise les
approches existantes de modéles déformables en ajoutant de I'information a prior:
venant du modéle électromécanique. Enfin, ce mouvement retrouvé a été utilisé en
tant que donnée pour 'estimation des paramétres mécaniques actifs du modéle. La
difficulté principale de cette estimation provient des discontinuités du modéle impli-
quées & la fois par I’élément actif, mais aussi par les différentes phases cardiaques.
Celles-ci rendent en effet le modéle non-linéaire par la présence de seuils et de diffé-
rentes conditions aux limites suivant les phases. A ce jour et a notre connaissance,
I'estimation des parameétres mécaniques, actifs ou passifs, n’a jamais été effectuée
en prenant en compte les différentes phases cardiaques.
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9.1.1 Modélisation

Tout d’abord, nous avons amélioré le modéle électromécanique sur plusieurs
points :

e La simplification de ce modéle avait entrainé ’oubli de la signification phy-
sique de certains parameétres. Cette signification a été rétablie;

o L’effet de la contraction auriculaire était modélisée par une fonction escalier.
Nous avons remplacé cette fonction discontinue par une fonction continue per-
mettant de mieux modéliser 'augmentation de la pression dans les oreillettes
due & la contraction auriculaire ;

e La gestion existante des phases isovolumiques entrainait des problémes de
stabilité nécessitant de changer de pas de temps selon les phases. Cela aug-
mentait considérablement le temps de calcul d’une simulation d’un battement
cardiaque. De plus, la pression subissait des discontinuités au niveau des chan-
gements de phases et la contrainte isovolumique n’était pas trés bien respectée.
Nous avons proposé une gestion Lagrangienne des phases isovolumiques. La
pression & appliquer sur les phases est calculée de maniére & contrebalancer
la contraction pour garder le volume constant. La contrainte est maintenant
bien respectée, la pression n’est plus discontinue et la montée et la descente
de la pression lors des phases isovolumiques est mieux modélisée. Par ailleurs,
en supprimant les problémes de stabilité, cette amélioration a permis d’aug-
menter le pas de temps lors des phases isovolumiques et ainsi de diviser le
temps de calcul d’une simulation directe d’un battement cardiaque par trois.

e Enfin, nous avons introduit le modéle quatre valves. La détection automatique
des valves a été mise en ceuvre, ainsi que le calcul des différents volumes. Ce
modéle a supplanté le modéle deux valves, pour lequel la coupe des ventricules
au dessous des valves entrainait une sous-estimation des volumes des ventri-
cules, principalement pour le ventricule droit. Par ailleurs, le modéle quatre
valves permet une meilleure gestion des conditions aux limites. En effet, les
conditions aux limites peuvent maintenant étre fixées au niveau des valves,
et non plus au niveau du plan de coupe en dessous des valves, comme dans le
cas du modéle deux valves.

Apres avoir fait toutes ces améliorations, nous avons voulu effectuer une ana-
lyse de sensibilité globale pour évaluer les effets des variations des paramétres mé-
caniques, pris séparéments ou par groupes, sur différents indices cliniques. Cette
analyse de sensibilité nous a renseigné sur les paramétres qui pouvaient étre fixés a
des valeurs normales, et sur ceux qui doivent étre estimés a partir des données du
patient. Par ailleurs, cette analyse de sensibilité globale a soulevé un probléme de
modélisation au niveau de la relaxation isovolumique, le taux de relaxation isovolu-
mique ne permettant pas de retrouver une valeur normale de la durée de la phase
de relaxation isovolumique.
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9.1.2 Couplage du modéle et des images pour ’estimation du mou-
vement

Le modéle pro-actif existant ne prenait pas en compte les différentes phases
cardiaques, les phases isovolumiques étant trop coiiteuses en temps de calcul.
Celles-ci étant maintenant moins cotiteuses en temps de calcul, elles ont été inté-
grées. La pression s’appliquant sur les endocardes est donc maintenant modélisée,
les forces image n’étant plus utilisées qu’en tant que terme correctif. De méme, les
contraintes d’attache du cceur n’étaient pas prises en compte, les forces image étant
supposées les remplacer. Nous avons évalué les différentes approches consistant &
rajouter ces contraintes dans le modéle électromécanique, ou bien & les estimer
grace aux forces image. L’utilisation d’un modéle électromécanique intégrant les
différentes phases cardiaques comme a priori dans le modéle déformable pro-actif
a permis de généraliser les approches existantes de modéles déformables. En effet,
I’énergie interne qu’ils utilisent est généralement une énergie élastique, linéaire ou
non-linéaire, jouant un role de régularisation. L’information a priori apportée par
le modeéle n’est généralement pas incluse dans cette énergie interne.

Par ailleurs, nous avons introduit une gestion implicite des forces image
dans le but de lisser le mouvement obtenu grace & ces forces image. Ces forces image
implicites ont montré leur interét dans le cas d’amortissements trés faibles, mais
leur interét dans le cas d’amortissements plus élevés est moins évident, le surcofit
en temps de calcul ne justifiant pas l’amélioration apportée. L’amortissement
mécanique du cceur est encore mal connu.

A partir du mouvement retrouvé par les forces image, nous avons extrait
le débit du ventricule gauche lors des phases d’éjection. Ce débit nous a permis
d’estimer les paramétres de Windkessel & trois élements pour que la courbe
de pression aortique simulée lors de la phase d’éjection soit proche de celle du
ventricule gauche mesurée lors de cette méme phase.

9.1.3 Estimation des paramétres mécaniques actifs

Nous avons choisi d’utiliser l'assimilation de données variationnelle pour estimer
les parameétres mécaniques actifs du modéle de coeur. Les phases cardiaques
impliquant des discontinuités et la non-linéarité du modéle, le lissage effectué par
ces approches nous a paru intéressant dans notre cas.

L’approche utiliste a donc été de minimiser une fonction colit comparant
les positions simulées aux positions estimées grace aux forces image. Cette mi-
nimisation a été effectuée par rapport aux paramétres mécaniques actifs. Dans
I’espoir d’utiliser les approximations de la matrice Hessienne pour apporter de
Iinformation sur la précision de ’estimation obtenue, nous avons utilisé I’algorithme
de minimisation Quasi-Newton BFGS avec contrainte de bornes.
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Cet algorithme nécessitant le gradient de la fonction coGt par rapport
aux parameétres, nous avons mis en ceuvre le modéle adjoint de notre modéle
électromécanique de ccoeur dans le cas du modeéle sans phase et en utilisant la
pression du ventricule gauche mesurée comme entrée, et dans le cas du modéle avec
phases.

Les gradients obtenus ont été testés pour les modéles sans phase et avec
phases. Les fonctions coiit considérées dans ces tests comparent les positions
simulées avec les positions estimées par les forces images, ou alors directement
avec leurs appariements dans les images de la séquence. La comparaison avec les
appariements de blocs dans les images ne donne pas de bons résultats. Elle a donc
été abandonnée dans cette thése. Cependant, utiliser directement les appariements
permettrait de s’affranchir de I'étape d’estimation du mouvement par les forces
image.

Le gradient ayant été testé, l'estimation des paramétres mécaniques actifs
a été lancée sur des données synthétiques et des données cliniques.

9.1.3.1 Estimation des parameétres a partir des données synthétiques

Pour évaluer la méthode d’estimation de parameétres, nous avons testé différents
cas avec des données synthétiques. Nous avons tout d’abord estimé les parameétres
mécaniques actifs d’'un modele (avec phases, mais sans modele de Windkessel) iden-
tique a celui ayant généré la simulation de référence. Nous en avons conclu que ces
paramétres étaient difficilement observables simultanément, mais que, la montée en
pression du ventricule gauche étant bien retrouvée, le modéle simulé avec ces para-
meétres estimés pouvait peut-étre étre utilisé pour prédire la montée en pression du
ventricule gauche pour différentes stimulations électriques.

Puis, pour nous rapprocher du cas réel, nous avons généré une simulation de
référence avec le modéle complet (avec phases et avec modele de Windkessel). Le
modeéle utilisé dans I'estimation a ensuite été choisi sans phase ou avec phases :

e Modéle sans phase. La pression du ventricule gauche de référence devient
alors une variable d’entrée du modéle. Les paramétres estimés ont été les
maxima de contraction du ventricule gauche et des cicatrices et les taux de
contraction et de relaxation globaux. Le maximum de contraction du ventri-
cule droit n’a pas été estimé, puisque nous ne disposons pas de la pression
mesurée du ventricule droit. Des estimations concernant des groupes de para-
métres différents ont été lancées. De maniére générale, le mouvement n’est pas
bien retrouvé avec les parameétres estimés et les fonctions cotit restent assez
élevées. Cela est di principalement au fait que le modéle utilisé dans ’estima-
tion est assez différent de celui qui a généré la simulation de référence. De plus
le maximum de contraction du ventricule droit n’étant pas estimé, mais fixé
a une valeur différente de celle de la simulation de référence, celui-ci perturbe
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I’estimation des autres paramétres. Enfin, lorsque le modéle sans phase est
utilisé dans le cas de données cliniques, le maximum de contraction prend au
cours de la minimisation une valeur faible, qui ne permet pas de s’opposer
suffisamment & la pression du ventricule gauche mesurée. La simulation s’ar-
réte donc en générant une erreur, et entraine 'arrét de la minimisation aussi.
Le modéle sans phase n’est donc pas intéressant pour 'estimation de para-
métres. Par ailleurs, il est plus intéressant de pouvoir estimer les paramétres
mécaniques actifs uniquement & partir des images, et non pas en utilisant la
pression comme entrée, puisque nous voulons prédire la montée en pression
du ventricule gauche.

Modéle avec phases. Le modéle sans phase a montré qu’il valait mieux
d’une part estimer les paramétres maximum de contraction d’au moins les
trois zones considérées (ventricule droit, ventricule gauche et cicatrices) et
d’autre part, estimer ensemble les paramétres taux de contraction et taux
de relaxation. Dans le cas du modéle avec phase, nous avons directement
tenté d’estimer les paramétres maximum de contraction pour les trois zones
considérées et les parameétres taux de contraction et de relaxation globaux.
Le mouvement simulé avec les paramétres estimés est globalement bon. L’er-
reur relative sur les paramétres de maximum de contraction est plus faible
que 5.55%. Cependant, celles sur les paramétres taux de contraction et de
relaxation sont respectivement de I’ordre de 60% et 30%, ce qui peut provenir
du fait que le modéle utilisé pour I'estimation ne contient pas le modéle de
Windkessel, alors que celui utilisé pour ’estimation de référence I'utilise. Cela
implique aussi peut-étre le fait que la pente de la montée en pression simulée
avec les parameétres estimés est plus faible que celle de reférence. En effet, du
fait que le windkessel n’est pas utilisé, la pression appliquée sur les endocardes
pendant la phase d’éjection lors de 'estimation est plus faible que pour la si-
mulation de référence. Pour obtenir le mouvement visible dans les images, les
paramétres maximum de contraction doivent donc étre plus faibles (ainsi que
le taux de contraction). Cela implique que la montée en pression simulée avec
les parameétres estimés est aussi plus faible. Utiliser le modéle de Windkessel
dans 'estimation permettrait de corriger cette montée en pression.

Nous avons par ailleurs évalué I'impact des erreurs sur différents paramétres
non estimeés, tels que des paramétres de la commande électrique (temps ini-
tial, anisotropie, conductivité), le module de Young, les directions des fibres
et ’attache a la base.

9.1.3.2 Estimation des paramétres a partir des données cliniques

Nous avons estimé différents groupes de paramétres :

e 5 paramétres qui sont les maxima de contraction pour les trois zones cor-

respondant au ventricule gauche, aux cicatrices et au ventricule droit et les

taux de contraction et de relaxation globaux.
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e 9 parameétres qui sont les maxima de contraction et taux de contraction et
de relaxation pour les trois zones considérées.

e 75 paramétres qui correspondent aux maxima de contraction et taux de
contraction et de relaxation pour les 25 zones AHA considérées. L’estimation
a été effectuée tout d’abord avec des poids identiques pour chaque compo-
sante de la fonction cott. Puis, la confiance dans les positions du septum
estimées grace aux forces image étant grande, des poids ont été rajoutés pour
les composantes de la fonction coiit correspondant au septum.

Il ressort de ces expériences que l'estimation ayant donné le maximum de la
dérivée de la pression le plus proche de celui mesuré est celle des 9 paramétres.

L’estimation des 5 paramétres a montré que les parameétres taux de contraction
et de relaxation devaient étre estimés par zones, au moins pour les zones corres-
pondant au ventricule droit, ventricule gauche et cicatrices.

L’estimation des 75 parameétres avec des poids sur les composantes de la
fonction cotlt correspondant au septum retrouve mieux le mouvement que celle
avec des poids identiques pour toutes les composantes. Par contre, le maximum de
la dérivée de la pression du ventricule gauche est mieux retrouvé quand les poids
sont tous identiques. L’estimation des 75 paramétres n’a pas permis de retrouver
les zones correspondant aux cicatrices.

Utiliser de l'information a priori sur les emplacements des cicatrices semble
important pour ’estimation. L’estimation des 9 paramétres donne le mouvement
qui est le mieux retrouvé, ainsi qu'un maximum de la dérivée de la pression du
ventricule gauche trés proche de celui mesuré.

Enfin, toutes ces estimations ont montré qu’il existait un probléme au ni-
veau de la relaxation. Le modéle élastique linéaire semble trop grossier pour bien
modéliser le reldchement du muscle cardiaque. Par ailleurs, les simplifications de
la loi de comportement de I’élément actif du modéle mécanique devraient étre revues.

L’estimation de paramétres par assimilation de données variationnelles
semble prometteuse. Le mouvement visible dans les images est bien retrouvé, tout
comme le maximum de la dérivée de la pression du ventricule gauche. Lorsque les
zones correspondant aux cicatrices sont introduites comme a prior:i, 'intensité de
la contraction obtenue avec les paramétres estimés est bien plus faible pour la zone
des cicatrices que pour les zones non infarcies, ce qui est cohérent avec le fait que
les zones infarcies se contractent moins bien.
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9.2 Perspectives

9.2.1 Améliorations techniques

Les améliorations techniques possibles des différentes parties présentées dans
cette thése sont nombreuses et portent sur toutes les parties présentées dans cette
thése, mais principalement sur la modélisation de la relaxation et l’estimation de
parameétres mécaniques.

9.2.1.1 Modélisation de la relaxation

La modélisation de la relaxation doit étre absolument revue. Il semble inévitable
de devoir passer & un modéle élastique non-linéaire. Cela nécessitera de réécrire
certaines parties du code adjoint. Par ailleurs, le couplage entre la raideur et la
contrainte de I’élément actif du modéle mécanique devrait étre rétabli. En effet, celui-
ci permettrait de prendre en compte le fait que le muscle s’oppose au relachement
du ceeur. Cependant, ces modifications demandent un grand investissement. Peut-
étre la modélisation d’une relaxation active, dans laquelle le muscle s’opposerait au
relachement du ceeur, mais pour lequel la raideur ne serait pas couplée & la contrainte
serait plus simple & mettre en ceuvre.

9.2.1.2 Estimation du mouvement & 1’aide d’un modéle déformable pro-
actif

Cette estimation de mouvement nécessite plus de validations quantitatives. Chun
Lok Wong a entrepris d’effectuer une analyse de sensibilité évaluant les effets sur
I'estimation du mouvement a l'aide du modéle déformable pro-actif des variations
des différents parametres du modele et des forces image [Wong 2010|. Une premiére
conclusion est que la reconstruction du mouvement cardiaque est beaucoup plus
impactée par l'orientation des fibres cardiaques, les forces de contraction actives et
les pressions des ventricules que par I’anisotropie et la raideur du modéle mécanique
passif. Par ailleurs, cette analyse de sensibilité a permis de montrer que lorsque les
images ont une bonne résolution, utiliser des parameétres du modéle fixés & partir de
valeurs de la littérature est suffisant pour retrouver le mouvement avec une bonne
précision, tandis que si les images ont une mauvaise résolution, le modeéle doit étre
personnalisé & partir d’autres mesures de maniére & apporter le plus d’information
possible pour faciliter I’estimation du mouvement.

9.2.1.3 Estimation de parameétres mécaniques actifs

Dans cette thése, le cadre de 'estimation des parameétres mécaniques actifs par
assimilation de données variationnelle avec calcul du gradient par la méthode ad-
jointe a été posé.
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Estimation de parameétres.
De nombreuses améliorations de D’estimation des paramétres mécaniques actifs
restent encore & intégrer :

e Tout d’abord, I’(ou les)erreur(s) sur le gradient dans le cas du MAP et plus
précisément dans le cas du paramétre taux de contraction doivent étre iden-
tifiées.

e Puis, le modéle de Windkessel & trois ou & quatre éléments doit étre intégré
dans le modéle utilisé dans ’estimation de paramétres. Nous ne parlons pas
ici d’estimation de paramétres du modéle de Winkessel, mais uniquement
de l'utilisation du modéle de Windkessel dans le modéle électromécanique a
personnaliser. En effet, dans cette thése, il n’a pas été pris en compte dans ce
modéle.

o Les tests d’arrét de la minimisation doivent étre mieux maitrisés, de maniére
& avoir plus de confiance dans 'estimation trouvée.

e D’autres parameétres semblent importants & estimer et ne nécessiteraient pas
un investissement trop important :

e Tout d’abord, les parameétres du modéle de Windkessel devraient étre
estimés directement lors de 'estimation de parameétres mécaniques plu-
tot qu’a partir du débit obtenu grace & l'estimation du mouvement
avec le modéle pro-actif. Il serait intéressant de voir si ces paramétres
peuvent étre estimés a partir uniquement des séquences d’images et non
plus & partir de la pression mesurée.

e Les paramétres délais de contraction et de relaxation devraient étre pris
en compte dans l'estimation. En effet, cela permettrait de réduire les
erreurs dues a l'initialisation du temps de départ de la vague électrique
et & I'estimation des durées des potentiels d’action.

e Enfin, les paramétres d’attache & la base seraient aussi intéressant &
estimer.

L’estimation des orientation des fibres nécessiterait un investissement assez
important et ne serait pas forcément réalisable au vu du nombre de paramétres a
estimer, méme si il serait intéressant de le tester. Par ailleurs, il est possible que
bientot, des images de tenseur de diffusion (DTI) sur des coeurs in vivo permettront
d’obtenir directement ces orientations.

Par contre, les paramétres mécaniques passifs devraient étre pris en compte
dans l'estimation. Il n’est pas prouvé qu’ils soient observables, mais il serait bien
de tenter de les estimer en ne prenant par exemple en compte que la diastole,
qui correspond a la phase ol ces paramétres sont les plus influents. Au vu des
problémes mentionnés pour la relaxation du muscle, cette estimation ne devrait étre
effectuée que pour un modéle élastique non-linéaire ou alors un modéle incluant la
relaxation active.
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Analyse de ’estimation de paramétres.

L’estimation des paramétres peut étre complétée par une analyse de cette
estimation. Une question a se poser est celle de la sensibilité du vecteur de controéle
optimal par rapport aux paramétres d’entrée du probléme. Par exemple, on peut
citer, entre autres : quelle est la sensibilité de ce vecteur de controle optimal
par rapport & la commande électrique estimée? Par rapport au bruit sur les
observations 7 Par rapport a la distribution temporelle de ces observations? Par
rapport aux orientations des fibres? Le modéle adjoint au second ordre permet
de calculer la Hessienne de la fonction cofit et de répondre & la plupart de ces
questions. Ces techniques sont trés utilisées pour la météorologie, I’hydrologie, la
géologie, et seraient intéressantes & mettre en oeuvre dans notre cas.

Nous avons par ailleurs utilisé I'algorithme de minimisation BFGS pour
pouvoir tirer parti de ’approximation de la matrice Hessienne de la fonction cofit
au long des itérations. Cela n’a pas été fait dans cette thése. L’analyse de la
Hessienne permettrait de mieux gérer le test d’arrét de la minimisation et surtout,
permettrait de donner la précision de I'estimation obtenue.

9.2.2 Futur

L’objectif des travaux sur la personnalisation des modéles de cceur est princi-
palement leur utilisation pour la planification de thérapies adaptées au patient. Si
le caractére prédictif du modeéle personnalisé est validé sur plusieurs cas cliniques,
I’étape suivante serait d’estimer les emplacements des sondes et les délais entre les
stimulations permettant d’optimiser la fonction cardiaque. Cela consisterait en une
trés belle utilisation du modele électromécanique personnalisé. Bien que nous en
soyons encore loin, les différents travaux effectués nous rapprochent petit a petit de
cet objectif.
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Modéle adjoint discret
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Dans cette annexe, nous développons la construction du modeéle adjoint discret.

A.1 Introduction

Nous avons vu au chapitre 7 que 'annulation des dérivées du Lagrangien par
rapport aux positions successives Y7 et Y3 du modele (conditions nécessaires
pour que (y*, p*, 0*) soit solution du probléme 7.11) donne le modéle adjoint discret
|Gilbert 1991].

Suivant les itérations j et j — % considérées, des termes différents doivent
étre dérivés.

A.1.1 Premier cas

Ce premier cas correspond & la dérivation du Lagrangien par rapport aux posi-
tions aux itérations j — % et j calculées en phase non isovolumique et telles que j ne
correspond pas aux itérations igvg,ci — 1, %0,vd,ci — 1, %0,0g,ri — 1 €t 10.pd,ri — 1, avec :

® 10.ug,ci I'itération correspondant au début de la phase de contraction isovolu-
mique du ventricule gauche;

® i 4, l'itération correspondant au début de la phase de contraction isovolu-
mique du ventricule droit ;

® i0ug,r l'itération correspondant au début de la phase de relaxation isovolu-
mique du ventricule gauche;
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® igua,r l'itération correspondant au début de la phase de relaxation isovolu-
mique du ventricule droit ;

., . .. i1 ;
Dans ce cas, les dérivées du Lagrangien par rapport aux positions Y772 et Y7
s’écrivent :

oL t oF (Y9 0
gy = AP A (GgIP AP AP o
oL
oyl T APy AR

(A.1)

A.1.2 Deuxiéme cas

Ce deuxiéme cas correspond & la dérivation du Lagrangien par rapport aux
positions aux itérations j — % et j calculées en phase isovolumique dont l'itération
de début est ig. Ces dérivées sont données par :

oL t or(Yi 0J
oy = AP A (IR AP AP o
oL " oR, (i~ b yio—1
— = tAIPj_l —tA1Pj— ( it :1 ’ ))Pj
oY~ : e
(A.2)

A.1.3 Troisiéme cas

Ce troisiéme cas correspond a la dérivation du Lagrangien par rapport aux po-
sitions aux itérations 20.ug,ci — 1, %0,vd,ci — 1, %0wg,ri — 1 €6 2004, — 1. Durant les
phases isovolumiques, une pression & appliquer aux triangles de 'endocarde du ven-
tricule considéré est calculée de sorte que le volume de ce ventricule reste constant.
Si i est l'itération correspondant au début de la phase isovolumique, le volume &
maintenir constant est donné par V(Y®©~1). Toutes les pressions calculées lors de
cette phase isovolumique (c’est a dire les A\¥, k correspondant a une itération de la
méme phase isovolumique) dépendent toutes de ce volume, et donc de Y01, Clest
pourquoi nous écrivons & part la dérivation du Lagrangien par rapport aux positions
YiO,'ug,ci_:L’ Yio,ud,ci—17 Yio,09,ri—1 ot Yi0,0d,ri—1

Ainsi, si ig est l'itération de début d’une phase isovolumique et i1 I'itération
de fin de cette méme phase, les dérivées du Lagrangien par rapport aux positions
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g1 1.
Y173 ot Yol g¢crivent :

oL f(OE(Yio
g = AP+ [ — (g Py AP
. t 1 ;
-~ OF s (YF 2, Yo ) 0J
t A -
APy 1 > dYio—1 JPr+ dYio—1

k=ig
'87‘61 = tAle_l - tAle
oY1=z ’

(A.3)

Le tableau A.1 récapitule les équations dicrétisées des modéles direct et adjoint.
De méme que précédemment, nous simplifions les notations dans ce tableau en ne
considérant qu’un seul ventricule (non nommé) en phase isovolumique.
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Il reste maintenant & expliciter comment sont calculées les différentes dérivées
utilisées. La dérivée de la fonction cout J par rapport aux positions sera décrite au
paragraphe 8.1.3.1. Il nous reste donc les dérivées suivantes :

e dérivées des forces de pression par rapport aux positions;
e dérivées de la force de contraction par rapport aux positions;

e dérivées des forces de pression, calculées pour garder le volume constant lors
des phases isovolumiques, par rapport aux positions.

A.2 Dérivée de la force de pression par rapport a la po-
sition

Dans ce paragraphe, nous décrivons comment obtenir la dérivée de la force de
pression Fp]v- (Y7) par rapport a la position Y7. Nous considérons ici que la pres-
sion p{, est indépendante de la position Y7. Soit C I’ensemble de triangles sur les-
quels s’applique la force de pression considérée. Dans notre cas, cet ensemble corres-
pond & I’endocarde du ventricule sur lequel s’applique la pression ventriculaire. Dans
[Delingette 2004], H. Delingette calcule le travail d'une force de pression appliquée
sur un triangle puis sur le maillage entier et en déduit la force 3D qui s’applique
sur un sommet du maillage. Cette force, nulle pour un sommet non adjacent & un
triangle de C, s’écrit, pour un sommet v; adjacent & un triangle 7" de C :

£, (i) = f;j = p;< > A(Tk)>Ni (A.4)

v
Tk EC/UiETk

avec A(T*) I'aire du triangle T* et N; la moyenne des normales n(7*) aux triangles
de C contenant v;, pondérée par leurs aires :

_ ZT’CGC/UZ-GT’C n(TH)A(T")

N;
Z:T’c €C/v, €Tk A(Tk)

(A.5)

En combinant les équations A.4 et A.5, la force de pression f;j s’écrit :

fiva = ) ("?nk). (A.6)

P
TkEC/’UiETk

avec n* = A(T*)n(T*) le vecteur d’aire orienté du triangle T*. Les sommets com-
k

posant le triangle T* sont notés (v, v¥,v5) et v; correspond 4 un de ces sommets.
Le vecteur n” est donc défini par :
k 1

n® =0 (Vor — Yup) X Yoy = Yop) (A.T)

le signe & gérant la bonne orientation de la normale au triangle T*.
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Si le triangle T% de C contient le sommet v;, la contribution de ce triangle a la
force fp% (vi) dépend donc des positions des sommets vlg, vf et v§ du triangle T*.
Par ailleurs, si pour u € R? nous notons M, la matrice antisymétrique telle que
Myv = u x v pour tout tout vecteur v € R® | nous avons :

on* o

By.¢ T 27N

ont

Iy ° g =¥op) (A.8)
ont

ayv§ - 2 —yvloc)

Ainsi, nous avons :

of?, j o
R (A9

aY’i 3 Y
TkGS/UZ‘GTk
avec g{}i une matrice de taille 3 x N définie par :
cee BigBipt2 ... 30 p.Bipt2 ... 303042 L.
0 0 1 1 2 2
on* 1
oYJ ~ 2 0 M(yv§ ~Y k) 0 M(yvgfyvzg) 0 M(yvszyvlg) 0

(A.10)
dans laquelle ks (0 <1< 3) correspond au numéro du sommet vF.

A.3 Dérivée de la force de contraction par rapport a la
position

Une deuxiéme dérivée apparait lors du calcul des états adjoints P, la dérivée de
la force de contraction F.(Y7) par rapport & la position Y7. La force de contraction
discrétisée et la position Y7 étant des vecteurs de taille 3N, cette dérivée est, tout
comme celle de la force de contraction, une matrice de taille 3N x 3N.

Dans un premier temps, nous allons rappeler ’expression discrétisée de la force
de contraction décrite dans la section 4.2 :

31

F.(Y7) = : <Uc(vi) Z [< fbf, n* > fb¥— < fbk n* > fb’g})
3 TkEM/UZ‘GTk

3142

(A11)
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avec fbE et fb¥ les directions des fibres associées aux tétraedres (notés 0 et 1) dont
une des faces est le triangle T*. Si le triangle T}, appartient a la surface du coeur,
on ne considére que le tétraédre contenu dans le volume et la direction de la fibre
correspondant au tétraédre inexistant a pour valeur le vecteur nul. Par ailleurs le
vecteur n* (défini par I’équation A.7) est le vecteur dont la direction est celle de la
normale au triangle T% et dont la norme est égale & l'aire du triangle T%.

Nous notons f! = F.(3i...3i + 2) la force de contraction appliquée au sommet
v;. Nous avons :

i oc(vi) i
fi="5 > £, (A.12)
TkeM v, €Tk
avec
f;’lTk = [< fb¥ n* > fby— < fbk n* > fblg] (A.13)

Les directions des fibres s’obtiennent en effectuant un changement de la base
définie par les sommets du tétraédre a la base canonique de R3, (e, ey, e;). Soit bf
la direction locale de la fibre dans le tétraédre [ (I = 0 ou 1) associé au triangle
T*. Nous notons (v, v}, vh,v4) les quatres sommets du tétraédre [. La matrice de
changement de base de la base du tétraédre [ & la base canonique, de taille 3 X 3 et

notée P, est donnée par :

P= (v -va) Gumvy) (rg-vg) (A1)

La direction de la fibre du tétraédre I dans la base canonique de R? est donc :

1
fbf = —— _ pbF A.15
L b (4.15)

La composante 3D fCi\Tk de la force de contraction s’appliquant sur le sommet
v; dépend donc des sommets du triangle T} et des sommets n’appartenant pas au
triangle T}, mais appartenant aux tétraédres (s’ils existent) associés au triangle Tj.
Ces derniers sommets sont notés vfl avec 0 <[ <1 lenuméro du tétraeédre considéré.
Par ailleurs, nous notons (vy, v¥, v§) les trois sommets du triangle T*.

La dérivée de f! par rapport & Y7 s’écrit donc :

8fg _ O'C(Ui) 81:¢23A|Tk
N T3 2 v (4.16)
Tke M /v, €Tk

a;';-’“ étant la matrice suivante, de taille 3 x 3N :

avec

.. 321)5.4.311),9«%2 321),1c.4.31v,f+2 321),5.4.311),29«%2 . 31 k .37 k +2 ... 3'Lﬂk .37 k +2 ...

: O 1)t0 Uto tl 1)t1
0 o Ty, o Ty, o Ty, 0 Ty m 0 (Al?)
oy k oy k oy k 0y, k oy .k
0 1 2 to t
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Nous allons maintenant expliciter la dérivée de fi _ par rapport aux positions des

sommets vk, v¥, v} vto et vt La fa(;on de derlver < fbf, n* > fbk étant la méme

que celle pour dériver < fb nF > fbl, nous montrons ici uniquement comment
dériver < fb¥, n* > fbF (0 < l <1).

Soit v un sommet pris dans ensemble {vf, v}, v%, v}, vf }. Nous avons :

8 < fblF, n* > bk ofbk 179 < bk nk>

— < fbF foF (I 0 A18

8}’1) < l’n ~ 63’1} + a}’v ( )

Ofb ¢ LofbF OnF

= < fbF nF b RZ L 4 Mpk A.19

< fbr,nt > @yv<+ ( oy, T oy, (A.19)

= (<, n* > Iy + fbF 0k ofbf fb) fb’fa“ (A.20)

aYv a}’v

avec I3x3 la matrice identité de taille 3 x 3.

e, N s s on*
Les dérivées a expliciter sont donc dy, €t ay

aux sommets du triangle Ty est donnée par I’equatlon A.8. Par ailleurs, les dérivées
de n* par rapport aux autres sommets des tétraédres adjacents au triangle T}, vfo
et vfl, sont nulles. En ce qui concerne la dérivée de la direction de la fibre dans le
tétraedre [ par rapport & un sommet v de ce tétraédre, nous avons :

ofby 0 < 1 k)
= Pb A21
oy, oy, b A2
1 OPbl kf< o 1 )
= + Pb _— A.22
[Pof aye TP by, TPl (A:22)
R ) kf( 1 a<fmhf%f>> (A.23)
IPB| Dy "\ 2lPbf|3 ay. '
t t
1 OPbkF k < 1 (apbf> k)
= — + Pb — Pb A.24
pof oy, 0 e Uy, )0 Y
1 OPbF 1 gty OPD}
= — fb; fb; A25
[PBf By,  [Pbf] oy, (429
1 t O Pbk
= —— (I3 — fbF "tbF L. A.26
!!Pbﬂ\(m ) (4:26)

k
Il reste donc a définir la dérivée 8; L pour chaque sommet (vh, v}, vh vh) du
tétraedre [. D’aprés la définition de la matrice de changement de base P (Equation
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A.14), nous avons :

HPbF
dy l’ = —((b)z + (b])y + (bf):)I3x3 (A.27)
Yo
OPbf k,
— L — (bM),I )
by~ Phelos (A.28)
OPbF .
= (b}),I: A2
Oy, (b} )yl3x3 (A.29)
HPbF
—L = (b}).Isx3 (A.30)
8yvé
(A.31)

avec b} = t((bg‘i)x7 (bF),, (bF).) T suffit ensuite d’établir les correspondances entre

les sommets (v}, v}, vh, v4) et {vf, v}, vk, vf vF } et de sommer toutes ces dérivées.

A.4 Dérivée de la force de pression ajoutée lors des
phases isovolumiques

Nous avons vu précédemment que pour le calcul des variables adjointes P7 *%,
telles que j correspond & une itération de phase isovolumique, et de P! telle que
ip correspond & la premiére itération de la phase isovolumique, des dérivées d’une
force de pression apparaissent (voir équations A.2 et A.3). Cette force de pression,
notée F',;, permet de contrebalancer la force de contraction de telle maniére que le
volume du ventricule en phase isovolumique reste constant (voir paragraphe 4.3.2).
A Ditération j d’une phase isovolumique, cette force de pression dépend de Y772 et
de Yio—L,

De la méme fagon que précédemment pour le calcul de la dérivée de la force de
pression par rapport & la position, la force de pression fij rajoutée pour un somiet
v; adjacent & un triangle de C s’écrit :

. .1 .

. M(YITz, Yo ! -

fi, = ( ; ) > nf(yiTe). (A.32)
TkeC /v, €Tk

Nous rappelons ici briévement le calcul de la pression M. Ce calcul est décrit avec
plus de détails dans le paragraphe 4.3.2. Nous introduisons tout d’abord un vecteur
A(Yj_%) dont les composantes (3i...3i +2) sont égales a Z n' (Yk_%) sile

TleC /v, €Tt
sommet v; appartient & la surface C et & 0 sinon. Par ailleurs, nous avons vu dans
le paragraphe 4.3.2 que le calcul de M faisait intervenir un vecteur B’ de taille 3N
donné par :

Bi = %A;lA(Yj_%) (A.33)
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avec A; la matrice de raideur généralisée définie par 1’équation 7.5. Enfin, il a été
montré que la pression M était Uopposée de la solution A d’une équation du second
degré :

ay (N + al N+ aé =0 a)(N)?—adN + aé =0 (A.34)

avec a, aj et a} des réels donnés par :

ay = 6(V(Y"!) =V (Y/™2))

=}
=
I

. . "
1=> a[< (Yop —¥C) X (Yor —y0),BY* >+ < (v —¥0) x (yop —ve), B > ..
TkeC

j
=< (y'uz' _yC) X (yv’f _YC)7B6 >
ab = Z —a(< (Yor —ye) % B BJF > 4.
TkeC
o <BEY X (v —yo), BYY > 4+ < (BEY x BYE, (v, —yo) >
(A.35)
avec a = £1 gérant l'orientation du triangle T* yc la position du centre du trou
correspondant a la valve et les vecteurs B{’k (0 <1 < 2) étant les composantes
(Sivlk ... Sivlk +2) du vecteur B’. Le nombre z’vlk, (0 <1 < 3) correspond au numéro

du sommet vf du triangle T*.

Dans un premier temps, nous allons nous intéresser & la dérivée de la
force de pression rajoutée pendant les phases isovolumiques par rapport a la
!
position Y772 | ¢’est & dire & la matrice de taille 3N x 3N :

OF, (YI~2,Yio1)
oY~z '

(A.36)

Dans un deuxiéme temps, nous expliciterons la somme des transposées des déri-
vées de toutes les forces de pression rajoutées tout au long de la phase isovolumique
par rapport a la position Y%©~! multipliées par la variable adjointe associée c’est &
dire le vecteur S~! de taille 3N :

i ! k=1 ~Nrio—1
o — OF k(i 2, Y0
0—1 __ § : A )
S = < oY io—1 )Pk (A37)

k=ig

Dérivée de F); par rapport a la position Yi3,

Pour obtenir la dérivée de F,; par rapport & la position Y/ *%, nous déri-
S 1
vons par rapport a la position Y7~ 2 la force (donnée par I’équation A.32) appliquée

au sommet v; adjacent a un triangle de C :

of, 1 . On” pf N
=3 > <AJ +n ( )) (A.38)

an7% TkeC /v, €Tk anié an;%
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La premiére partie de cette dérivée est calculée de la méme maniére qu’au para-
graphe ci-dessus sur la dérivée de la force de pression par rapport a la position (voir
équations A.10 et A.9 ), excepté le fait que la position utilisée ici est Y/ =3 au lieu
de Y7 précédemment.

Nous nous intéressons donc uniquement & la dérivée de la pression M par rapport
a la position Y7 ~3. Cette dérivee correspond & un vecteur de taille 3IV.

Nous dérivons I’équation A.34 par rapport & la position Y7 _%, ce qui nous permet
d’exprimer la dérivée de M par rapport a la position Y7 =3 en fonction de celles des
coefficients aé, a{ et ag :

e [ L I .
o) E 2ay N — al IYI ™3 oY=z 9YI2

(A.39)

Nous devons donc expliciter les dérivées des coefficients af), a] et a} par rapport
" 1
a la position Y772,

. ‘ . . i1
Dérivée de a% par rapport & la position Y772

. ; . .. L
La dérivée de a) par rapport & la position Y772 s’écrit :

dal _GaV(YJ—%)
Y3 Y3

(A.40)

Dérivée de a{ (1 <1< 2) par rapport a la position Yi3

. .
La dérivée de a] par rapport a la position Y772 est donnée par :

. . o A A
da]  Oa] +t< dyc >aag N ( OB’ )&zg (A41)

dY’=: 9Yyi~: \gyi~:/dyc \gyi—3 /OB

8a{ 6(1{ 8a{
ayi-3 ove & OB

Nous nous intéressons tout d’abord aux dérivées partielles

Pour calculer ces dérivées, nous nous restreignons aux composantes Af des a{ ,
correspondant aux triangles 7% et définies par :

ik ik ik
Ajl = |:< (yi)é’_yc)x(yvf_yC)aB% >+<(Y1}.§_YC)X(Y?Jﬁ_YC>7BJ1 > ...
ik

"'_<(y'u2'_yC)X(yv’f_yC)vB% >
prigs (< (s — yo) x BI* BY* > 1.

o <BY X (yor —yo), BYY > + < (B < BYY (v —ye) >

0 YUll‘ Yc), by 0 1 > y'uéc Yc
(A.42)

Il suffira ensuite d’ajouter les dérivées de ces composantes (en les multipliant
par +a) pour former les dérivées complétes.
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Ces composantes dépendent des positions (yvg,yvf,yvg) des sommets du triangle

T*, des composantes du vecteur B? correspondant a ces sommets et de la position

d J
yc du centre de la valve. Des dérivées nécéssaires au calcul de la dérivée jl T
dy’ =2
sont donc les dérivées :
OA] 0A] OA]
, et (A.43)
dyc 9y Iygj»
avec (1 <1<2)et (0<g<2).
Pour | =1, ces dérivées sont données par :
HAI* , .
L - _BiFx (Yo —¥c)+ B/ x (Yr —¥C) (A.44)
8yv§ 1 2
8Aj’k ik ik
L = B x (y—yo)— By < (yr —yc) (A.45)
8yvl1€ 0 2
aAj,k ) )
L = B x(yx—yo)+ B{)’k X (Y,r —yC) (A.46)
83;@,2C 0 1
DATF
oBIE (Vo5 —y0) X (yor —¥e) (A.47)
DATF
oBIE —(Yus —¥0) X (Yop —¥0C) (A.48)
dAY"
oBIF —(yor —¥0) X (yor —¥C) (A.49)
”
O]

ik ik ik
8}’0 = BJQ X (yvf - yvé) + B?l X (yv(lf - YQ}QC) - BJO X (YUIf - yvéOASO)
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De méme, pour | = 2, nous avons :

0AY" : :

dy. -B}" x B{" (A.51)
Yo

9AL" : .

Byr B}" x B (A.52)
oy

ALk ‘ .

5y, — BiTxBY (A.53)
vy

dAL" " .

ok = B X (Vup —¥0) + BT X vy —¥e) (A.54)
0

dAL" " .

ot — B2 X (Y —¥o) = BgT X (v —yo) (A.55)
1

dAL* " .

aBi’“ = —BY" x (v —yo) + By x (v, — ¥o) (A.56)
2

043" Bk o gik _ Bk BIk_ Bk BI

oye By x By" — By" x By" — By x By (A.57)

8&{ 8&{ aa{
et ==L
ay’i—3’ Oyc 7 OBJ”

Toutes ces dérivées nous permettent de calculer les dérivées

t ) ¢ .
. oa’ ; oa’

I nous faut ensuite calculer les termes 83',01 Y et ‘93]1 9% T1e
aYi—3 ayi—3 | OB

centre de la valve est le barycentre des sommets du bord de la valve. Sa position
yc est donc donnée par :
yo = ]\1[0 Z Yo, (A.58)
v; v;EB
avec B l'ensemble des sommets du bord de la valve et N, étant le nombre de sommets
dans B. La matrice de taille 3 x 3N correspondant a la dérivée de yo par rapport
a la position Y2 a pour composante (1 ...3, 3i ...3i +2) une matrice 3 x 3 égale

1
A —1I3x3 si v; € B et 0343 sinon.

N.
t : o, J .
Pour ce qui est du terme OB ) 20 en revenant a la définition de B? donnée
ayi~z ) OB
par I’équation A.33, nous avons :
t . . t .1 .
0B’ \ Oal 1 0A(Y/ da]
( 4 1)“%: (All (Y 12)> i (A.59)
oYi—3 ) 0BJ 3 oYi—3z ) OBY
car A1_1 indépendante de la position Yi~3. Alinsi, ce terme peut s’écrire :
t . ; t .1 i
0B’ \ Oda] 1 (0A(Y da’
- @ _ 1 ( '712) A1—17% (A.60)
oYi—2)0B 3 9YI—3 oBY

La définition du vecteur A ne faisant intervenir que des vecteurs d’aires, sa
., N " i— 1 -, N . .
dérivée par rapport & la position Y772 ge calcule aisément d’aprés I’équation A.10.
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Evaluation de S—!

Nous allons maintenant expliciter le vecteur S~! défini a l'équation A.37.
D’aprés 'Equation A.4 qui définit la force de pression appliquée au sommet v;
adjacent & un triangle de C, nous avons :

F o (Y2, Y0 1) = S k(yh—2, yior)A(YH2) (A.61)

avec A(Yk_%) le vecteur de taille 3N défini par :

3i
A(YHE) = > n'yhh | (A.62)
TleC /v, €T
3i+42
Ainsi, le vecteur Sio—1 egt donné par :
ig—1 S 9 kvk—2 vrio—1 k-1
S - Z 8Yi0—1)\(Y 2, YO )A(Y"2) | Py (A.63)
k=io
(51 a)\k(kaéjYiO—l) t .
- S (PO (s e e
=10

Nous dérivons I'Equation A.34 (dans laquelle nous remplacons j par k, k €
{ip...i1}) par rapport & la position Y1 ce qui nous donne la dérivée de la
pression \¥ par rapport a Yo~ .

)\k Yk—l Yio—l 1 k
N2, YNT) dag_ (A.65)
JYio—1 2050k — gk 9Yio~1
6 oV (Yio—1
= ( ) (A.66)

2akMk — gk 9Yio-]

Ainsi, S~ g’écrit :

gio—1 = [i 6 (A(Y’“é))Pk} viyet) (A.67)

kyk _ .,k OYio—1
— 2a5\" — af



ANNEXE B

Résultats détaillés estimation de
parametres

B.1 Tests du gradient

Dans ce paragraphe, nous présentons les résultats des tests du gradient dans
les différents cas évoqués au paragraphe 8.2. Les valeurs données dans le tableau
correspondent & v(«) en fonction de « pour les parameétres oy global, oq,, karp et
krs globaux. Pour chaque paramétre, le gradient V.J,q; % de la fonction cotit J, %
en ce paramétre et la fonction colt en ce paramétre sont donnés.

B.1.1 Modéle sans phase

B.1.1.1 Fonction coit basée sur les positions des sommets de la surface

du VG

N o0 global oo, karp global krs global
107° 2.09 1072 —3.31 1072 6.66 10° 1.18 1072
107" 2.10 103 -3.3210°3 1.01 107° —1.09 1072
107° 2.10 1074 —-3.2310°* 4.46 1076 —9.01 10~°
10°° 2.20 1075 —2.24107° 4.15 1076 —8.9710°°
1077 3.1310°6 7.65 1076 1.42 107° 8.9110°°
10°° 1.2510°° 1.06 10°° 2.45107° 1.1310°°
107° 8.68 1077 1.08 107° 2.70 1074 2.00 1073
10710 ~5.02 10~° 2.48 1077 4491073 —2.07 1072
VJadjlo, —1.02 108 2.45 107 —5.72 10* —1.22 10*
Jio, 2.93 10° 3.21 10° 3.82 10° 3.82 10°

TAB. B.1 : MSP et fonction cott correspondant aux PSVG. Paramétres “éloignés”
de ceux de la simulation de référence.
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aram.
\a\ oo global oo, karp global krs global

10°° —221072 ~1.63 -2.1910* ~1.99 107!
107" 1.38 1072 -1.64 1071 —2.30 107° 7.69 107!
107° —2.59 1072 —1.64 1072 -3.2910°° 2.42 1076
10°° —1.30 1073 —1.66 1073 ~1.35107° —6.99 1076
1077 —5.40 1074 —1.80 107* —5.57 1076 —1.43 1075
10°° —4.30 1074 —3.35107° 2.98 107 —6.50 1077
1077 —2.80 1077 —1.86 107° —7.74107° —3.56 1074
1071 3.71073 ~1.94107° 1.62 1073 —2.53107°
VJadjlo, 1.90 107 3.92 10% 3.66 102 —1.17 102
Jig, 1.32 10° 4.52 10° 3.92 10" 3.92 10°

TAB. B.2 : MSP et fonction cott correspondant aux PSVG. Paramétres “proches”
de ceux de la simulation de référence.

B.1.1.2 Fonction cotit basée sur les positions des sommets du VG

aram.
\a\ oo global 00, karp global krs global

107° 2.35 10—2 —2.88 102 7.05 107° 5.5 1073
10 2.36 1072 —2.89 1073 1.26 1077 1.44 1073
1077 2.40 107* —2.80107* 6.64 107° 4.42 1077
107° 2.52 1077 —1.53107° 3.17107° —2.34 1076
1077 3.91107° 1.10 107° —2.06 107° —2.06 1076
107° 1.83107° 1.38 107° -1.2107* —1.10107*
107° 1.37 1076 1.49 107° —5.50 1074 —1.00 1073
1071 2.70 10~° 2.99 107° —4.5107® —4.25 107
VJagjlg, —2.32 108 6.68 107 —1.25 10° —1.19 10°
Jio, 7.55 10° 8.51 10° 1.04 107 1.04 107

TAB. B.3 : MSP et fonction cotit correspondant aux PVG. Parameétres “éloignés” de
ceux de la simulation de référence.
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\aw o0 global oo, karp global krs global
10°° ~1.30 1072 —~1.95 ~1.1510* —2.52 107!
10 8.56 1073 —1.96 1071 —9.93 1076 7.39 107!
1077 ~1.88 102 ~1.96 102 5.90 1077 1.8210°°
107° —9.95 107 —1.99 1073 1.40 1076 —7.56 1076
1077 —4.58 1074 —2.23 107 1.69 107° -1.23107°
10°° —3.50 1074 —4.66 107° —1.5107° —9.16 107
1077 ~1.4310°* —3.01107° 6.99 10° 6.97 10~*
1071 5.48 1073 ~3.22107° 4.98 1073 1.34 1072
VJadjlo, 8.60 107 9.17 10° 1.63 10° —2.99 102
T, 4.38 10° 2.17 10* 2.17 10* 2.17 10*

TAB. B.4 : MSP et fonction cott correspondant aux PVG. Paramétres “proches” de
ceux de la simulation de référence.

B.1.1.3 Fonction cotGt basée sur les appariements des sommets de la

surface du VG

N o0 global o, karp global krs global
107° 7.96 107! 4.57 107! 1.022 5.84 10!
10 7.56 107! 7.58 1072 3.06 1073 —3.27 107"
1077 7.43 107¢ 2.52 3.05 1073 —2.58 1071
10°° —4.694 —1.02 3.05 1073 —2.58 1071
1077 4.51 1072 —~1.59 3.03107° —2.58 107!
10°° ~8.37107° 1.41 1072 3.01107° —2.59 10"
107? —8.38 1073 1.41 1072 -9.31073 —2.61 1071
1071 —8.37107° 1.41 1072 1.26 1072 —2.69 10!
ViJadjlg, —4.69 10° 9.83 10° —-2.97 10° 3.96 107"
Jo, 2.08 10° 2.08 10° 1.87 10° 1.87 107!

TAB. B.5 : MSP et fonction colt correspondant aux appariements des sommets de la
surface du VG. Parameétres “éloignés” de ceux de la simmulation de référence.
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\O(Par% o0 global oo, karp global krs global
1072 1.02 1.00 8.91 107! 6.40 1073
107* 1.06 1.00 9.05 107! 6.00 1073
107° 1.03 1.00 —5.14 1071 1.48 1072
107° 8.82 10—1 1.00 —1.25 1071 1.48 1072
1077 —1.43 1072 1.00 —2.55 1072 1.48 1072
10°° —7.27 1.00 —2.10 1072 1.48 1072
107? 3.01 1.35 —2.92 102 1.42 1072
10710 —1.63 10" 8.61 107! —7.71 1071 2211072
ViJadjlg, 7.50 107 6.51 10° 1.34 10* -1.97 10°
Jio, 2.20 10° 1.96 10° 2.39 10° 2.39 10°

TAB. B.6 : MSP et fonction coiit correspondant aux appariements des sommets de la
surface du VG. Paramétres “proches” de ceux de la simulation de référence.

B.1.2 Modéle avec phases

B.1.2.1 Fonction coGt basée sur les positions des sommets de la surface

du VG

\apar% o0 global o0, karp global krs global
107° 1.48 1071 —2.38 1071 9.37 1072 2.121072
10" 1.24 107* —2.01 1071 9.31 102 2.62 1072
107° 1.17 1071 -1.98 1071 9.30 102 —6.71 1072
107° 1.17 1071 ~1.97 107! 9.30 102 2.56 102
1077 1.17 107" ~1.97 107" 9.30 102 2.56 102
10°° 1.17 1071 ~1.97 107! 9.30 102 2.56 102
1077 1.17 1071 -1.97 1071 9.30 102 2.57 1072
1071 1.17 1071 ~1.97 107! 9.27 1072 2.46 1072
VJadjlo, —6.26 107 2.01 107 —2.24 10* —1.04 10*
Tig, 1.89 10° 1.85 10° 1.97 10° 1.86 10°

TAB. B.7 : MAP et fonction

cout correspondant aux PSVG. Paramétres “éloignés”
de ceux de la simulation de référence.
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\aw o0 global o0, karp global krs global
10°° —2.20 1072 —1.63 —2.20107* —1.99 1071
107" 1.38 1072 ~1.64 107! —2.30 107° 7.69 107!
107° —2.60 1072 —1.64 1072 -3.3110°° 2.50 107
10°° 1.30 1073 —1.66 1073 —1.65107° —6.48 107
1077 ~5.50 107* ~1.80 1074 —3.80 1076 ~1.12107°
10°° —4.40 10~ —3.35107° 3.79 107° —2.20 1075
107° ~3.10 10~* ~1.90 107° ~1.16 10~* 7.37107*
1071 3.39 1073 ~1.98 1075 ~1.68 1073 9.73 1073
VJadjlo, 1.90 107 4.52 10° 3.66 102 —1.17 102
T, 1.32 10° 3.92 103 3.92 103 3.92 103

TaB. B.8 : MAP et fonction

cott correspondant aux PSVG. Paramétres “proches”
de ceux de la simulation de référence.

B.1.2.2 Fonction colt basée sur les positions des sommets du myocarde

\O‘w oo global 00, karp global krs global
10°° 1.90 107* 2.30 101 —4.61 10~*
10°* 1.56 10! 2.30 107" 3.21 1073
107° 1.53 107! 2.30 107" 4.44 1073
107° 1.52 107 * 2.30 101 4.44 1073
1077 1.52 107* 2.30 1071 4.44 1073
10°° 1.52 107* 2.29 1071 4.43 1073
1077 1.52 107" 2.24 107! 3.95 1072
10710 1.52 1071 2.45 1071 2.95107°
VJadjlo, —1.31 108 —9.29 10* —1.78 10°
Ji, 5.51 10* 3.21 10° 9.12 10°

TAB. B.9 : MAP et fonction cott correspondant aux positions des sommets de tout le
myocarde. Paramétres “éloignés” de ceux de la simulation de référence.
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aram.
\a\ oo global oo, karp global krs global

10°° ~1.30 1072 —~1.95 ~1.1510* —2.52 107!
10 8.56 1073 —1.96 1071 —9.93 1076 7.39 107!
1077 ~1.88 102 ~1.96 102 5731077 1.8110°°
107° —9.96 1074 —1.99 1073 1.14 1076 —7.56 1076
1077 —4.64 1074 —2.23 107 9.49 107 1.2310°°
10°° —4.20 10* —4.67107° 6.03 10°° —9.16 107°
107° —5.35107* -2.9107° —2.50 107* 6.97 1074
1071 4.85107* ~1.98107° —6.40 10~* 1.34 1072
VJadjlo, 8.60 107 9.17 10° 1.63 10° —2.99 102
Jio, 4.38 10° 2.17 10* 2.17 10* 2.17 10*

TAB. B.10 : MAP et fonction coiit correspondant aux positions des sommets de tout le
myocarde. Paramétres ‘“proches” de ceux de la simulation de référence.
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B.2 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans

le cas synthétique

B.2.1

Modéle identique a la simulation de référence

Les évolutions des différents gradients de la fonction cotit sont représentés sur la

Figure B.1.
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Fi1G. B.1 : Evolution des gradients de la fonction cott par rapport aux paramétres o par
zones ((a) et (b) pour le zoom) et aux paramétres karp et krs global ((c) et (d) pour le
zoom) au cours de la minimisation. Le modéle utilisé dans I’estimation est identique a celui
ayant généré la simulation de référence.
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B.3 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans
le cas clinique

B.3.1 Estimation de cinq parameétres

La Figure B.2 représente 1’évolution des gradients au long de I’estimation des
paramétres oo, , 00, 0o, €t karp et krs globaux.
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Fic. B.2 : Evolution des gradients de la fonction cotit par rapport aux paramétres og par
zones (a) et aux paramétres karp global (b) et krg global (c) lors de 'estimation de ces
cinq paramétres. Les couleurs (pour (a)) correspondent aux oo des différentes zones.



B.3 Estimation des paramétres mécaniques actifs dans le cas clinique 297

B.3.2 Estimation de neuf paramétres

La Figure B.3 représente l’évolution des gradients au long de l’estimation des

parameétres maximum de contraction, taux de contraction et taux de relaxation pour

les zones VG, cicatrices et VD, ce qui donne 9 paramétres.
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Fic. B.3 : Evolution des gradients de la fonction cofit par rapport aux paramétres og
par zones (a), karp par zones (b), et krs par zones (c) lors de l'estimation de ces neuf
parameétres. les zones sont le VG, les cicatrices et le VD. Les couleurs différentient les

parameétres des différentes zones.
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B.3.3 Estimation des paramétres mécaniques actifs des zones AHA
B.3.3.1 Poids identiques pour toutes les composantes de la fonction cofit

Le tableau B.11 donne les paramétres mécaniques actifs estimés pour les
25 zones AHA. Les zones correspondant aux numéros sont représentées sur la
Figure 8.56.

La Figure B.4 représente I’évolution des gradients au long de l’estimation
des parameétres maximum de contraction, taux de contraction et taux de relaxation
pour les 25 zones AHA considérées. VG, cicatrices et VD, ce qui donne 9 paramétres.
Les gradients initiaux et finaux de la fonction cott par rapport aux paramétres oy,
karp et krs des 25 zones AHA sont donnés dans le tableau B.12.
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()

F1G. B.4 : Evolution des gradients de la fonction cout par rapport aux paramétres oo par
zones (a), karp par zones (b), et krs par zones (c) lors de I’estimation de ces paramétres
pour les 25 zones AHA. Les couleurs différentient les paramétres des différentes zones.
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Zones 0o, karp. krs.
1 7.06 1072 12.41 51.97
2 8.54 1072 1241 1241
3 6.71 1072 1241 1241
4 6.16 1072 1241 51.97
5 6.41 1072 1241 51.97
6 6.88 1072 1241 51.97
7 7771077 1241 51.97
8 6.00 1072 51.97 1241
9 6.81 1072  12.41 51.97
10 5891072 1241 51.97
11 6.75 1072 1241 51.97
12 7.97 1072 1241 51.97
13 6.95 1072  12.41 1241
14 7471072 1241 1241
15 6.27 1072 51.97 1241
16 6.74 1072 1241 51.97
17 11.70107%  51.97 12.41
18 7101072 1241 51.97
19 5821072 1241 51.97
20 6.16 1072 1241 51.97
21 5931072 1241 51.97
22 8101072 1241 51.97
23 7251072 1241 51.97
24 9.55 1072 51.97 51.97
25 7.84107% 1241 51.97

TAB. B.11 : Parameétres oy, karp et krs pour les différentes zones AHA.
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Zones  V.J_ VI L VI NI VI
1 1.18 10° 1.65 10°  4.58 10°  3.38 10° —3.28 10° —3.25 10*
2 —9.28 107 1.2710°  2.2210* 44010 3.1210* —1.24 10°
3 1.47 10® 6.64 10  1.0310°  1.21 10°  4.94 10* —7.31 10*
4 2.58 10® 9.54 108  1.2710°  3.1210° —1.57 10° —3.37 10?
5 7.8410° —8.6310°  4.16 10° —1.46 10° —4.2510°  2.94 10°
6 1.2710°  —2.6210°  7.8110° —7.3510° —3.7110° —1.74 10
7 9.03 108 1.6310°  3.5410°  1.69 10° —2.16 10° —2.37 10*
8 585107 —3.9210° —1.4310° -2.6210° 2.2010*  1.23 10*
9 3.61 108 —1.4710°  1.4810° —2.8910° —7.4610* —1.9310°
10 5.67 10  —4.9710°  1.7310° —9.46 10° —2.8710°  1.45 10?
11 8.7510% —1.2310"°  4.5710° —-3.2010" —3.2210°  1.69 10*
12 1.28 10° —7.4810°  6.53 10° —2.60 107 —4.77 10° —9.00 10?
13 3.78 108 8.0010°  2.2810° —-1.3510"7  1.6510* —3.74 10°
14 3.06 10 —1.08 10"  1.5210° —1.3210°  2.55 10* —1.99 10°
15 1.66 10®° —3.1510'° —9.24 10>  1.58 10°  6.46 10*  4.65 10°
16 1.01 10° —1.23 10" 546 10° -2.2710% —-2.3210°  3.50 10*
17 —1.6410° —240 10" —6.8510°  2.5910°  9.14 10°  4.87 10°
18 6.32 10® 1.1110°  2.3910°  1.6110° —1.8810° —1.1910*
19 1.1210° —=3.1010°  6.01 10° —8.28 10° —3.70 10° —1.99 10*
20 4.73 108  —3.4310° 243 10° -7.6910° —1.6310°  2.29 10°
21 3.8710° —1.9510°  1.8110° 7.9810° —1.8210° 8.94 10°
22 9.30 10®° —1.14 10'°  3.8210° —3.1210"7 —2.3310° —2.92 10*
23 2.87 108 —-1.96 10"  1.00 10° —4.06 10" —6.37 10°  2.21 10*
24 =748 10" —4.25107 —6.89 10*  1.50 10° —4.92 10*  2.10 10?
25 2.80 10° —3.8910°  9.1310* —6.50 107 —2.33 10° —7.56 10°

TAB. B.12 : Gradient initiaux et finaux lors de 'estimation des paramétres des zones

AHA.
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B.3.3.2 Différents poids pour le septum

Le tableau B.13 donne les paramétres mécaniques actifs estimés pour les
25 zones AHA. Les zones correspondant aux numéros sont représentées sur la
Figure B.13.

La Figure B.5 représente l’évolution des gradients au long de l’estimation
des paramétres maximum de contraction, taux de contraction et taux de relaxation
pour les 25 zones AHA considérées. Les composantes de la fonction coiit correspon-
dant au septum ont des poids plus élevés que les autres composantes. Les gradients
initiaux et finaux de la fonction cotlit par rapport aux paramétres og, karp et krs
des 25 zones AHA sont donnés dans le tableau B.14. Les composantes de la fonction
colit considérée correspondant au septum ont des poids plus élevés que les autres

composantes.
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Fic. B.5 : Evolution des gradients de la fonction cott par rapport aux paramétres oo par
zones (a), karp par zones (b), et krs par zones (c) lors de 'estimation de ces paramétres
pour les 25 zones AHA, avec des poids différents pour le septum. Les couleurs différentient
les paramétres des différentes zones.
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Zones oo, karp, krs.

4821072 15.98 36.91

[

2 4.001072 1598 15.98
3 5741072 15.98 36.91
4 4171072 1598 36.91
5 4591072 36.91 36.91
6 4271077  15.98 36.91
7 7261072 1598 36.91
8 4001072 3691 15.98
9 6.36 1072 15.98 36.91
10 4.00 1072 36.91 36.91
11 6.171072  36.91 36.91
12 10.07107%  36.91 36.91
13 4431072 1598 15.98
14 4571072 15.98 36.91
15 4941072 3691 15.98
16 4.00 1072 36.91 15.98
17 2.00107%  36.91 15.98
18 5121072  15.98 36.91
19 4.00107%  15.98 36.91
20 4.50 1072 15.98 36.91
21 6.71 1072 1598 36.91
22 6.04 1072 15.98 36.91
23 10.731072  15.98 36.91
24 6.84 1072 36.91 36.91

25 8271072 15.98 36.91

TAB. B.13 : Paramétres oo, karp et krs pour les différentes zones AHA. Les compo-
santes de la fonction colt correspondant au septum ont des poids plus élevés que les autres
composantes.
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Zones vJ° vl v.Jo vl v.JO v jfin
loo,, lkarp, lkps,

log, lkarp lkrs

5.09 10° —5.96 10"  4.30 10° —7.04 10* —1.06 10° —3.85 10*

[

2 1.36 10°  5.7210°  2.6510°  6.1910*  2.3210* —8.61 10"
3 1.8310° —9.8810*  1.6810°  3.66 10* —1.2710°  1.77 10?
4 2.86 10 —2.0310°  6.2010° —1.6110° —3.5310° —1.74 10"
5 6.95 107 —6.12 107 —4.49 10>  4.0510° —5.81 10° —2.40 10*
6 2.24 10° —-3.51 10"  1.1810° —1.14 10° —4.90 10° —3.16 10*
7 3.86 10 —7.7010°  4.06 10° —1.4410° —5.6110° —2.54 10*
8 21310  9.83107 —7.2010° 296 10°  3.34 10* —1.49 10*
9 35110 —1.4310°  3.7210° —-5.8610° —4.1410°  1.75 10
10 —-1.5710°  1.26 108 —3.36 105  1.50 10* —4.48 10° —2.16 10*
11 —3.6110° 28110° —6.6310°  4.2410° —3.6410° —2.26 10*
12 1.7310° —5.60 10" —1.6910° —4.11 10* —5.69 10° —4.63 10*
13 1.47 10*°  —5.90 107  2.53 107 —1.9410°  1.51 10° —1.23 10°
14 7.5110% —3.07107 1.86107  5.6110° —52410°  7.71 10*
15 —1.86 10"  1.1710° —3.0710" 550 10*  4.9810° 1.72 10°

16 —2.98 101° 1.23 108 —4.25 107 4.23 10° 7.10 10* —1.21 10°

17 —6.2910"° —1.9410° —6.1410" 2.5810* 2.6310° 5.69 10°
18 3.4410° —-1.95107  3.11 10° —4.68 10" —8.8610° —2.15 10"
19 6.9210° 1.7510%°  83110° 27610" -1.3610° —3.34 10"
20 3.0210°  3.7410°  3.3710°  4.94 10* —7.1210° -1.20 10®
21 1.5310° —7.9910°  2.0410°  7.44 10* —5.0510°  2.47 10"
22 9.3910°  3.0710°  1.16 10" —7.9510* —1.3110° —1.29 10*
23 1.76 10°  4.06 10"  7.8810°  1.2810° —2.9510°  1.16 10°
24 —1.5410° 447107 —1.9610°  1.62 10> —1.00 10° —1.56 10*
25 7.7310° 480107  1.08 10"  3.8210* -3.2510°  6.12 10*

TaB. B.14 : Gradients initiaux et finaux de la fonction coat par rapport aux différents
paramétres dans le cas de 'estimation des parameétres mécaniques actifs des zones AHA.
Des poids plus importants sont utilisés dans la fonction cotit pour le septum. La fonction

colit moyennée passe de NJ?vf = 78.08 mm? 3 NJ]OVf = 13.98 mm?.
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