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Liste des principales abréviations et des symboles 

 

- ATP .......... adénosine triphosphate 

- C ................ compliance vasculaire 

- CO............. débit cardiaque 

- dP/dtmax .... variation instantanée maximale de la pression ventriculaire 

- E ................... élastance 

- Ea .................. élastance artérielle effective 

- EDPVR ........ relation pression-volume télé-diastolique 

- Ees ................. élastance ventriculaire télé-systolique 

- Ees/Ea ............ couplage ventriculo-artériel systémique 

- EF ................. fraction d’éjection 

- Emax............... élastance ventriculaire maximale 

- ESPVR ......... relation pression-volume télé-systolique 

- E(t) ............... élastance ventriculaire instantanée 

- G(i)............... conduction ventriculaire segmentaire 

- Gp ................. conductance ventriculaire parallèle 

- HR ............... fréquence cardiaque 

- L ................... inductance 

- Pao(t)............. pression aortique instantanée 

- Patr(t) ............ pression atriale instantanée 

- Pd .................. pression d’aval du système cardio-vasculaire 

- Pdia ................ pression artérielle diastolique 

- PE ................ énergie potentielle du ventricule  
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- Ped................. pression ventriculaire télédiastolique 

- Pee ................. pression ventriculaire de fin d’éjection 

- Pes ................. pression ventriculaire télésystolique 

- Pmas ............... pression ventriculaire maximale 

- Pmean ............. pression artérielle moyenne 

- PP ................. pression artérielle pulsée 

- PRSW .......... preload recruitable stroke work (relation SW-Ved) 

- Psys ................ pression artérielle systolique 

- Pv(t) .............. pression ventriculaire instantanée 

- PVA ............. aire pression-volume 

- Qao(t) ............ débit aortique instantané 

- Qmoy .............. débit aortique moyen 

- R1=ZC ........... impédance caractéristique 

- R2 .................. résistance périphérique 

- Rt .................. résistance artérielle totale 

- σb .................. conductivité spécifique du sang 

- SV................. volume éjecté 

- SW ............... travail systolique 

- SW/PVA ..... efficience mécanique 

- t .................... temps 

- t0 ................... début du cycle cardiaque 

- T ................... période du cycle cardiaque 

- td ................... temps de diastole 
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- ts ................... temps de systole 

- Ved ................ volume ventriculaire télé-diastolique 

- Ves................. volume ventriculaire télé-systolique 

- VG................ ventricule gauche 

- Vmin .............. volume ventriculaire de fin d’éjection 

- V0.................. intercept volumique de ESPVR 

- VO2 ................ consommation myocardique en oxygène 

- Vv(t) ............. volume ventriculaire instantané 

- WK2 ............ modèle windkessel à deux éléments 

- WK3 ............ modèle windkessel à trois éléments 

- WK4 ............ modèle windkessel à quatre éléments 

- Zin ................. impédance d’entrée 

- ZC = R1.......... impédance caractéristique 
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1. Introduction  
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La défaillance cardio-circulatoire, qu’elle soit associée ou non à une atteinte directe 

du myocarde, se traduit par l’impossibilité d’assurer un débit sanguin adéquat, 

aboutissant à une hypoxémie tissulaire. Elle est la principale cause de mortalité en 

soins intensifs. L’inadaptation du débit sanguin aux besoins de l’organisme entraine 

elle-même une cascade de réponses périphériques et neuro-endocrines qui s’ajoutent 

aux désordres initiaux, entrainant le système cardiovasculaire dans la spirale délétère 

du choc.  

L’évaluation et le traitement de la défaillance cardio-circulatoire requièrent une 

modélisation de l’ensemble du système cardiovasculaire. L’approche usuelle 

considère que la performance cardio-vasculaire dépend de quatre facteurs: la pré-

charge, la contractilité ventriculaire, la post-charge et la fréquence cardiaque. Pour 

obtenir ces quatre facteurs, l’intensiviste utilise des techniques diagnostiques  

invasives et non invasives. Le niveau de pré-charge est donné par les indices de 

remplissage, la contractilité est souvent assimilée à la fraction d’éjection, et la post-

charge est régie par les résistances vasculaires en fonction de la pression artérielle et 

du débit sanguin selon la loi de Poiseuille simplifiée. Le traitement de la défaillance 

cardio-circulatoire est alors conduit dans le but d’interrompre le cercle vicieux. Pré-

charge et post-charge sont manipulées par le recours aux solutions de remplissage ou 

à des drogues vaso-actives ou diurétiques. La baisse de contractilité ventriculaire fait 

appel à l’administration de drogues inotropes. Cependant, il n’est pas rare que ces 

moyens thérapeutiques se révèlent inadaptés à la situation hémodynamique réelle et 

ne produisent pas les effets attendus. De tels échecs peuvent être expliqués non 

seulement par la sévérité de l’atteinte du système cardio-vasculaire, mais aussi en 

raison d’une discordance entre la situation évaluée par des indices imprécis et la 

situation hémodynamique réelle.  

Deux facteurs ne sont pas pris en compte dans l’approche hémodynamique 

traditionnelle: d’une part, le débit cardiaque est assimilé à une fonction continue qui 

ne tient pas compte du caractère pulsatile des ondes de débit et de pression, et 

d’autre part, le cœur et le réseau vasculaire sont considérés séparément, alors que la 

performance cardio-vasculaire est le résultat d’une interaction permanente entre le 

cœur et les vaisseaux. Pour être conforme à la réalité, il est indispensable de 

considérer le système cardiovasculaire en respectant le profil dynamique, oscillatoire 

et périodique de l’éjection ventriculaire vers un système vasculaire doté de propriétés 

élastiques et résistives.  
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Des modèles intégrant ces différentes propriétés sont donc utiles pour comprendre et 

traiter adéquatement la défaillance cardio-circulatoire. Un modèle est adéquat quand 

il reproduit avec succès la réalité, quels que soient les désordres 

physiopathologiques. A l’inverse, si le modèle se comporte différemment du système 

réel, de nouvelles questions sont posées. C’est le principe de la modélisation. Il 

n’existe pas bien entendu de modèle parfait, cependant la réalité peut être approchée 

de manière fiable par la modélisation. Quantité de modèles ont été élaborés 

parallèlement au développement des techniques de numérisation, depuis le modèle 

hydraulique élémentaire de Robinson jusqu’aux modèles numériques qui 

décomposent chaque segment du système cardio-vasculaire en éléments finis. Les 

modèles rudimentaires sont discordants avec la réalité, surtout dans les états 

instables. A l’inverse, les modèles numériques à éléments finis sont complexes, 

nécessitent des mesures multiples, irréalisables en pratique et ne sont pas validés. Un 

principe écrit par Aristote, repris au XIVème siècle par Guillaume d'Ockham, et qui 

peut toujours être considéré comme un postulat fondamental des sciences modernes 

stipule que, pour décrire la réalité de manière adéquate, un modèle doit être aussi 

simple que possible, en respectant les contraintes†. Dans cet ordre d’idées, le modèle 

de couplage ventriculo-artériel, élaboré par Sunagawa1, représente le meilleur 

compromis entre complexité du modèle et qualité des résultats fournis. Il caractérise 

de manière fiable le comportement dynamique du système cardiovasculaire à partir 

d’un nombre restreint de données mesurées à l’entrée du système uniquement. Il 

analyse l’interaction permanente entre le cœur et la circulation en intégrant le 

caractère pulsatile des signaux de pression et de débit artériels. Ce concept utilise des 

indices d’élastance, dérivés de modèles ventriculaires et vasculaires, exprimés dans 

la même unité et est applicable sur le versant gauche et sur le versant droit de la 

circulation.  

Cependant, l’application de ce modèle d’interaction cardiovasculaire en pratique 

clinique est limitée par la lourdeur des mesures invasives et par la nécessité de 

manipulations potentiellement génératrices d’instabilité chez le patient critique. 

L’objectif de cette thèse est de déterminer dans quelle mesure des simplifications 

peuvent lui être apportées et quelles en sont les limites, en vue de son utilisation 

                                                
† «le plus limité, s'il est adéquat, est toujours préférable» Aristote 322 av. J.-C , « Frustra fit per plura 

quod potest fieri par pauciora : C'est en vain que l'on fait avec plusieurs ce que l'on peut faire avec un 

petit nombre. »  Guillaume d'Ockham, 1323. 
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dans le diagnostic et le traitement de la défaillance cardio-circulatoire. Nous avons 

étudié ce modèle dans des situations physiopathologiques diverses et parfois 

opposées dans leurs mécanismes: l’embolie pulmonaire qui entraine une 

augmentation dramatique de post-charge ventriculaire droite, le choc septique qui 

est responsable d’une chute de post-charge ventriculaire gauche et l’insuffisance 

aortique qui est responsable d’une augmentation de la pré-charge ventriculaire 

gauche. 

Dans les chapitres 2, 3 et 4, nous expliquons la modélisation ventriculaire, vasculaire 

et le concept de couplage ventriculo-vasculaire. Dans le chapitre 5, nous montrons les 

aspects énergétiques du couplage. Les chapitres 6, 7 et 8 détaillent les procédures 

expérimentales in vivo, les modèles in vitro et la modélisation numérique. Dans le 

chapitre 9, nous montrons que l’élastance artérielle pulmonaire peut être déterminée 

simplement et valablement par le rapport de la pression de fin de systole (diminuée 

de la pression auriculaire gauche) au volume éjecté.  Dans le chapitre 10, nous mettons 

en évidence que, dans certaines conditions de remplissage, la contractilité 

ventriculaire gauche peut être simplement évaluée à partir du signal de pression 

artérielle invasive. Dans le chapitre 11, nous étudions les limites du modèle dans la 

défaillance cardio-circulatoire secondaire à l’insuffisance valvulaire aortique. Les 

implications de nos recherches et les perspectives cliniques sont discutées au chapitre 

12. 
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2. Système ventriculaire 
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2.1. Introduction 

Le cœur est une pompe chargée de fournir la pression nécessaire à la circulation du 

sang au travers de l’ensemble de l’arbre vasculaire. Pour déterminer la performance 

cardiaque, il paraît dès lors logique de considérer la pression et le débit générés par 

la pompe cardiaque de manière similaire à ceux générés par une simple pompe à 

eau.  

Le fonctionnement d’une pompe peut être représenté graphiquement par une courbe 

constituée de l’ensemble des points dont les coordonnées sont la pression et le débit 

moyens. La pression moyenne est calculée comme la moyenne des pressions 

mesurées dans le ventricule au cours du cycle cardiaque. La même opération est 

répétée pour le débit généré par le cœur et mesuré à sa sortie, c’est-à-dire au niveau 

de la racine aortique. En modifiant la pression que le cœur doit vaincre pour éjecter 

(post-charge), on obtient un certain nombre de couples pression – débit qui 

déterminent les points de fonctionnement de la pompe. Ces points décrivent alors 

une courbe de pompe parabolique (figure 2.1). Les points extrêmes de la courbe 

correspondent à un battement non éjectant (aorte clampée) ou au contraire à une 

post-charge nulle (aorte complètement ouverte). La forme du graphe est 

caractéristique de chaque cœur, alors que sa position peut changer avec l’état 

fonctionnel. De manière identique à une simple pompe à eau, la surface rectangulaire 

sous un point de fonctionnement est la puissance moyenne générée par le ventricule 

et correspond au produit de la pression et du débit moyens 2. 

 
Figure 2.1 Courbe caractéristique de pompe 
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L’état fonctionnel de la pompe cardiaque est modifié par les conditions de 

remplissage, la fréquence cardiaque ou l’état contractile du cœur suite à 

l’administration de drogues inotropes (figure 2.2)3. 

 
Figure 2.2 Influence des conditions de remplissage, de la contractilité  et de la 

fréquence cardiaque sur la position des courbes caractéristiques de pompe d’un 

ventricule gauche isolé. 

2.2. Relation de Frank-Starling 

Le remplissage ventriculaire ou pré-charge, c’est-à-dire le volume du ventricule 

gauche en fin de diastole, modifie la position de la courbe. Un remplissage plus 

important entraine un pré-étirement plus important des fibres myocardiques et une 

puissance plus élevée, c’est l’effet Frank-Starling. Alors que cet effet était connu 

depuis plusieurs décades, Otto Frank rapporta qu’un remplissage plus élevé 

entrainait une augmentation de la pression isovolumique dans le ventricule isolé de 

batracien. Deux décades plus tard, Ernst Starling mit au point une « résistance de 

Starling » pour produire des battements cardiaques isobares et démontra qu’une 

majoration du remplissage aboutit à une majoration du débit cardiaque (Figure 2.2).  

2.3. Contractilité myocardique 

La performance myocardique dépend donc non seulement de la pré-charge 

(représentée par la pression télédiastolique) et de la post-charge (charge en pression 

contre laquelle le ventricule doit éjecter), mais aussi de la contractilité intrinsèque du 

myocarde. En effet si le muscle cardiaque est maintenu à une longueur constante, sa 

contraction est génératrice de force. Toute augmentation préalable de la longueur du 
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muscle résulte en une plus grande force générée. Le muscle peut aussi développer 

davantage de force, indépendamment de sa longueur initiale, lorsque 

l’environnement biochimique se modifie. C’est ainsi qu’est définie la propriété de 

contractilité. De telles modifications de contractilité sont simples à détecter si le 

muscle est constamment maintenu à une longueur déterminée, et que tout 

raccourcissement est empêché. Cependant, lorsque le muscle peut se raccourcir, la 

force qu’il génère est conditionnée par la vitesse et le degré de raccourcissement. 

Dans les conditions physiologiques, la longueur du muscle est variable, ce qui rend 

difficile la détermination de la contractilité. Dans le cœur in situ, cette distinction 

entre les changements de performance mécanique secondaires aux mécanismes de 

Frank-Starling et ceux qui dépendent de l’état contractile est difficile. Afin d’établir 

une telle distinction et de connaitre la contractilité intrinsèque du muscle cardiaque, 

il est nécessaire que l’indice de contractilité soit indépendant de la longueur initiale 

de la fibre myocardique et qu’il ne soit pas influencé par les conditions de charge. 

Différents indices de contractilité sont utilisés en pratique, mais tous dépendent de 

manière plus ou moins importante des conditions de charge4,5. 

La variation instantanée maximale de la pression ventriculaire (dP/dtmax) est un 

indice de contractilité fréquemment utilisé en pratique car il est aisément dérivé du 

signal de pression artérielle (ou ventriculaire). De plus, il a l’avantage de pouvoir être 

suivi en continu. Cependant, il est également dépendant de la pré-charge et dans une 

moindre mesure de la fréquence cardiaque et de la post-charge. En soins intensifs, il 

est fourni instantanément par des systèmes d’analyse du signal de pression artérielle 

invasive‡. Nous avons étudié plus particulièrement cet indice dans le chapitre 10 de ce 

travail au cours du choc endotoxinique6. Dans certaines conditions de remplissage, il 

est relativement précis et pourrait être utilisé pour suivre la contractilité intrinsèque 

du ventricule gauche.  

Les indices tels que la fraction d’éjection ventriculaire gauche et le taux d’éjection 

systolique sont des indices d’éjection. Ces indices ont l’avantage de pouvoir être 

déterminés par une échographie rudimentaire. En réalité, ils sont très loin de refléter 

la contractilité ventriculaire gauche et sont intrinsèquement liés aux conditions de 

post-charge7. D’autres indices (tels que l’indice de Tei8) sont basés sur les intervalles 

de temps systoliques, comme le rapport période pré-éjectionnelle / temps d’éjection 

ventriculaire, qui est relativement peu dépendant de la fréquence cardiaque. 

                                                
‡ LiDCO TM (LiDCO Ltd, London, UK), PiCCO TM (Pulsion Medical Systems AG, Munich, Germany), 

VigileoTM (FlotracTM/VigileoTM, Edwars Lifesciences, Ivrine, CA, USA) 
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Cependant, les intervalles de temps systoliques sont également modifiés par les 

conditions de charges9. 

Avec le développement de l’échocardiographie, des indices basés sur le déplacement 

relatif de la paroi myocardique ont été décrits, mais aucun n’a pu prouver son 

indépendance vis-à-vis des conditions de charge10. Citons par exemple l’accélération 

myocardique durant la contraction isovolumique (IVA), proposé comme paramètre 

relativement indépendant des conditions de charge mais rapidement remis en 

question, surtout dans l’insuffisance cardiaque gauche11. 

2.4. Modèle ventriculaire à élastance variable  

2.4.1. Introduction 

Afin de résoudre le problème de la détermination de la contractilité intrinsèque du 

myocarde et de performance myocardique, les physiologistes ont modélisé le 

ventricule et la contraction ventriculaire. Des modèles hydrauliques astucieux ont été 

mis au point par des ingénieurs biomédicaux étudiant la simulation des profils 

dynamiques de pression et de débit dans les conduits artériels. Le modèle de 

Robinson est basé sur les propriétés élastiques du ventricule. Le ventricule est divisé 

en deux compartiments: un compartiment contractile actif et un compartiment 

élastique passif. Ces compartiments sont placés en séries et reliés par une résistance12. 

Cependant, le changement des propriétés élastiques au cours du temps n’est pas 

modélisé, ce qui conduit à d’importantes divergences avec les valeurs in vivo. Le 

modèle de Beneken et Dewit est un modèle à trois éléments: un élément contractile 

en parallèle avec un élément élastique, le tout en série avec un autre élément 

élastique. Le module élastique de ce dernier est défini par la relation non linéaire 

tension-longueur obtenue par un relâchement rapide du muscle activé. A l’inverse 

du modèle de Robinson, où une valeur constante est attribuée à la chambre 

compliante élastique, la pression intraventriculaire instantanée [P(t)] est décrite 

comme une fonction variable en fonction du temps [α(t)] du volume ventriculaire 

instantané [V(t)], V° étant le volume mort [P(t)=0]: 

 ( )    ( )  ( )       

Ce modèle reproduit de manière beaucoup plus fiable le comportement ventriculaire 

au cours d’un cycle cardiaque. Il introduit la notion d’élastance variable au travers de 

la fonction  (t)13. 
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2.4.2. La notion d’élastance ventriculaire variable 

Tout indice dérivé directement de la pression ou du volume ventriculaire est 

dépendant des conditions de charge du ventricule. Par contre, la relation dynamique 

entre la pression et le volume ventriculaire instantané [P(t) et V(t)] à plusieurs 

niveaux de charge est logiquement indépendante de ces conditions. Le cycle 

cardiaque est représenté par le diagramme PV, obtenu en plaçant le point [V(t) et 

P(t)] à chaque instant t du cycle cardiaque. La figure 2.3 représente le diagramme PV 

obtenu à partir des courbes temporelles de P(t) et V(t).

 
Figure 2.3.a Boucle PV. Pv, pression ventriculaire ; Vv, volume ventriculaire 
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Figure 2.3. b. Evolution temporelle des signaux de pression (Pv), volume (Vv) 

ventriculaire  ainsi que débit  (Qao) et pression (Pao) aortique. 

 

Le point 1 de la figure 2.3 correspond au début de la contraction, pendant la période 

suivante, le ventricule va développer une pression en maintenant un volume 

constant. Il s’agit de la période isovolumique. Lorsque la pression ventriculaire est 

plus élevée que la pression aortique, la valvule aortique s’ouvre (point 2). Le 

ventricule éjecte alors son contenu, alors que la pression varie peu, c’est la phase 

d’éjection qui est suivie par la fermeture de la valvule aortique et ensuite par le point 

3 qui représente la fin de l’éjection. Au-delà de ce point, le ventricule subit une phase 

de relaxation isovolumique. Dès que la pression ventriculaire chute sous la pression 

atriale, la valvule mitrale s’ouvre (point 4) et le ventricule se remplit jusqu’au point 1. 

Suga et Sagawa14 ont analysé les propriétés remarquables de la boucle PV 

correspondant à un cycle cardiaque. Ils ont ainsi constaté que, en variant les 

conditions de charge, la position et la forme de la boucle PV changent mais les points 

de fin de systole restent alignés sur une même droite si la contractilité ne change pas. 

Cette droite est appelée relation PV de fin de systole (ESPVR). L’abscisse à l’origine 
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de cette droite donne le volume mort, V° (Figure 2.4). Son équation est donnée par :  

       (      )     (         )                                                    Eq. 2.1 

où Pes et Ves sont la pression et le volume de fin de systole, Ved le volume fin de 

diastole et SV le volume éjecté. Ees est la pente de cette droite, appelée élastance de 

fin de systole, et est l’indice de contractilité de référence par excellence car  il est 

indépendant des conditions  de charge par définition. 

 

 

 
Figure 2.4  L’élastance télésystolique ventriculaire gauche (Ees) représente la 

contractilité ventriculaire. Elle est déterminée par la pente de la relation entre la 

pression de fin de systole et le volume (ESPVR), à différents niveaux de charge. V° 

est l’intercept volumique de cette droite. 

 

A partir du point V°, une droite peut être dessinée vers chaque point de la boucle PV 

et une pente (ou élastance) peut être calculée point par point au cours du cycle 

cardiaque. Le système ventriculaire peut donc être décrit comme une chambre à 

élastance variable et caractérisé par une courbe d’élastance ventriculaire donnée par 

l’expression suivante : 

 ( )    [
 ( )

 ( )   
]                                                                                                    Eq. 2.2 
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Par conséquent, la courbe est caractéristique pour un cœur donné, dans un état 

fonctionnel donné, et valable pour tous les points de fonctionnement. Suga et 

Sagawa1 ont montré que la normalisation de la courbe d’élastance selon l’amplitude 

et le temps donne une courbe d’élastance générale qui est typique de chaque espèce. 

Chaque courbe d’élastance normalisée est approximativement identique quelles que 

soient les conditions de charge, de fréquence cardiaque, de pathologie et 

d’administration de drogues. Le maximum de cette courbe d’élastance est appelé Emax 

et correspond donc aussi à la pente (Ees) de la relation entre la pression de fin de 

systole et le volume à différents niveaux de charge (ESPVR) (Figure 2.5). 

       ( )     [
 ( )

 ( )   
]                                                               Eq. 2.3 

 
Figure 2.5. Détermination de la courbe d’élastance point par point à partir des 

boucles PV à différents niveaux de pré-charge. 

 

La détermination de Ees nécessite une modification de pré-charge pour obtenir 

différents points de la droite ESPVR. Une telle modification de pré-charge étant 

difficilement réalisable en pratique clinique, plusieurs méthodes alternatives ont été 

développées pour éviter de recourir à une manipulation du retour veineux. La 

méthode dite « single beat » proposée par Takeuchi et al.15 consiste à ajuster une 

sinusoïde sur l’onde de pression ventriculaire15. Le maximum de cette sinusoïde 

correspond à la pression maximale qui serait développée par un cycle non éjectant. 

Le point correspondant à ce cycle non éjectant dans l’espace PV est défini par cette 

pression calculée et le volume télédiastolique. La droite d’élastance maximale 

(ESPVR) est obtenue en traçant la tangente à la boucle PV passant par ce point (Figure 

2.6). 
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Figure 2.6. Une sinusoïde est ajustée sur la courbe de pression ventriculaire avant 

dP/dtmax et après dP/dtmin (points en carré noir gras). Le maximum de cette courbe 

définit une pression maximale qui serait développée par un cycle non éjectant 

(Piso) au volume télédiastolique (Ved) (graphe du dessus). Ved et Piso définissent 

donc un point de la droite ESPVR dans l’espace PV. La pente de la tangente à la 

boucle PV passant par ce point donne Ees (graphe du dessous). 

 

Cette méthode  « single beat » semble plus valable pour l’évaluation de la contractilité 

du ventricule gauche que pour le ventricule droit. En effet, nous avons comparé cette 

méthode « single beat » à la méthode classique de diminution de pré-charge en 

modifiant la contractilité ventriculaire droite chez des animaux par l’administration 

de dobutamine ou d’esmolol. Une équivalence entre les 2 méthodes n’a pu être 

démontrée mais uniquement des tendances concordantes avec la méthode de 

référence16.  
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3. Système vasculaire 
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3.1. Introduction 

En pratique, on utilise les résistances vasculaires (systémiques ou pulmonaires) 

calculées par la loi de Poiseuille simplifiée pour définir la post-charge ventriculaire 

gauche ou droite. Cependant, cette définition ignore le caractère pulsatile et donc 

fréquence-dépendant de l’écoulement artériel ainsi que les phénomènes de réflexion 

d’ondes et les propriétés viscoélastiques des parois vasculaires. L’élasticité des 

grosses artères et l’effet d’inertie de la masse sanguine sont complètement négligés. 

3.2. Modèle Windkessel à 2 éléments 

Hales (1735) fut le premier à mesurer la pression artérielle et à remarquer que la 

pression dans le système artériel n’est pas constante mais varie tout au long du cycle 

cardiaque. Il constata que les variations de pression sont en relation avec l’élasticité 

des grosses artères. Weber (1827) proposa ensuite une comparaison entre l’élasticité 

des grosses artères  et un réservoir à air  « Windkessel » utilisé à l’époque par les 

pompiers pour amortir le débit pulsatile des engins de pompage (figure 3.1). Otto 

Frank (1899) mit en équations ce modèle dit « Windkessel » (WK) à 2 éléments 

consistant en une résistance et une compliance. La résistance dans une conduite est 

donnée par la loi de Poiseuille (la résistance étant inversement proportionnelle à la 

puissance 4 du rayon du vaisseau sanguin). La résultante de toutes les résistances du 

circuit sanguin est la résistance périphérique totale, R, qui est donnée par la 

différence entre la pression d’entrée et de sortie du circuit vasculaire divisée par le 

débit sanguin moyen. La compliance, C, est principalement déterminée par 

l’élasticité des grosses artères et donnée par le rapport d’une variation de volume 

résultant d’une variation de pression. Le modèle WK à 2 éléments prédit ainsi que, 

dès la fermeture de la valve aortique, la décroissance de la pression suit une 

exponentielle décroissante dont la constante de temps est égale à RC:            
  

   

(Pes étant la pression aortique en fin de systole). En conséquence, ce modèle de base 

est un modèle en boucle fermée qui décrit entièrement le système vasculaire, en 

termes de relation entre le débit et la pression à son entrée, et par 2 paramètres qui 

ont une véritable signification physiologique. Il est intéressant de constater que la 

contribution de la compliance artérielle est souvent négligée en clinique et même 

dans beaucoup d’études sur l’hypertension artérielle. Cependant, ce simple modèle à 
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2 éléments montre bien que la charge réelle à laquelle le cœur est confronté consiste 

en une résistance et une compliance et que les 2 éléments  sont importants. 

 
Figure 3.1 Le concept de Windkessel. Le réservoir d’air est appelé « Windkessel » 

et les gros vaisseaux ont les mêmes propriétés élastiques que ce réservoir d’air. La 

combinaison de la compliance avec la valve aortique et la résistance périphérique 

permet de maintenir un débit périphérique plutôt constant. 

3.3. Analyse fréquentielle et modèle 

Windkessel à 3 et 4 éléments 

Dans les années 1930 et 1940, avec le développement des appareils 

électromagnétiques capables de mesurer l’onde de débit et des calculs automatisés, 

on utilisa l’analyse de Fourrier pour étudier la relation entre la pression et le débit. Le 

débit sanguin étant pulsatile, il peut être décomposé comme tout signal périodique 

selon le théorème de Fourier en un certain nombre d’ondes sinusoïdales 

(harmoniques) d’amplitudes différentes et dont la fréquence est un multiple de la 

fréquence fondamentale de celui-ci. La somme de ces ondes correspond de manière 

plus précise au signal original si le nombre d’harmoniques utilisés augmente. 

L’amplitude des différents harmoniques diminue avec l’augmentation de leur 

fréquence propre  (Figure 3.2). 
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Figure 3.2 Décomposition du signal de pression aortique en fonction du temps en 

série de Fourier. Le graphe montre comment le fondamental et cinq harmoniques 

peuvent être superposés pour reconstituer le signal. 
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Le signal de pression et le signal de débit peuvent donc être exprimés sous forme 

d’un spectre de fréquence caractérisé par un module et une phase. Le rapport du 

spectre de pression sur celui du spectre de débit est le spectre d’impédance. Le 

module étant le rapport des modules pour chaque harmonique et la phase étant la 

différence de phases pour chaque harmonique. L’impédance d’entrée (Zin) (c’est-à-

dire l’impédance mesurée au niveau de la racine aortique) fournit la description la 

plus complète de la charge hydraulique à laquelle le ventricule est confronté. 

L’évolution du module et de la phase de l’impédance d’entrée de l’aorte en fonction 

de la fréquence est décrite à la figure 3.3. L’impédance d’entrée n’est pas utilisable 

directement, car elle s’exprime sous forme d’un nombre complexe avec un spectre de 

module et de phase en fonction de la fréquence (ω). 

 
Figure 3.3  Impédance d’entrée: module et phase en fonction de la fréquence. 

 

A la fréquence nulle, le rapport de la différence de pression artério-veineuse et du 

débit moyen est la résistance vasculaire totale ou résistance périphérique. Pour les 

fréquences intermédiaires, le module décroit d’abord rapidement et la phase est 
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négative. Ceci est dû aux propriétés viscoélastiques, c’est la contribution de la 

compliance artérielle (1/ωC). Ensuite, le module décroit moins rapidement et la 

phase augmente. Ceci est dû à l’inertie de l’écoulement caractérisée par une inertance 

(ωL). A haute fréquence, on constate que le module tend vers une valeur constante  

et que la phase est proche de 0. C’est la contribution de l’impédance «caractéristique» 

qui caractérise les gros vaisseaux. En d’autres termes, sans phénomène de réflexion 

d’ondes dans le système vasculaire, l’impédance d’entrée serait égale à l’impédance 

caractéristique. Cette impédance caractéristique est donc une constante avec une 

phase proche de 0 et a la valeur d’une résistance qui caractérise uniquement les gros 

vaisseaux. De l’analyse fréquentielle, on tire par conséquent 4 paramètres importants: 

la résistance périphérique (R2), la compliance (C), l’inertance (L) et la résistance 

caractéristique (Zc ou R1)17.  

En utilisant l’analogie électrique, c’est-à-dire en considérant que le système 

vasculaire peut être représenté par un circuit comprenant les éléments issus de 

l’analyse fréquentielle (compliance, résistance et inertance ou capacité, résistance et 

inductance), il est possible de reconstituer le signal de débit (ou courant) à partir du 

signal de pression (ou différence de potentiel) et vice-versa, donc de caractériser 

complètement le système vasculaire. Ce modèle, sous sa forme la plus élémentaire 

est constitué uniquement d’une résistance et d’une compliance, et correspond au 

modèle WK à 2 éléments de Frank (modèle 2 éléments, WK2, figure 3.4) qui 

comprend simplement une résistance périphérique (R2) et une compliance (C), 

représentant l’élasticité de toutes les artères. En ajoutant la résistance dite 

caractéristique (Zc ou R1) qui représente les gros vaisseaux, Westerhof18 a montré 

que le modèle est beaucoup plus performant (modèle 3 éléments, WK3, figure 3.4). 

Une amélioration est encore obtenue en ajoutant un quatrième élément : une 

inertance qui joue un rôle de déphasage surtout en basse fréquence (modèle 4 

éléments, WK4, figure 3.4)19,20. 
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Figure 3.4  Modèles Windkessel à 2, 3 et 4 éléments 

 

Le signal de débit à l’entrée du circuit (systémique ou pulmonaire) peut donc être 

reconstitué à partir du signal de pression (et vice-versa), de manière extrêmement 

fiable en connaissant les paramètres du modèle WK. C’est le principe de la 

simulation numérique et l’intérêt des modèles numériques qui peuvent reproduire 

des situations pathologiques. A l’inverse, les différents paramètres de ces modèles 

peuvent être déterminés à partir de données obtenues in vivo. C’est ce qui est réalisé 

dans notre laboratoire, en insérant des capteurs de mesure de débit et de pression 

aortiques (ou artériels pulmonaires) sur un modèle expérimental animal dans une 

pathologie déterminée. Comme nous le verrons dans les prochains chapitres, les 

modèles WK sont utiles pour représenter la charge à laquelle le cœur est confronté. 

Les paramètres du modèle WK ont une signification physiologique et peuvent être 

utilisés dans le domaine temporel. Pour les déterminer à partir de données in vivo, 

plusieurs méthodes sont possibles :  

o La méthode que nous avons utilisée est basée sur le fait que la relation entre le 

débit et la pression peut être exprimée par une équation différentielle du 

second ordre. Elle est détaillée dans le chapitre 8 sur la modélisation  

numérique. 

o La méthode de l’impédance d’entrée est décrite au chapitre précédent. Elle 

permet, en décomposant le signal en série de Fourier, de déterminer 
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complètement le spectre d’impédance et d’en déduire chaque élément du 

modèle à 2, 3 ou 4 éléments.  

o La méthode de la constante de temps postule que la décroissance de la 

pression dans l’aorte ascendante pendant la diastole, quand le débit est nul, 

peut être décrite par une courbe exponentielle. La constante de temps de cette 

courbe, τ est le produit de la résistance périphérique et de la compliance 

artérielle totale : τ = R.C. Comme                 , on déduit C, la 

compliance. Cette méthode aisée ne permet de donner que les paramètres du 

modèle à deux éléments mais est utile pour comparer différents états. τ peut 

aussi être donné par la surface sous la partie diastolique de l’onde de pression 

divisée par la différence de pression entre le début (P1 au temps t1) et la fin 

(P2 au temps t2) de la décroissance diastolique21 : 

       ∫
 

     

  

  
    

o Le rapport du volume éjecté (SV) divisé par la pression pulsée (PP) donne la 

compliance :   
  

  
 22. 

o La méthode de la vélocité de l’onde calcule la vitesse de l’onde de pression 

entre la carotide et l’artère fémorale23. 

    
  

  
 où x est la distance fémoro-carotidienne et t le temps mesuré entre 

les pieds de l’onde de pression. 

    
  

  
 où V est le volume éjecté dans l’aorte et A la section de l’aorte. Donc  

    
  

     
 . 

Or, comme 
  

  
    où Q est le débit, on obtient :     

  

  
 . 

Donc, si l’artère est rigide et peu élastique, la variation de section sera faible et 

la vitesse élevée.  

La relation de Moens-Korteweg donne la relation entre cette vitesse d’onde et 

la compliance (C) :     √
    

    
 √

 

 

 

 
  où ρ = viscosité sanguine. Cette 

méthode permet de déterminer la compliance (aortique seulement) de manière 

non invasive. 

o Une autre méthode simple pour déterminer la résistance caractéristique est de 

simplement faire le rapport des pentes des ondes de pression et de débit 

aortique durant la phase précoce de l’éjection cardiaque:    
     

     
 , puisqu’à 

ce moment il n’y a pas encore de réflexions d’ondes24.  
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3.4. Elastance artérielle 

De la même manière que pour le système ventriculaire, les propriétés du système 

artériel systémique peuvent être exprimées par la relation pression télésystolique 

(Pes) – volume éjecté (SV). En effet, la relation pression artérielle moyenne (Pm) – 

débit moyen (Qm) peut être exprimée par 1: 

                                                                                             Eq. 3.1 

 RT étant la résistance artérielle totale et Pra la pression dans l’oreillette droite. 

En considérant que Pm   Pes, que la pression auriculaire droite (Pra) est négligeable 

par rapport à la pression artérielle moyenne systémique, et en substituant Qm par le 

rapport SV/T, où Test la durée du cycle cardiaque, on peut écrire : 

    
     

 
                                                                                     Eq. 3.2 

La pente de la relation entre Pes et SV, appelée « élastance artérielle effective, Ea », 

est donc approximativement donnée par : 

   
  

 
                                                                                           Eq. 3.3 

Autrement dit, le simple rapport de la résistance artérielle totale sur la période du 

cycle cardiaque ou le rapport de la pression télésystolique ventriculaire sur le volume 

éjecté donne l’élastance artérielle effective : 

   
  

 
 

   

  
                                                                                         Eq. 3.4 

Alors que pour la circulation systémique, la pression dans l’oreillette droite, Pra,  est 

négligeable par rapport à la pression artérielle moyenne, ceci n’est plus vrai pour la 

circulation pulmonaire et la pression d’aval (c’est à dire la pression dans l’oreillette 

gauche, Pla) doit être considérée :   

     
         

  
                                                                                                  Eq. 3.5                                                                               

A côté de cette détermination simple de l’élastance, Sunagawa et al. 25 ont montré que 

l’on pouvait exprimer Ea en fonction des paramètres du modèle WK3 par la relation : 

   
     

       (   
 

  
    

 
)

                                                                    Eq. 3.6 

où R1 est l’impédance caractéristique, R2 la résistance périphérique, ts le temps de 

systole, C la compliance et td le temps de diastole. Ea est fonction de l’impédance 

d’entrée du système vasculaire au travers des différents paramètres WK. Ea est donc 

un indice décrivant la réelle post-charge ventriculaire, puisqu’elle intègre la notion 

de pulsatilité et les phénomènes de réflexion d’ondes. Son avantage par rapport au 
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spectre d’impédance d’entrée (Zin) est qu’elle est utilisable dans le domaine 

temporel. 

L’équation 3.6 peut aussi s’écrire: 

   
  

    (   
 

  
 

 
)

                                                 Eq. 3.7 

Avec RT = R1 + R2, la résistance totale  et ּז = R2.C, la constante de temps de 

décroissance de la pression diastolique. 

Mathématiquement, cette dernière équation peut être simplifiée de la manière 

suivante : Si ּז est long par rapport à td (ּז>>td), alors le dénominateur devient ts+td = 

T, càd la durée du cycle cardiaque.  

Donc, si ּז>>td et Pm ≈ Pes et on retrouve l’approximation décrite au début du 

paragraphe : 

Ea ≈ RT/T ≈ Pes/SV                                                                                         Eq. 3.8 

Kelly et al.26 ont montré qu’en pratique, quand ces 2 hypothèses sont vérifiées, 

Pes/SV constitue une excellente approximation de Ea. Ils ont ainsi comparé Ea issu 

du modèle WK (Equation 3.7) à Pes/SV et montré que cela se vérifiait d’autant plus 

que les phénomènes de réflexions d’ondes sont importants, c’est à dire dans des 

situations pathologiques (hypertension artérielle par exemple). De la même manière, 

nous avons vérifié que cette approximation était valable dans la circulation 

pulmonaire en comparant Pes/SV à Ea calculé via l’équation 3.7. Ceci fait l’objet du 

chapitre 9. 
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4. Interaction ventriculo-

artérielle  

Ventriculo-arterial coupling: From concepts to clinical applications 

Philippe  Morimont, Bernard Lambermont, Alexandre Ghuysen, Paul Gerard, 

Philippe Kolh, Vincent D’Orio 

Réanimation, 2009, 18 : 201-6 

Annexe 1 
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4.1. Introduction 

La performance ventriculaire dépend de l’interaction permanente entre la pompe 

cardiaque et le réseau vasculaire d’aval. Le ventricule (gauche ou droit) est en effet  

une pompe chargée de fournir à la masse sanguine une énergie suffisante pour 

pouvoir circuler au sein du réseau vasculaire (systémique ou pulmonaire). Les 

caractéristiques ventriculaires intrinsèques fixent les conditions initiales de 

l’écoulement vasculaire. En corollaire, par ses propriétés élastiques et résistives, le 

réseau vasculaire a la valeur d’une contrainte physique qui fixe les caractéristiques 

de l’environnement dans lequel la pompe doit opérer. Dès lors, l’évaluation de la 

performance cardiovasculaire requiert de caractériser chacun des constituants: le 

réseau vasculaire et le ventricule. Dans cette optique, deux concepts radicalement 

différents permettent de caractériser cette interaction ; l’un est basé sur des valeurs 

moyennes alors que l’autre tient compte du caractère pulsatile et dynamique de la 

circulation. Guyton et al. 27 décrivent cette interaction en considérant le cœur comme 

une pompe alimentée par un débit de retour veineux continu en aval d’un circuit 

purement résistif, sans tenir compte du caractère pulsatile de la circulation. A 

l’opposé, Sunagawa et al.1 ont développé un concept de couplage entre le ventricule 

(gauche ou droit) et le système vasculaire (systémique ou pulmonaire) qui tient 

compte du caractère spécifiquement pulsatile de la circulation. C’est ce concept qui 

est le utilisé dans ce travail pour analyser la défaillance du système cardiovasculaire 

suite à des perturbations résultant d’une embolie pulmonaire ou d’endotoxines. 

4.2. Concept de retour veineux de Guyton 

La performance du système cardiovasculaire est le résultat d’une interaction 

permanente entre le coeur et le réseau vasculaire. Le point de fonctionnement d’une 

pompe est par définition l’intersection entre la courbe de pompe et la courbe 

caractéristique de la tuyauterie dans l’espace pression-débit. Guyton 27 a montré que 

le retour veineux est déterminé par la pression systémique moyenne de remplissage, 

la pression dans l’oreillette droite et les résistances veineuses systémiques. La courbe 

de débit cardiaque en fonction de la pression auriculaire droite représente le 

fonctionnement de la pompe cardiaque et la courbe du retour veineux exprimé aussi 

en fonction de la pression auriculaire droite représente les propriétés du réseau 

vasculaire. L’intersection des deux courbes donne ainsi le point d’équilibre (ou de 
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fonctionnement) du système cardiovasculaire dans les conditions données (Figure 

4.1). Ce concept est utile pour comprendre le fonctionnement global du système et 

l’état d’un patient critique. Le retour veineux s’annule lorsque la pression auriculaire 

droite (Pra) atteint la pression systémique moyenne de remplissage (Psm). Psm 

correspond à la pression dans le système vasculaire entier lorsque le cœur est arrêté 

et est donc définie par l’intersection de la relation entre le retour veineux et la 

pression auriculaire droite avec l’axe des abscisses. Psm peut être déterminée en 

pratique en maintenant une pause inspiratoire dans des conditions de charge 

différentes et en extrapolant la relation entre le retour veineux et la pression 

auriculaire droite jusqu’à l’intersection avec l’axe des abscisses28,29. La pression 

auriculaire droite est approximée par la PVC et le retour veineux par le débit 

cardiaque (dérivé par exemple de l’onde de PA). L’efficience cardiaque est alors 

définie de la manière suivante : 

   
       

   
                                                                                                           Eq. 4.1 

où Psm = la pression veineuse systémique moyenne  

 

 
Figure 4.1. L’intersection entre la courbe de retour veineux et la courbe de fonction 

cardiaque donne le point de fonctionnement  du système cardiovasculaire. 

 

Dans le cas d’un patient présentant un état de choc avec un bas débit cardiaque, il est 

parfois difficile de dire si le bas débit résulte d’une insuffisance cardiaque ou d’une 

hypovolémie. Ce concept permet de distinguer les deux causes et d’adapter le 

remplissage. En effet, s’il s’agit d’une insuffisance cardiaque, Eh est basse et Psm 

élevée. Au contraire, s’il s’agit d’une hypovolémie, Eh est normale mais Psm est bas28.  
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D’autres concepts décrivant l’interaction cœur – circulation ont été développés mais 

toujours en terme de valeurs moyennes comme le concept précédent de Guyton. En 

analysant les signaux de pression et de débit instantanés, O’Rourke et van den 

Horne26,27 ont montré que le spectre d’impédance d’entrée de l’aorte est étroitement 

lié à l’interaction ventriculo-artérielle30,31.  

4.3. Concept de couplage ventriculo-artériel de 

Sunagawa 

Le système ventriculaire et le système artériel opèrent de manière simultanée, de telle 

sorte que leur interaction, c’est-à-dire leur couplage, détermine le volume d’éjection 

systolique et la pression d’éjection. Sunagawa et al.1 ont décrit les propriétés du 

ventricule et de l’arbre vasculaire en termes d’équations algébriques simples en 

tenant compte du caractère instantané des signaux de pression et de débit. Les 

propriétés des deux versants du système sont caractérisées sous forme d’une 

élastance. L’élastance étant une variation de pression en rapport avec une variation 

de volume, elle caractérise la relation entre le volume d’éjection et la pression 

d’éjection sur chaque versant du système ventriculo-artériel. Le rapport de ces deux 

élastances, qui partagent donc la même unité, est un index de couplage qui 

détermine de manière précise l’efficacité du transfert d’énergie du ventricule au 

système vasculaire1. L’élastance télésystolique ventriculaire, Ees, représente 

également la contractilité du ventricule comme nous l’avons montré dans le chapitre 

2. Rappelons simplement que Ees (ou Emax) est la pente de la droite des points de fin 

de systole (ESPVR) des boucles PV lors d’une  modification de pré-charge, ou encore 

le maximum de la courbe d’élastance ventriculaire : 

        
   

         
                                                                                                      Eq. 4.2 

L’élastance artérielle effective, Ea, est donnée par le rapport de Pes/SV comme nous 

l’avons montré dans le chapitre 3: 

           
         

  
                                                                                                     Eq. 4.3 

Paval étant la pression aval: Pra pour la circulation systémique ou Pla pour la 

circulation pulmonaire. 

Par conséquent, tant le système ventriculaire que le système artériel peuvent être 

décrits par une relation entre Pes et SV. Cette relation est donnée par la droite 

d’élastance ventriculaire (de pente Ees) et la droite d’élastance artérielle (de pente 



41 

 

 

Ea). Le volume éjecté est donc déterminé en éliminant Pes entre les équations 4.2 et 4.3 

de ces droites d’élastance : 

      
   (      )       

      
                                                                                      Eq. 4.4 

Ou encore si Paval  peut être négligée (circulation systémique) : 

               
    (      )

      
                                                                                        Eq. 4.5 

SV correspond à l’abscisse de l’intersection entre les deux relations  Pes – SV, càd à 

l’intersection des 2 droites d’élastance (figure 4.2). 

 
Figure 4.2. Selon le concept de couplage ventriculo-artériel de Sunagawa, le 

système cardiovasculaire est représenté par deux chambres élastiques 

(ventriculaire, au-dessus à gauche et artérielle, au-dessus à droite). Chaque 

chambre élastique est caractérisée par une relation linéaire entre le volume éjecté 

(SV) et la pression télésystolique (Pes). Le point d’intersection des deux relations 

reportées dans l’espace PV correspond au point de couplage ventriculo-artériel qui 

détermine la valeur du volume télésystolique (ESV) (en-dessous). Le SV étant égal 

à la différence entre le volume télédiastolique (EDV) et ESV. 
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Ce modèle de couplage a été validé expérimentalement à partir de cœurs isolés et 

perfusés, éjectant dans un modèle artériel caractérisé par des niveaux variables de 

résistance et de compliance. 

Dans ce concept, puisque les pentes de ces relations Pes – SV ont chacune une 

dimension d’élastance volumique (mmHg/ml), le système artériel est traité comme 

une chambre élastique pourvue d’une élastance volumique, Ea, et le système 

ventriculaire est traité comme une chambre élastique pourvu d’une élastance 

télésystolique, Ees. Autrement dit, le volume éjecté par le ventricule lorsqu’il est 

couplé au lit vasculaire d’aval est déterminé par les deux élastances. Le rapport de 

ces deux élastances Ees/Ea définit le couplage ventriculo-artériel systémique ou 

pulmonaire puisque ce concept peut être appliqué à l’interaction du ventricule 

gauche avec le réseau systémique et du ventricule droit avec le réseau vasculaire 

pulmonaire. 

Une des premières publications mettant en évidence l’importance clinique du 

couplage ventriculo-artériel est celle de Binkley et al.32,33. Ces auteurs ont étudié la 

variation du volume d’éjection systolique en réponse à l’administration de doses 

croissantes de dobutamine chez des patients présentant une cardiomyopathie 

congestive dilatée. Ils ont observé que, malgré une sollicitation pharmacologique 

identique de la réserve contractile du ventricule gauche, chez certains patients 

(répondeurs), le volume éjecté augmentait significativement, alors que chez les autres 

(non-répondeurs), celui-ci ne changeait pas. Les auteurs ont constaté que, chez les 

répondeurs, l’effet inotrope positif de la dobutamine s’accompagnait d’une 

modification du spectre d’impédance aortique (réduction de la résistance 

caractéristique, augmentation de la compliance et diminution des phénomènes de 

réflexion d’ondes) correspondant à une diminution de l’élastance artérielle de 

manière à faciliter le couplage ventriculo-artériel.  

Nous avons étudié l’évolution du couplage ventriculo-artériel dans l’ischémie 

myocardique aigüe. L’occlusion coronaire provoque une diminution de Ees, associée 

à un déplacement des boucles vers la droite. L’augmentation de Ea associée à une 

diminution de Ees provoque une altération importante du couplage ventriculo-

artériel. L’analyse du système vasculaire par le modèle WK à 4 éléments démontre 

que l’augmentation de Ea est due à une augmentation des résistances périphériques, 

qui apparait de manière précoce, combinée plus tardivement à une chute de 

compliance artérielle. Cependant, l’inductance et la résistance caractéristique ne 

varient pas de manière significative34. Il a été également démontré, au sein de notre 
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laboratoire, que d’importantes altérations du couplage ventriculo-artériel pulmonaire 

se produisent au cours du choc septique et de l’embolie pulmonaire35-39. 
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5. Energétique cardiaque 
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5.1.  Introduction 

L’énergie chimique contenue dans l’ATP, produit par phosphorylation oxydative 

dans la mitochondrie en conditions aérobies, est convertie en énergie mécanique 

lorsque l’ATP est hydrolysée par la myosine ATPase. Cette énergie mécanique est 

utilisée pour raccourcir les fibres myocardiques et générer une force contractile. La 

contraction se produit lors de la libération de calcium par le reticulum 

sarcoplasmique. Le raccourcissement des fibres myocardiques produit le travail 

mécanique externe. Etant donné que 95 % de l’ATP est produit par le métabolisme 

aérobie, la consommation d’oxygène peut être utilisée comme indice de l’énergie 

utilisée par le cœur. Cette consommation myocardique en oxygène (VO2) augmente 

suite à une hausse de la charge en pression ou en volume. 

5.2.  Boucles pression-volume 

L’énergétique cardiaque peut être étudiée par les courbes PV. L’énergie totale 

générée par chaque contraction cardiaque est représentée par l’aire délimitée par le 

segment systolique de la boucle PV, la droite d’élastance télésystolique (ESPVR) et la 

relation pression-volume télédiastolique (EDPVR). Cette surface est appelée «aire 

pression-volume» ou PVA. PVA s’exprime en mmHg . ml et représente une énergie 

qui est la somme d’un travail mécanique externe (SW) exercé pendant la systole et 

d’une énergie potentielle (PE) emmagasinée à la fin de la systole. PVA = SW + PE où 

SW est l’aire de la boucle PV et PE est l’aire complémentaire située sous la droite 

d’élastance (Figure 5.1). PE se dégrade en chaleur, mais peut aussi se transformer en 

travail mécanique externe durant la relaxation ventriculaire, lorsque l’impédance du 

système vasculaire associe une compliance élevée et une résistance faible. C’est le cas 

du ventricule droit en raison de la grande compliance et de la faible résistance du lit 

vasculaire pulmonaire40.  
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Figure 5.1 L’énergie totale générée par chaque contraction cardiaque est 

représentée par l’aire délimitée par le segment systolique de la boucle PV, la droite 

d’élastance télésystolique (ESPVR) et la relation pression-volume télédiastolique 

(EDPVR). Cette surface est appelée « aire pression-volume » ou PVA. Le travail 

mécanique externe (SW) est la surface de la boucle PV. PE est l’aire 

complémentaire située sous la droite d’élastance : PVA = SW + PE. 

Suga et al.41 ont montré que la consommation myocardique en oxygène peut être 

exprimée en fonction de PVA et de Ees 25: 

                                                                                                     Eq. 5.1 

Où a, b et c sont des constantes. 

Le premier terme exprime la relation entre la mécanique et la consommation 

d’oxygène. Les deux autres termes représentent la consommation d’oxygène pour 

une contraction isobare. Le second terme est le coût lié au couplage excitation-

contraction et dépend de l’état contractile du muscle cardiaque, représenté par Ees. 

Le dernier terme est la consommation basale en oxygène utilisée pour la maintenance 

de la structure cellulaire etc. 

Dans un état contractile stable (Ees = constante), la consommation myocardique en 

oxygène est donc corrélée de manière linéaire avec PVA : 

                                                                                                             Eq. 5.2 

Où a et c° (= b.Ees + c)  sont des constantes.                                                                                       

En regroupant diverses conditions expérimentales, Suga et al.25,41,42 ont obtenu les 

valeurs suivantes : 

                                                                                                  Eq. 5.3 
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Avec  un coefficient de corrélation de 0.98. 

5.3.  Efficience myocardique 

L’efficience cardiaque est définie par analogie à celle d’une pompe hydraulique 

comme le rapport de l’énergie utile à l’énergie consommée. L’énergie délivrée par le 

cœur est le travail mécanique externe (SW) et l’énergie fournie est la consommation 

cardiaque en oxygène (VO2) : 

                       
  

   
                                                                            Eq. 5.4 

L’efficience myocardique de conversion est le rapport de l’énergie mécanique totale 

(PVA) à la consommation cardiaque en oxygène :  

                                       
   

   
                                          Eq. 5.5 

Il découle des équations. 5.4 et 5.5 que le rapport 
  

   
 lie l’efficience de la conversion à 

l’efficience mécanique. 

Sur base de la courbe pression-volume, il est possible de calculer le SW et PVA en 

fonction de Ees et Ea : 

         (      )       

(        ) 
                                                                       Eq. 5.6 

               (  
  

    
)                                                                    Eq. 5.7 

Donc: 

         (      ) 
  

   

(  
  

   
)
  [  

  

    
]                                                         Eq. 5.8 

Il en résulte: 
  

   
 

    

       
                                                                                                          Eq. 5.9 

En combinant l’équation 5.9 avec l’équation 5.2, l’efficience mécanique du ventricule 

s’exprime par : 

  

   
 ⌈ (     

  

   
)  (       )

(  
  

   
)
 

  (      ) 
⌉

  

                                         Eq. 5.10                                            

Des propriétés remarquables découlent de l’analyse de ces quatre dernières 

équations1 :  

- Le SW est maximal lorsque Ea = Ees. 

- L’efficience mécanique (SW/VO2) est maximale quand Ea = Ees/2.  

- Ea a des effets plus importants sur l’efficience mécanique que sur le SW. 



49 

 

 

-  Lorsqu’Ees est peu élevé, c’est-à-dire si le cœur est faiblement contractile, l’effet 

de la variation de Ea sur le SW et l’efficience mécanique est d’autant plus 

important. 
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6. Modèle in vivo 
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6.1. Introduction 

Les procédures expérimentales et les protocoles utilisés, rapportés dans ce travail, 

ont été revus et approuvés par le Comité d’Ethique de la Faculté de Médecine de 

l’Université de Liège. Toutes les manipulations expérimentales sont en accord avec 

les « Principes pour les Soins et l’Utilisation des Animaux de Laboratoires » publié 

par l’Institut National de la Santé Américain (NIH Publication No. 85-23, révisée en 

1996). 

6.2.  Procédure chirurgicale 

Les expériences sont réalisées sur des porcs sains, de race pure Piétrain, des deux 

sexes, et pesant de 18 à 30 kg. Les animaux, à jeun depuis la veille, sont prénarcosés 

par injection intramusculaire de ketamine (20 mg/kg) et de diazepam (1 mg/kg). 

L’anesthésie est ensuite induite et maintenue par une infusion continue de sufentanil 

(0,5 µg/kg/h) et de pentobarbital de sodium (5 mg/kg/h). Afin de prévenir tout 

mouvement spontané, une curarisation est induite par administration de bromide de 

cisatracurium (0,1 mg/kg/h). 

Après intubation endotrachéale par trachéotomie cervicale, les porcs sont soumis à la 

respiration artificielle par un respirateur en mode volume contrôlé (Evita2, Dräger, 

Lübeck, Allemagne), insufflant un volume courant de 10 ml/kg à la fréquence de 

20/minute. Des mesures de CO2 de fin d’expiration (ET CO2) sont réalisées de 

manière continue (Capnomac, Datex, Helsinki, Filande), afin de s’assurer de 

l’efficacité de la ventilation. Les paramètres ventilatoires sont ajustés pour maintenir 

ET CO2 entre 30 et 35 mmHg. De même, la saturation en oxygène du sang artériel est 

étroitement surveillée et maintenue à une valeur supérieure à 95 %, grâce à un 

ajustement approprié de la teneur en oxygène de l’air inspiré. Pendant toute la durée 

de l’expérimentation, du liquide physiologique est perfusé à un débit de 10 ml/kg/h. 

La température est maintenue à 37°C à l’aide d’un matelas chauffant. 

Certaines manipulations requièrent la mesure instantanée du débit et de la pression 

au niveau de la racine de l’aorte (ou de l’artère pulmonaire) pour l’étude des 

paramètres WK. Le débit aortique (ou pulmonaire) est obtenu à l’aide d’une bague 

de débit (Transonic Systems Inc, New York, USA) placée autour de l’aorte 

ascendante (à 2 cm de la valvule aortique) (ou de l’artère pulmonaire, à 2 cm de la 

valve pulmonaire) après réalisation d’une thoracotomie. Dans ce cas, le thorax est 
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ouvert par sternotomie médiane, le péricarde est incisé et suturé à la paroi thoracique 

pour former une gouttière. La racine de l’aorte ascendante est disséquée, libérée du 

tissu adipeux et conjonctif périaortique. La pression dans l’aorte ascendante (ou dans 

l’artère pulmonaire) est obtenue par un cathéter à capteur interne de pression 

(Sentron pressure-measuring catheter, Cordis, Miami, FL, USA) avancé 

immédiatement en aval de la bague de débit. 

Pour l’étude des boucles PV à gauche, un cathéter à conductance (Cardiodynamics, 

Zoetermeer, Pays-Bas), muni de 12 électrodes et d’un capteur de pression à son 

extrémité, est introduit par l’artère carotide commune droite et placé dans la cavité 

ventriculaire gauche. A droite, le même type de cathéter à conductance est introduit 

dans les cavités droites par la veine cave supérieure. 

La pression auriculaire droite est mesurée par un cathéter à capteur interne de 

pression (Sentron pressure-measuring catheter, Cordis, Miami, FL, USA), introduit 

par la veine cave supérieure. La fréquence cardiaque est obtenue à partir d’un 

enregistrement électrocardiographique continu comportant trois dérivations. 

Un ballon de Fogarty de 6F (Baxter Healthcare Corp. ; Oakland, CA, USA) est placé 

dans la veine cave inférieure par une vénotomie fémorale droite. Le gonflement de ce 

ballon produit une diminution graduelle de la pré-charge ventriculaire droite puis 

gauche. 

La formation de thrombus autour des cathéters est prévenue par l’injection 

intraveineuse de 100 U/kg d’héparine, immédiatement avant la mise en place de 

ceux-ci. 

6.3. Acquisition et analyse des données 

Tous les signaux ainsi que les boucles PV ventriculaires sont représentés à l’écran 

pour monitorage permanent. Les signaux analogiques sont convertis de manière 

continue en signaux digitaux par un logiciel approprié (Codas, Dataq Instruments 

Inc., Akron, OH, USA ou Notocord-hem evolution, Notocord, Paris, France) à une 

fréquence déterminée. 

Les volumes ventriculaires gauches sont déterminés en utilisant la technique du 

cathéter à conductance à double champ43,44. Pour convertir les conductances 

segmentaires mesurées G(i) en volumes segmentaires absolus V(i), on utilise la 

formule  

V(i)=(1/α)(L2/σb )[G(i)-Gp (i)]                                                                                  Eq. 6.1 



54 

 

 

où L est la distance séparant entre elles les électrodes du cathéter et σb la conductivité 

spécifique du sang. Le terme Gp (i) est la conductance parallèle du segment (i), 

introduit afin de corriger la dispersion du champ électrique dans les structures 

entourant la cavité ventriculaire. Le facteur α prend en compte le caractère non 

homogène du champ électrique dans la cavité. La conductivité du sang est mesurée 

de manière régulière pendant toute la durée de l’expérimentation. Les conductances 

parallèles Gp(i) sont déterminées à la fin de chaque acquisition par la méthode du 

liquide salin hypertonique43. Afin de changer de manière transitoire la conductivité 

spécifique du sang dans le ventricule gauche, un petit volume (1-2 ml) d’une solution 

NaCl 10 % est injecté dans l’artère pulmonaire pendant l’acquisition continue des 

données. Pour chaque battement, la conductance télésystolique est ensuite 

représentée en fonction de la conductance télédiastolique. A ce point, la cavité 

ventriculaire ne contribue pas à la conductance, qui est alors entièrement due aux 

structures avoisinantes. Le facteur α est déterminé en identifiant le débit cardiaque 

(SV/T) au débit aortique moyen, mesuré par la bague électromagnétique à thorax 

ouvert ou par échocardiographie transthoracique à thorax fermé.  

Tous les signaux numériques sont analysés par le logiciel « Hemosoft », décrit au 

chapitre 8, qui détermine les paramètres ventriculaires, vasculaires et analyse 

l’énergétique myocardique selon les méthodes détaillées aux chapitres 2, 3, 4 et 5.  

6.4. Analyse statistique  

Les données sont exprimées en termes de moyenne ± erreur type de la moyenne 

(SEM). Les changements de paramètres ventriculaires et artériels, ainsi que les 

variations des différentes relations, sont évalués par analyse de variance pour plans 

factoriels à effet aléatoire (cochon) et à effet fixe (condition expérimentale). Lorsque F 

de Snedecor s’avère significatif, des comparaisons multiples sont réalisées par le test 

de Scheffé. Les résultats des tests statistiques sont considérés comme significatifs au 

niveau d’incertitude de 5 % (p<0,05). Les calculs statistiques sont effectués avec l’aide 

du logiciel Statistica (Statsoft Inc., Tulsa, OK, USA). 
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7. Modèle in vitro 
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7.1.  Introduction 

Le modèle classique, en boucle fermée, représentant le système cardio-vasculaire 

consiste en une pompe reliée à un circuit comprenant une résistance en parallèle avec 

une compliance. Il est dérivé directement du concept de Stephen Hales élaboré en 

1733. Otto Frank utilisa le fameux réservoir à air (« Windkessel » en allemand) pour 

simuler la compliance du système cardio-vasculaire (chapitre 3). 

Figure 7.1. Effet du réservoir à air « Windkessel » sur l’onde de débit. 

 

L’idée d’utiliser de l’air trappé au lieu d’un système à ressort évite les problèmes liés 

à la fatigue de ce dernier. Les autres avantages sont la disponibilité de l’air et le fait 

que son comportement compressible est non linéaire, de la même manière que les 

vaisseaux sanguins. A haute pression, le vaisseau sanguin est peu compliant et moins 

compressible, exactement comme l’air. Le désavantage est que l’air est sensible aux 

variations de température et qu’un réservoir de grand diamètre est nécessaire pour 

éviter des variations trop importantes du niveau de fluide (et donc de la pression) en 

réponse à l’action pulsatile de la pompe.  

Le modèle de Windkessel de Frank fût ensuite (1930) amélioré par Broesmer et 

Ranke qui ont ajouté un troisième élément (résistif) proximal au modèle classique. Ils 

pensèrent que cet élément était nécessaire pour simuler la résistance de la valve 

aortique, mais ce fût Westerhof qui décrivit la réelle fonction de ce troisième élément 

en 1968. Cet élément résistif prend en compte les propriétés à haute fréquence de 
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l’aorte proximale, alors que le modèle classique ne représentait que les propriétés 

élastiques des grosses artères, les propriétés résistives des artérioles et les propriétés 

à basse fréquence (< 4 Hz) de l’aorte45.  

7.2. Modèle hydraulique complet 

Ce modèle de Westerhof fût le point de départ de ce qui est appelé « mock circulation 

loop », c’est-à-dire des boucles de simulation in vitro du système cardio-vasculaire 

qui sont des outils précieux pour la mise au point de valves ou de cœur artificiels. Ce 

modèle hydraulique est représenté à la figure 7.2. Dans ce travail, il a été utilisé en 

collaboration avec le laboratoire d’hydraulique de l’Université de Gand pour étudier 

et valider un modèle numérique d’insuffisance aortique. Ce modèle est donc 

composé d’une chambre à air (compliance des gros vaisseaux) et d’une résistance 

(action résistive des artérioles et capillaires) suivie d’un réservoir de débordement 

maintenu à une pression veineuse constante de 5 mmHg avec une compliance 

infinie. Une petite résistance « caractéristique » est placée en amont de manière à 

former un modèle hydraulique à 3 éléments de Westerhof. Tous les éléments sont 

connectés entre eux par des tubulures en PVC de 21 mm de diamètre intérieur. Les 

connexions sont maintenues aussi courtes que possible pour éviter les problèmes 

d’inertie. L’inertie résiduelle inévitable peut être considérée comme le quatrième 

élément décrit par Stergiopulos et al.46. Des accès (Luer Locks) pour introduire un 

cathéter de mesure de pression sont prévus dans la chambre à air ainsi qu’avant et 

après la résistance. Le débit est mesuré juste en amont de la chambre à air via une 

bague de débit ultrasonique. La chambre compliante est composée d’un cylindre 

hermétique utilisant les propriétés élastiques de l’air trappé. La compliance est 

ajustée par une valve qui permet d’injecter ou retirer de l’air. La résistance 

périphérique est composée d’une mousse contenue dans une membrane cylindrique 

contenue elle-même dans un cylindre rigide horizontal (Figure 7.2 en haut à gauche). 

Cette résistance est ajustée en injectant du fluide entre la membrane et le cylindre. La 

petite résistance caractéristique n’est pas ajustable et consiste simplement en un 

morceau de mousse placé à l’entrée de la chambre à air. Le réservoir veineux de 

débordement est un réservoir cylindrique à l’air atmosphérique.  
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Figure 7.2. Modèle hydraulique (« mock loop ») de l’Université de Gand, Belgique. 

Le circuit est constitué d’un réservoir à air « Windkessel » (A), une résistance 

périphérique variable (B), une valve (C) et d’un réservoir (D) et est alimenté par 

une pompe pulsatile constituée d’une chambre auriculaire (LA) et d’une chambre 

ventriculaire (LV). 

 

Pour valider le modèle, le circuit est connecté à une pompe pulsatile. Cette pompe est 

appelée « pré-charge dynamique » et est composée de deux chambres en silicone 

représentant le ventricule et l’oreillette, avec une valve mécanique prothétique 

(bileaflet) et une valve biologique en péricarde de porc respectivement comme valve 

aortique et valve mitrale (Figure 7.2 en bas). Les deux axes siliconés sont suspendus 

dans un réservoir rempli d’eau dont le volume est régulé par un piston 

pneumatique47. Un modèle numérique WK4 est ajusté sur les données de pression et 

de débit mesurées. La compliance et les résistances hydrauliques sont alors ajustées 

de manière à obtenir des paramètres WK à quatre éléments identiques à celles 

mesurées in vivo dans un intervalle physiologique.  D’autres systèmes sont décrits 

dans la littérature. Un modèle contrôlable de « mock loop » du système cardio-
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vasculaire systémique et pulmonaire basé sur le même principe de chambre à air a 

été mis au point par Donovan pour tester un cœur artificiel total. Ce modèle in vitro 

est relativement compact et formé d’une boîte en acrylique transparente 

(203x406x609 mm) divisée en quatre chambres. Il permet donc de simuler à la fois la 

circulation systémique et pulmonaire. Le cœur artificiel étant connecté via une canule 

sur chaque chambre. Un volume d’air variable dans chaque chambre représente la 

compliance et une valve à soufflet, la résistance. Selon Donovan, cette valve à soufflet 

a un effet similaire au baroréflexe via l’action variable du soufflet selon la pression48. 

D’autres « mock loop » plus complexes ont été mis au point. Citons par exemple la « 

Pennsylvania State University mock loop » (1971) adoptée par le NIH comme la 

référence aux Etats Unis. 
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8. Modèle numérique 
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8.1. Introduction 

L’analyse numérique est la procédure informatique permettant le calcul des 

différents paramètres des modèles WK et des modèles d’élastances (décrits dans les  

chapitres 2 et 3) à partir des signaux de pressions, débits et volumes instantanés, 

mesurés in vivo. Le programme informatique utilisé dans ce travail est dénommé 

«HEMOSOFT» et a été utilisé dans la plupart des manipulations in vivo. Ce 

programme a été développé dans notre centre de recherche en Hémodynamique 

(HEMOLIEGE) par T. POCHET et ensuite C. GOMMES (Ingénieurs Civils, 

Université de Liège) et perfectionné en ce qui concerne l’analyse en temps réel, le 

calcul « single beat » (chapitre 2) et  la fonction diastolique par nous-mêmes. 

La simulation numérique est l’outil permettant de représenter mathématiquement le 

comportement réel d’un système en utilisant un programme informatique. Le 

programme de simulation «INTERACTION» utilisé dans ce travail a été conçu en 

collaboration avec P. SEGERS (Université de Gand) et écrit en MATLAB à partir de la 

courbe d’élastance ventriculaire et d’un modèle WK4 du système vasculaire.  

8.2. Programme d’analyse numérique 

« HEMOSOFT » 

Le programme « Hemosoft » permet d’une part l’analyse des courbes PV 

ventriculaires en état stable ou lors d’une variation de pré-charge, et d’autre part, il 

permet l’analyse et la détermination du spectre d’impédance d’entrée aortique ou 

pulmonaire et des paramètres des modèles WK . 

Le programme est composé d’un menu principal qui fait appel à 4 principales 

routines : « steady state », « preload », « diastolic function » et « arterial ». Les 3 

premières analysent les courbes PV en conditions stables ou de réduction de 

précharge. La routine « arterial » détermine les paramètres du modèle WK et le 

spectre d’impédance aortique ou pulmonaire. 

Le principe du programme est de considérer chaque signal comme un vecteur de 

dimension « n », n étant le temps d’un cycle cardiaque (T) divisé par l’intervalle de 

temps entre 2 mesures ti (ou multiplié par la fréquence d’échantillonnage du système 
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d’acquisition (υ) ):   
 

  
      et donc tous les calculs sont effectués à partir de 

vecteurs: Qao (ou Qap) (1,…i ….,n), Pao (ou Pap) (1,…i ….,n), Vv(1,…i ….,n) et 

Pv(1,…i ….,n) de dimension n, Qao (Qap), Pao (Pap), Vv et Pv étant le débit aortique 

(artériel pulmonaire), la pression aortique (artérielle pulmonaire), le volume 

ventriculaire et la pression ventriculaire (gauche ou droite). Les calculs élémentaires 

de dérivation, intégration, recherche de maximum, minimum, inversion de matrice, 

graphique (etc.) sont ainsi standards et programmés en sous-routines, appelées dans 

chacune des routines principales. 

8.2.1. Propriétés ventriculaires 

La détermination de Ees nécessite la connaissance du volume mort, V0. V0 est 

l’intersection de la droite ESPVR avec l’axe des abscisses. V0 est calculé de manière 

itérative. Les points de fin de systole sont déterminés par la tangente à chaque boucle 

PV passant par V0. Autrement dit, pour chaque instant, i,  ( )   ( )      est calculé 

et le maximum correspond à l’instant de fin de systole. Une régression linéaire est 

réalisée sur les points de fin de systole et l’intersection de cette droite avec l’axe des 

abscisses donne la nouvelle valeur de V0. V0 = 0 au départ et les itérations sont 

effectuées jusqu’à convergence des valeurs de V0 vert une valeur variant de moins de 

0.1 ml. 

Divers autres paramètres ventriculaires sont calculés tels que, par exemple, le pic 

positif et le pic négatif de la dérivée première de la pression ventriculaire : dP/dtmax et 

dP/dtmin, respectivement.  

8.2.2. Propriétés artérielles 

La méthode utilisée dans le programme pour déterminer les paramètres des modèles 

WK est basée sur le fait que la relation entre le débit et la pression peut être exprimée 

par une équation différentielle du second ordre. 

      
  

  
   

   

   
       

  

  
                                                                     Eq. 7.1 

Afin d’éviter l’utilisation de dérivées du second degré, qui accroît dangereusement le 

rapport signal bruit, l’équation suivante est intégrée : 
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∫  ( )     ∫  ( )     ( ( )   ( ))    ( ( )   (  ))    (
  

  
( )  

 

  

 

  

  

  
(  )))                                                                                                                     Eq.7.2 

Où 

Q = débit sanguin (aortique ou pulmonaire) 

P = pression artérielle (aortique ou pulmonaire) 

t0 = début du cycle cardiaque dont le repère est l’onde R de l’électrocardiogramme. 

La régression linéaire multiple estime les constantes ki de manière à réduire au 

minimum la somme des carrés des résidus, c’est-à-dire la somme des carrés des 

différences mesurées entre les valeurs observées des deux membres de cette 

équation : 

RSS= ∑ {∫  ( )     ∫  ( )     
 

  
  ( )   (  )      ( )   (  )  

 

   

  [
  

  
( )  

  

  
(  )]}

 

                                                                                              Eq. 7.3 

La linéarité de la régression garantit l’unicité de l’estimation des paramètres ki (i=1.4). 

Les paramètres k1, k2, k3 et k4 sont des fonctions de L, R1, C et R2 : 

   
 

     
      

   

     
       

       

     
       

    

     
  

Les valeurs de L, R1, R2 et C sont ensuite obtenues en résolvant les équations ci-

dessus qui n’admettent qu’une seule solution. L’unicité de l’estimation de R1, R2, L et 

C est ainsi assurée. La méthode est programmée en Visual Basic (Microsoft 

Corporation, Santa Rosa, CA, USA). Après acquisition, les données de pression et de 

débit sont analysées par le programme. Dans ce travail, ce sont les résultats du 

modèle à quatre éléments qui sont considérés, toutefois le programme identifie 

simultanément les données du modèle à deux (WK2) et à trois éléments (WK3). En 

effet, les paramètres du WK3 sont obtenus à partir de la relation 7.3. Si L est 

considéré égal à zéro et ceux du WK2 sont obtenus par les mêmes relations en 

considérant R1 et L nuls. 

L’élastance artérielle (Ea) est calculée grâce à l’équation 3.6 (chapitre 3). 
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   8.2.3  Energétique myocardique 

Sur base de différentes surfaces calculées dans l’espace PV, différents paramètres 

énergétiques sont déterminés, selon la méthodologie décrite dans le chapitre 5 de ce 

travail  

8.3. Programme de simulation numérique 

« INTERACTION » 

Ce programme permet de reconstituer les pressions et volumes ventriculaires ainsi 

que les pressions et débits aortiques. La fonction cardiaque est donc représentée par 

le modèle ventriculaire à élastance variable et couplé à un modèle WK 4 éléments 

représentant la charge artérielle. Les paramètres donnés du modèle artériel 

systémique sont la résistance périphérique totale (R2), la compliance totale (C), 

l’inertance (L) et l’impédance caractéristique de l’aorte (R1).  

La courbe d’élastance est définie par l’équation 2.2. Les paramètres donnés de la 

fonction ventriculaire sont la pente d’élastance Ees, V°, l’intercept volémique de la 

droite d’élastance (ESPVR), ainsi que la pente de la relation PV télédiastolique 

(EDPVR), la pression télé-diastolique ventriculaire, la fréquence cardiaque et le 

temps pour atteindre l’élastance maximale (tEmax). 

La valve aortique est modélisée comme une résistance linéaire de faible valeur dans 

le sens de l’éjection et une résistance de fuite RL, ao de valeur variable. Quand la 

différence entre la pression ventriculaire gauche et la pression aortique est positive, 

la valeur de la résistance d’éjection est utilisée tandis que RL, ao est utilisé dès que la 

différence de pression devient négative. La valve mitrale est également modélisée 

par 2 résistances variables selon le sens de l’écoulement. (figure 8.1). 

Le signal de pression ventriculaire est donc donné par la courbe d’élastance 

ventriculaire variable. Cette courbe peut être décrite soit par la combinaison de 

2 sinusoïdes ou de 2 exponentielles avec une fonction pour la partie ascendante de la 

courbe et une autre pour la partie descendante. Il est également possible d’utiliser 
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une seule fonction, appelée « Double Hill » et qui décrit l’ensemble de la courbe avec 

une seule fonction et 5 paramètres. 

  ( )   [
(

 

   
)
  

  (
 

   
)
  ] [

 

  (
 

   
)
  ]  

a est un facteur d’amplitude. 

α1, α2, n1 et n2 règlent le temps relatif des parties ascendantes et descendantes de la 

courbe ainsi que le caractère pointu. 

La courbe d’élastance ventriculaire gauche normalisée est indépendante de la 

pathologie et du morphotype. 

Chez l’homme, ces constantes sont : α1 = 0.303 

 α2 = 0.508 

 n1 = 1.32 

 n2 = 21.9 

 et a = 1.66 mmHg/ ml. 

Un signal de pression ventriculaire est ainsi généré à partir d’un signal volumique 

sinusoïdal. Connaissant ּז (=R2.C) et les temps de systole et diastole, un signal de 

pression aortique est généré aux bornes du modèle WK4 éléments. Les 4 paramètres 

étant déterminés, le signal de débit est reconstitué. Plusieurs scénarios peuvent être 

étudiés en imposant certains paramètres et leurs effets sur d’autres et sur les courbes 

pressions-volumes ou pressions-débits (figure 8.2) 
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Figure 8.1. Modèle numérique couplant un modèle ventriculaire à élasatnce 

variable [E(t)] à un modèle vasculaire « Windkessel 4 éléments » avec une valve 

mitrale de résistance Rmv et une valve aortique de résistances Rao (éjection) et 

RL,ao (fuite). Le modèle est basé sur la courbe d’élastance E(t) (en bas à gauche). 

Les signaux de pression ventriculaire et aortique simulés sont également 

représentés en fonction du temps (en bas à droite).  

 

Figure 8.2. Exemple d’interface de simulation du programme « Interation » en 

MATLAB. 
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9. L’élastance artérielle 

effective comme indice 

de la post-charge 

ventriculaire droite 

Effective arterial elastance as an index of pulmonary vascular load 

Philippe Morimont, Bernard Lambermont, Alexandre Ghuysen, Paul Gerard, 

Philippe Kolh, Patrizio Lancellotti, Vincent Tchana-Sato, Thomas Desaive, 

Vincent D'Orio 

Am J Physiol Heart Circ Physiol 2008; 294:H2736-H2742 

Annexe 2 
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9.1. Introduction 

 Quelle qu’en soit l’origine, l’hypertension artérielle pulmonaire peut entrainer plus 

ou moins rapidement une défaillance cardio-circulatoire. En pratique clinique, la 

post-charge ventriculaire droite est assimilée à la résistance vasculaire pulmonaire 

moyenne (RVP). Celle-ci étant déterminée par le rapport de la chute de pression au 

passage du réseau vasculaire pulmonaire (différence entre la pression artérielle 

pulmonaire moyenne (PAPmean) et la pression dans l’oreillette gauche (Pla) et le 

débit sanguin pulmonaire moyen [débit cardiaque (CO)]. Bien que négligeables dans 

les situations physiologiques, la composante pulsatile et les phénomènes de 

réflexions d’onde deviennent prédominants dans les situations pathologiques telles 

que le sepsis sévère, le choc septique ou l’embolie pulmonaire 49-52. En conséquence, 

la RVP moyenne ne reflète pas la post-charge ventriculaire droite réelle. Le spectre 

d’impédance artérielle pulmonaire, défini dans le domaine fréquentiel, est la 

description la plus précise et la plus complète de la post-charge ventriculaire droite 

réelle 53,54. Cependant, en raison de sa complexité, cette approche est difficile à utiliser 

en pratique clinique et à relier aux données obtenues dans le domaine temporel. 

Comme nous l’avons expliqué dans le chapitre 3, l’élastance artérielle, Ea, est un 

paramètre qui incorpore les éléments du modèle WK de la circulation pulmonaire 

[résistance caractéristique (R1), résistance périphérique (R2) et compliance vasculaire 

pulmonaire (C)]. Ea peut être également obtenue par le rapport de la pression 

ventriculaire droite de fin de systole (Pes) sur le volume éjecté (SV). Ce rapport est 

déterminé facilement par les boucles PV, alors que les paramètres du modèle WK 

nécessitent débit et pression instantanés au niveau de la racine de l’artère 

pulmonaire. Dans la circulation systémique, une excellente corrélation et un bon 

agrément ont été retrouvés entre Ea(WK) dérivé du modèle WK et Ea(PV) évalué par 

le simple rapport de Pes/SV26. Cependant, dans la circulation pulmonaire, une telle 

équivalence entre les deux méthodes n’a jamais été démontrée. En conséquence, 

l’objet de ce travail est d’étudier la validité de Ea(PV) pulmonaire dans un modèle 

animal expérimental de choc endotoxinique ou d’embolie pulmonaire. 

9.2. Méthodes 

La procédure chirurgicale de mise en place des différents cathéters de mesure est 

détaillée au chapitre 6.1. Les manipulations sont effectuées dans deux groupes de six 
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animaux. Dans le premier groupe (groupe A), une embolie pulmonaire est réalisée 

par l’injection de caillots autologues (0.3 g/kg) dans la veine cave supérieure 

immédiatement après les mesures basales. Dans le second groupe (groupe B), une 

préparation d’endotoxine intraveineuse (0.5 mg/kg de lipopolysaccharide d’E coli 

sérotype 0127 :B8, sigma, Saint-Louis, MO) est administré pendant 30 minutes après 

les mesures basales. L’acquisition et l’analyse des données sont réalisées selon la 

méthodologie détaillée au chapitre 6.2. Un modèle WK à trois éléments est utilisé 

pour analyser l’écoulement au travers du circuit pulmonaire à partir des capteurs de 

pression et débit placés au niveau de l’artère pulmonaire et d’un capteur de pression 

(Pla) placé dans l’oreillette gauche. Les paramètres du modèle WK sont déterminés à 

partir du programme « Hemosoft » décrit dans le chapitre 8.2. Dix cycles cardiaques 

sont analysés dans un état stable toutes les 30 minutes après injection de caillots 

(groupe A) ou administration d’endotoxine (groupe B) et les valeurs moyennes sont 

calculées. L’élastance artérielle pulmonaire est évaluée de deux manières différentes : 

Ea (WK) est dérivée du modèle WK à trois éléments selon l’équation 3.6 et Ea (PV) est 

dérivée directement des boucles PV droites en état stable selon l’équation 3.4. Pes, la 

pression de fin de systole est déterminée précisément par la méthode de réduction de 

pré-charge en gonflant un ballon de Fogarty dans la veine cave inférieure selon la 

méthodologie expliquée dans le chapitre 3. 

9.3. Résultats 

9.3.1. Paramètres Windkessel et boucles PV 

Dans le groupe A, l’embolie pulmonaire est à l’origine d’altérations importantes de la 

forme des ondes de pression et de débit : inflexion de pression précoce, pic de 

pression systolique tardive, onde de débit pointue (figure 9.1).  
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Figure 9.1. Modèle WK à 3 éléments avec les signaux de pression et de debit avant 

et après embolie pulmonaire.  

 

 

Les boucles PV correspondantes deviennent oblongues suite à l’élévation de la 

pression d’éjection (figure 9.2, à gauche). Dans le groupe B, l’administration 

d’endotoxine a pour conséquence un élargissement des boucles PV (figure 9.2, à 

droite). Ces modifications sont en relation avec la réduction de la compliance 

artérielle et l’intensification des réflexions d’ondes.  
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Figure 9.2. Modification de la forme des boucles PV (à gauche, groupe A et à 

droite, groupe B). 

 

En réalité, les emboles de caillots et l’administration d’endotoxine entrainent des 

modifications significatives des paramètres WK (figure 9.3). Dans le groupe A, R1 ne 

change pas significativement, par contre, on note une élévation rapide de R2 et une 

chute de C après l’embolie pulmonaire. Dans le groupe B, R1 et R2 augmentent 

significativement après l’administration d’endotoxine alors que C diminue 

progressivement. 
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Figure  9.3. Evolution des paramètres du modèle windkessel (R1, R2, C) dans les 

groupe A (gauche) et dans le groupe  B (droite). *P < 0.05 par rapport aux valeurs 

basales. 

 

9.3.2. Comparaison Ea (PV) et Ea (WK) 

L’évolution temporelle de Ea (PV) et Ea (WK) est décrite à la figure 9.4. Dans le 

groupe A, Ea (PV) et Ea (WK) augmentent rapidement après la première injection de 

caillots dans la veine cave. Dans le groupe B, les deux paramètres augmentent 

progressivement après l’administration d’endotoxine. Dans chaque groupe, Ea 

calculé via la méthode simple [Ea (PV)] et via la méthode complexe [Ea (WK)] 

décrivent une évolution parallèle. Malgré les variations des propriétés vasculaires 

secondaires à l’embolie pulmonaire ou l’administration d’endotoxine, l’élastance 

artérielle pulmonaire Ea, évaluée par les deux méthodes, montre une évolution 
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strictement similaire. Cependant, Ea (PV) est légèrement plus élevée que Ea (WK). La 

différence entre les deux valeurs est significativement réduite en incorporant la 

pression dans l’oreillette gauche (Pla) dans le calcul de Ea (PV) : Ea* (PV) = (Pes-

Pla)/SV (voir chapitre 3.4). La différence entre les deux méthodes diminue de 0.24 ± 

0.07 à 0.11 ± 0.08 mmHg/ml (moyenne ± SD) dans le groupe A et de 0.29 ± 0.11 à 0.08 

± 0.1 mmHg/ml (moyenne ± SD) dans le groupe B.  

 

Figure 9.4. Evolution de Ea(WK), Ea  (PV), et Ea(PV) dans le groupe A (à gauche) et 

dans le groupe B (à droite). 

 

Les régressions linéaires entre Ea* (PV) et Ea (WK) sont identiques et données par : 

Ea* (PV) = 0.92 Ea (WK) + 0.1 [r² = 0.96, n = 56, SEE = 0.1, P < 0.0001] dans le groupe A, 

et Ea* (PV) = 0.88 Ea (WK) + 0.19 [r² = 0.97, n = 56, SEE = 0.21, P < 0.0001] dans le 

groupe B (figure 9.5). 



76 

 

 

 

Figure 9.5. Au dessus: Corrélation entre Ea*(PV) et  Ea(WK) dans le groupe A (à 

gauche) et le groupe B (à droite).  En dessous : Le test Bland-Altman compare 

Ea*(PV) and Ea(WK) dans le groupe A (à gauche) et dans le groupe B (à droite). La 

ligne continue est la différence moyenne et les lignes en trait interrompu sont la 

différence moyenne ± 2 SD. 

Les limites d’agrément indiquent que les différences entre les deux méthodes 

n’excèdent pas 0.08 mmHg/ml dans le groupe A et 0.11 mmHg/ml dans le groupe B 

pour 95 % des cas (figure 9.5). 

9.3.3. Ea (PV) et RT/T 

Comme pour la relation entre Ea (PV) et Ea (WK), une forte corrélation est mise en 

évidence entre Ea (PV) et RT/T : 

Ea (PV) = 1.1 . RT/T + 0.27 [r² = 0.96, P < 0.0001, n = 58, SEE = 0.032] dans le groupe A , 

et Ea (PV) = 0.98 . RT/T + 0.36 [r² = 0.97, P < 0.0001, n = 56, SEE = 0.059] dans le groupe 

B. Le biais entre les deux méthodes est encore réduit en utilisant Ea* (PV) à la place 

de Ea (PV) : 
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Ea* (PV) = 1.04 . RT/T + 0.11 [r² = 0.93 = P < 0.0001, n = 58, SEE = 0.038] dans le groupe 

A et Ea* (PV) = 0.95 . RT/T + 0.23 [r² = 0.96, P < 0.0001, n = 56, SEE = 0.051] dans le 

groupe B. Les SEE peu élevés correspondent à un bon agrément entre les deux 

paramètres (figure 9.6). 

Figure 9.6 Correlation entre Ea*(PV) et RT/T. 

9.4. Discussion 

Dans cette étude, nous avons déterminé si la charge vasculaire pulmonaire peut être 

évaluée par le simple rapport de Pes/SV [Ea(PV)] ou non. Nos résultats montrent une 

excellente corrélation entre Ea(PV) calculée par le simple rapport de Pes/SV et 

Ea(WK) calculée par la méthode de référence via le modèle de WK, dans des 

conditions hémodynamiques variables qui résultent d’une embolie pulmonaire ou 

d’une agression par endotoxine. Cependant, Ea(PV) excède Ea(WK) 

significativement. Cependant, la différence entre les deux valeurs disparait 

quasiment si Ea*(PV), qui incorpore la pression dans l’oreillette gauche (Pla), est 

utilisée à la place de Ea(PV). Cette constatation implique que, contrairement à la 

circulation systémique, l’effet de la pression d’aval n’est pas négligeable dans la 

circulation pulmonaire. Sagawa et al.55 ont suggéré d’incorporer la présence d’une 

pression d’aval effective dans Ea. Néanmoins, Pla est fréquemment ignoré et Ea est 

calculé simplement comme le rapport de Pes/SV comme dans la circulation 

systémique56-59. Les relations linéaires entre Ea* (PV) et Ea (WK) dans chaque groupe 

étaient à peu près identiques. Ces résultats sont concordants avec ceux de Kelly et 
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al.26 dans la circulation systémique, qui a montré que Ea (PV) est une méthode utile 

pour évaluer la charge artérielle et son interaction avec le ventricule. Les auteurs ont 

suggéré que Ea (PV) est un outil puissant pour évaluer les effets de l’augmentation 

de la charge pulsatile due à l’âge et l’hypertension sur les boucles PV. Ils ont aussi 

montré que la résistance artérielle moyenne sous-estime les effets réels de la charge 

artérielle sur la performance cardiaque. 

Nos résultats démontrent que Ea* (PV) peut être utilisée à la place de Ea (WK) dans 

la circulation pulmonaire. La corrélation entre Ea (PV) et Ea (WK) est excellente dans 

les conditions basales ainsi qu’après l’embolie pulmonaire ou l’administration 

d’endotoxine, comme montré par le test de Bland-Altman dans les deux groupes. 

Dans le groupe A, Ea augmente de manière asymptotique immédiatement après 

l’embolie pulmonaire, en concordance avec la chute brutale de compliance et 

l’augmentation rapide de la résistance totale dans l’arbre vasculaire pulmonaire. 

Dans le groupe B, Ea augmente de manière progressive avec une tendance 

exponentielle en concordance avec une diminution progressive de la compliance et 

une augmentation progressive de la résistance totale vasculaire pulmonaire. Bien que 

les conditions expérimentales soient complètement différentes, les corrélations entre 

les deux méthodes dans chacun des groupes sont à peu près identiques. 

Nos données montrent que l’embolie pulmonaire et l’agression endotoxinique 

entrainent une réponse vasculaire pulmonaire complexe impliquant une inter-

relation dynamique et temps-dépendante entre R1, C et R2. Néanmoins, la 

corrélation entre les deux méthodes dans chaque groupe est restée excellente en dépit 

des variations importantes dans les paramètres WK. 

Le rapport  de Emax sur Ea détermine l’efficience énergétique du myocarde (chapitre 

5). Ce rapport est supérieur à 1 dans le ventricule normal opérant avec une efficience 

optimale. Nous avons démontré dans des études précédentes que, dans la 

décompensation cardiaque due à l’embolie pulmonaire et au sepsis, ce rapport 

diminue à la suite d’une mauvaise utilisation de l’énergie par le cœur en 

souffrance35,37,38. Ea (PV) combiné à Emax est donc une manière simple de caractériser 

l’interaction ventriculo-artérielle. Pour la circulation systémique, Segers et al.60 ont 

suggéré que Ea pouvait être approximé par RT/T uniquement pour les hautes valeurs 

de C. Pour la circulation pulmonaire, nos résultats montrent aussi une corrélation 

significative entre les deux méthodes ainsi que entre Ea* (PV) et RT/T, malgré les 

variations importantes de la compliance vasculaire pulmonaire. Nous avons 
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précédemment montré une évolution concordante entre Emax/Ea et le SW dans 

l’embolie pulmonaire ou le choc septique35,37,38,61. Ceci est probablement en relation 

avec la compliance vasculaire pulmonaire de base qui est plus élevée que dans circuit 

systémique. 

Déterminer Ea comme le simple rapport de Pes moins Pla sur SV est un moyen 

simple et facilement accessible en clinique pour évaluer la charge vasculaire 

pulmonaire. Par contre, Ea (WK) nécessite des mesures invasives du débit et de la 

pression pulmonaire, ce qui en limite l’utilisation potentielle61,62. La tolérance ou 

l’adaptation du ventricule droit à une augmentation de la charge vasculaire 

pulmonaire est un point clé dans le pronostic des patients souffrant d’une 

hypertension artérielle pulmonaire. Par conséquent, l’évaluation du couplage 

ventriculo-artériel pulmonaire en utilisant le rapport de la contractilité (évaluée par 

ESPVR) à Ea parait essentielle pour évaluer correctement le transfert d’énergie du 

ventricule droit vers la circulation pulmonaire. Cependant, la détermination de Emax 

nécessite des variations de pré-charge, difficiles à réaliser en pratique clinique. C’est 

la raison pour laquelle, des méthodes d’évaluation de Emax sur un seul cycle 

cardiaque ont été développées, mais cependant pas encore validées pour le 

ventricule droit63. Des études complémentaires devraient être encouragées. Dans 

notre étude, le SV nécessaire au calul de Ea (PV) est dérivé du débit pulmonaire 

divisé par la fréquence cardiaque pour éviter l’influence des vices valvulaires 

souvent associés à la défaillance droite. 

Quelques limitations doivent être considérées dans notre méthode. En effet,  pour 

que Ea(PV) puisse être mathématiquement dérivée de Ea(WK), deux hypothèses sont 

nécessaires, comme décrit dans le chapitre 3: la constante de temps de décroissance 

diastolique (τ = R2.C) est longue par rapport à la période de diastolique (td) et Pes est 

approximativement égal à la pression artérielle pulmonaire moyenne (PAPmean). En 

comparaison avec la circulation systémique, les résistances vasculaires pulmonaires 

plus faibles sont contre-balancées par la très haute compliance vasculaire pulmonaire 

de telle manière que la première hypothèse peut être considérée comme valable dans 

les conditions basales. Dans l’hypertension artérielle pulmonaire, l’augmentation de 

R2 compense la chute de compliance C de telle manière que cette première hypothèse 

reste aussi valable. En raison d’un niveau de pression plus bas dans la circulation 

pulmonaire, la différence entre Pes et PAPmean est plus importante que dans la 

circulation systémique. Cependant, dans l’hypertension artérielle pulmonaire, en 
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raison de niveaux de pression plus élevés et de réflexions d’ondes durant la systole, 

PAPmean tend à être plus près de Pes, rendant également valable la seconde 

hypothèse. 

En conclusion, plusieurs études mettent en évidence les effets d’une post-charge 

pulsatile anormale sur les mécanismes de l’insuffisance cardiaque droite 49,50,64,65. Des 

méthodes d’évaluation de la charge vasculaire pulmonaire ont été proposées, mais 

requièrent une acquisition complète des ondes de pression et de débit artériels 

pulmonaires. En conséquence, de telles méthodes sont quasi impossibles à appliquer 

en clinique courante. Dans cette étude, nous suggérons d’utiliser le simple rapport de 

la pression télé-systolique ventriculaire droite (diminuée de la pression auriculaire 

gauche) au volume éjecté par le ventricule droit, dans l’hypertension artérielle 

pulmonaire. La pression d’aval joue un rôle important dans la circulation pulmonaire 

et devrait donc être incorporée dans l’élastance artérielle pulmonaire effective. 
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10. Le dP/dtmax artériel 

comme indice de la 

contractilité ventriculaire 

gauche  

Arterial dP/dtmax accurately reflects left ventricular contractility 

during shock when adequate vascular filling is achieved. 

Philippe Morimont, Bernard Lambermont, Thomas Desaive, Nathalie 

Janssen, Geoffrey Chase, Vincent D’Orio 

BMC Cardiovascular Disorders 2012 ; 12 :13 

Annexe 3 
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10.1. Introduction 

L’altération de la fonction myocardique associée à un sepsis est relativement 

fréquente, par contre sa sévérité est souvent sous-estimée66,67. La détermination de la 

fonction systolique ventriculaire gauche durant le choc septique reste une 

préoccupation majeure des cliniciens68. Comme nous l’avons vu dans les chapitres 2 et 

4, la méthode de référence pour la détermination de la contractilité ventriculaire 

gauche est basée sur la relation entre la pression et le volume de fin de systole 

(ESPVR). La pente de cette relation définit l’élastance maximale ou élastance télé-

systolique (Ees), un indice complètement indépendant des conditions de charge. 

Cependant, cette méthode est difficile à appliquer en pratique clinique, parce qu’elle 

requiert la mise en place d’un cathéter intra-ventriculaire gauche pour obtenir un 

signal de pression « haute-fidélité » et des modifications  de la pré-charge.  Plusieurs 

autres indices de contractilité ont été proposés, mais la plupart d’entre eux sont 

influencés par les conditions de charge5,69,70. Une exception relative à ceci est le 

maximum de la dérivée première de la pression (dP/dtmax) ventriculaire qui est 

relativement indépendant de la post-charge71. La plupart des patients en état critique 

sont équipés d’un cathéter de monitoring de pression artérielle invasive. dP/dtmax 

peut être aisément dérivé de la courbe de pression artérielle donnée par ce cathéter 

(pente maximale du signal de pression systolique artérielle périphérique). 

Cependant, l’utilisation de dP/dtmax artériel comme indice de contractilité 

ventriculaire gauche a toujours été remise en question, parce que dP/dtmax est bien 

connu comme étant dépendant de la pré-charge et des conditions de remplissage70,72. 

De plus, en pratique clinique, le signal de pression est habituellement dérivé d’un 

cathéter de pression à colonne de fluide et non pas d’un cathéter avec capteur de 

pression en bout de sonde. Les conditions de remplissage chez un patient en état 

critique sont habituellement évaluées par la variation de pression pulsée induite par 

la pression positive de ventilation (PPV), qui est un prédicteur sensible et spécifique 

de la réponse à la pré-charge. PPV est mesurée sur un cycle respiratoire et est définie 

comme la différence entre la pression pulsée maximale et minimale divisée par la 

moyenne de ces deux pressions. Pour les états hypovolémiques, PPV induit par des 

variations cycliques du gradient de pression résultant de la ventilation mécanique est 

élevée. Par contre, quand un remplissage adéquat est obtenu, PPV est basse73.  
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L’objectif de cette étude est de déterminer si dP/dtmax artériel dérivé d’un cathéter 

artériel fémoral de pression invasive (à colonne de fluide) peut être utilisé pour 

évaluer la contractilité ventriculaire gauche dans des conditions hémodynamiques 

variables. Pour évaluer cette hypothèse, dP/dtmax artériel, dP/dtmax VG et Ees ont été 

comparés dans des situations hémodynamiques diverses, résultant d’un choc 

endotoxinique et de l’administration de catécholamines. PPV a été suivi 

continuellement pour évaluer le remplissage vasculaire.  

 

10.2. Matériels et méthodes 

Toutes les procédures expérimentales et protocoles utilisés dans cette étude sont 

décrits dans le chapitre 6 concernant la modélisation expérimentale. En particulier, 

dans ce protocole, les expériences ont été réalisées sur six porcs en bonne santé de 

race piétrain pesant entre 16 et 28 kilos. Ces animaux ont été prémédiqués avec une 

administration intra-musculaire de Tilétamine 250 mg et de Zolazépam 250 mg. 

L’anesthésie a été ensuite réalisée et maintenue par une infusion continue de 

Sufentanil à 0.5 µg/kg/h et de Pentobarbital à 5 mg/kg/h. Les mouvements spontanés 

ont été prévenus par l’administration de Cisatracurium (0.1 mg/kg/h). Après 

intubation endotrachéale par une trachéostomie cervicale, les animaux ont été reliés à 

un respirateur en mode volume contrôlé (Datex Ohmeda, Engström Carestation, 

General Electric USA) programmé pour délivrer un volume tidal de 10 ml/kg à un 

rythme respiratoire de 20/minute avec une FiO2 de 0.4 et une PEEP de 5 cm d’eau. 

Comme décrit dans le chapitre 6, un cathéter à conductance équipé également d’un 

capteur de pression en bout de sonde (Scisense, Canada) a été inséré via l’artère 

carotide gauche dans le ventricule gauche et positionné de telle manière que les 

électrodes (9 mm d’inter-distance) restent dans la cavité ventriculaire gauche. Un 

cathéter central a été introduit dans la veine jugulaire droite et placé dans la veine 

cave supérieure. La pression artérielle invasive a été suivie comme en clinique par un 

cathéter de monitoring à colonne de fluide de 4F (Pulsiocath, Pulsion Medical 

system, Allemagne) inséré dans l’artère fémorale droite. Un ballon de Fogarty 6F 

(Baxter Healthcare Corporation, Oackland, CA, USA) a été avancé dans la veine cave 

inférieure via une veinotomie fémorale droite. L’inflation de ce ballon a permis la 

réduction graduelle de la pré-charge nécessaire à la détermination de Ees. 
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10.3. Protocole expérimental 

Après cette préparation chirurgicale, les animaux ont été stabilisés durant 30 minutes 

(période « basale »). Les données hémodynamiques comprenant la pression artérielle 

moyenne invasive, la fréquence cardiaque, le débit cardiaque, le volume ventriculaire 

gauche et la pression ventriculaire gauche ont été enregistrées de manière continue. 

Ensuite, les animaux ont reçu une infusion intraveineuse de 0.5 mg/kg d’une 

endotoxine préparée (lipopolysaccharide d’E. coli sérotype 0.127:B8, Sigma, Saint-

Louis, MO, USA) durant 30 minutes (période « endo »). Dès que la pression artérielle 

systolique a chuté significativement, de la dobutamine à 5 µg/kg/minute et de la 

norépinéphrine à 5 µg/kg/minute ont été administrées durant 60 minutes (période « 

catéchol ») et ensuite stoppées (période « choc »). L’administration de liquide par 

solution de Hartmann a été contrôlée de manière continue par la réponse à la pré-

charge. Quand PPV était inférieur ou égale à 11 %, les animaux étaient considérés 

comme adéquatement remplis. 

10.4. Acquisition et analyse des données 

Tous les signaux analogiques ont été numérisés et enregistrés (Notocord-hem 

evolution, Notocord, Paris, France). Durant chaque période de mesure, trois 

occlusions transitoires de la veine cave inférieure à l’aide du ballon de Fogarty ont 

été réalisées durant des périodes d’apnée. L’analyse des signaux a été réalisée a 

posteriori. dP/dtmax artériel et dP/dtmax VG ont été calculés sur 6 cycles, juste avant 

l’occlusion de la veine cave. Ces indices ont été comparés avec la méthode de 

référence, Ees, nécessitant des réductions transitoires de pré-charge. 

10.5. Analyse de statistique 

dP/dtmax artériel, dP/dtmax ventriculaire gauche et Ees ont été comparés en utilisant 

des régressions linéaires. Un test de Bland-Altman (Statistica version 7, StatSoft) a 

aussi été réalisé. Les changements dans les paramètres ont été analysés avec une 

analyse répétée de variance. Les données ont été exprimées comme la valeur 

moyenne plus ou moins déviation standard. 
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10.6. Résultats 

Les effets de l’administration de l’endotoxine et des catécholamines sur la pression 

artérielle, la fréquence cardiaque et la fraction d’éjection ainsi que le débit cardiaque 

sont résumés dans le tableau 10.1. L’évolution de la contractilité ventriculaire gauche 

par Ees et par dP/dtmax artériel est décrite à la figure 10.1. Ees a diminué de 1.63 ± 0.4 

à 1.18 ± 0.55 mmHg/ml durant l’état de choc. dP/dtmax artériel et ventriculaire gauche 

ont diminué de 1004 ± 41 et 2414 ± 514 à 795 ± 305 et 1235 ± 224 mmHg/s, 

respectivement. Cependant, durant l’administration de catécholamines, Ees a 

augmenté à 2.5 ± 0.77 mmHg/ml et dP/dtmax artériel et ventriculaire ont également 

augmenté à 1872 ± 491 et 3181 ± 485 mmHg/s, respectivement. 

 PAS (mm Hg) PAD (mm Hg) FC (b/min) FE (%) CO (L/min) 

Basal 113 ± 12 69 ± 9 98 ± 12 55 ± 7 4.7 ± 0.9 

Endo 109 ± 9 64 ± 11 106 ± 16 57 ± 8 4.9 ± 0.8 

Catechol 88 ± 12 * 41 ± 8 * 129 ± 13  69 ± 7 * 6.3 ± 0.9 * 

Shock 46 ± 15 * 24 ± 10 * 77 ± 16 41 ± 7 2.0 ± 1.1 * 

 

Tableau 10.1 Données hémodynamiques. 

PAS = pression artérielle systolique, PAD = pression artérielle diastolique, FC = 

fréquence cardiaque, FE = fraction d’éjection VG , CO = débit cardiaque, *P < 0.01 

en compraison à l’état basal. 

SAP = systolic arterial pressure, DAP = diastolic arterial pressure, HR = heart rate, FE 

= left ventricular ejection fraction, CO = cardiac output, *P < 0.01 compared to basal 



86 

 

 

 

Figure 10.1. Contractilité VG évaluée par dP/dtmax artériel et Ees. Moyenne ± SD. 

Toutes les variations sont significatives sauf entre la période « basale » et la 

période « endo ». 

 

Globalement, dP/dtmax artériel et Ees sont corrélés significativement (r = 0.51, p < 

0.001), mais avec un faible agrément (figures 10.2 et 10.3). dP/dtmax  VG et artériel sont 

corrélés significativement (r = 0.58, p < 0.001) mais dP/dtmax artériel sous-estime 

significativement dP/dtmax VG (biais = 1018 ± 364 mmHg/sec). dP/dtmax VG et Ees sont 

corrélés significativement (r = 0.78, p < 0.001) (figure 10.4). 
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Figure 10.2. Régression linéaire entre dP/dtmax artériel et Ees. 

 

Figure 10.3. Test de Bland-Altman normalisé. Moyenne = (Ees° + dP/dtmax 

artériel°)/2 et difference = Ees° – dP/dtmax artériel° où X° est la valeur normalisée 

de X [X° = (X – X moyen) / déviation standard de X]. Différence moyenne = ligne 

pleine and intervalle de confiance à 95% = lignes en trait interrompu (pour PPV ≤ 

11%).   
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Figure 10.4. Régression linéaire entre dP/dtmax VG et Ees. 

Quand un remplissage adéquat a été atteint (PPV ≤ 11 %), une bien meilleure 

corrélation entre dP/dtmax artériel et Ees a été mise en évidence (r = 0.77, p < 0.001) 

(figure 10.2). Dans ce cas, le test de Bland-Altman normalisé a révélé un bon agrément 

entre les 2 méthodes (figure 10.3). La corrélation entre dP/dtmax VG et dP/dtmax artériel 

s’est aussi améliorée quand un remplissage adéquat a été atteint (r = 0.66, p < 0.001), 

tandis que la corrélation entre dP/dtmax  VG et Ees n’a pas changé significativement (r 

= 0.76, p < 0.001) (figure 10.5).  

 

Figure 10.5. Régression linéaire entre dP/dtmax VG et dP/dtmax artériel. 
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10.7. Discussion 

La détermination de la contractilité ventriculaire gauche est un point crucial en 

pratique clinique. De nombreuses méthodes pour évaluer la contractilité du 

ventricule gauche ont été développées, mais aucune n’a été validée de manière 

adéquate en clinique ou nécessite la connaissance de la pression intra-ventriculaire7,74. 

La méthode de référence, Ees, requiert un signal de pression ventriculaire et de 

volume, battement par battement, avec variation de la pré-charge. Une analyse à un 

seul battement a été développée (chapitre 2), mais nécessite aussi la connaissance de 

l’entièreté de l’onde de pression ventriculaire gauche. En revanche dP/dtmax peut être 

facilement calculé en pratique clinique, mais est sensible à la fois à la contractilité 

ventriculaire gauche et à la pré-charge. 

Dans l’étude actuelle, nous avons déterminé si dP/dtmax artériel dérivé du signal de 

monitoring invasif de pression fémorale est fiable pour déterminer la contractilité 

ventriculaire gauche. Alors que dP/dtmax VG est considéré comme un bon indice de 

contractilité ventriculaire gauche, malgré sa dépendance à la pré-charge, dP/dtmax 

artériel est peu connu75,76. Une étude réalisée dans des conditions péri-opératoires 

chez des patients a mis en évidence que dP/dtmax artériel et dP/dtmax ventriculaire 

gauche étaient significativement corrélés et cette étude a conclu que les variations 

relatives de dP/dtmax artériel étaient valables pour déterminer les variations relatives 

de contractilité ventriculaire gauche77. A notre connaissance, malgré une utilisation 

courante chez les patients critiques, dP/dtmax artériel n’a jamais été comparé 

directement avec Ees dans des conditions induisant des variations de fonction 

systolique ventriculaire gauche et à des niveaux de remplissage variables. Nos 

résultats ont montré une corrélation significative entre dP/dtmax artériel et Ees. De 

plus, une meilleure corrélation avec un bon agrément entre dP/dtmax artériel et Ees a 

été observée quand un remplissage adéquat était atteint. Une amélioration semblable 

a été observée entre dP/dtmax artériel et VG. Cependant, la corrélation entre dP/dtmax 

VG et Ees n’a pas changé de manière significative avec un remplissage adéquat. 

dP/dtmax artériel est un indice d’éjection dépendant de la compliance artérielle et des 

phénomènes de réflexion d’onde de la périphérie vers l’aorte. Tous les facteurs qui 

peuvent affecter la compliance artérielle et les réflexions d’onde (remplissage 

vasculaire, agents vasoactifs) peuvent aussi affecter dP/dtmax artériel 

indépendamment de la fonction contractile ventriculaire gauche. En conséquence, les 
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modifications dues aux variations de pré-charge combinées avec celles résultant de 

variations de la compliance artérielle et des phénomènes de réflexions d’onde dues à 

l’endotoxine et/ou aux catécholamines, peut exacerber les différences entre dP/dtmax 

artériel et ventriculaire gauche et par conséquent entre dP/dtmax artériel et la méthode 

de référence, Ees78. 

Dans cette étude, le remplissage intravasculaire était basé sur PPV. Un remplissage 

adéquat a été défini comme PPV ≤ 11 %. Sur base de données cliniques, cette valeur 

seuil de PPV permet la meilleure discrimination entre les patients répondeurs et non 

répondeurs à l’administration intra-vasculaire de liquide de remplissage79-82. Dans les 

conditions péri-opératoires, De Hert et al.77 ont montré que les variations relatives de 

dP/dtmax fémoral reflètent de manière précise les variations relatives de dP/dtmax VG 

au cours de diverses interventions. Cependant, ce sont les valeurs absolues de 

contractilité qui sont nécessaires pour une évaluation de l’interaction ventriculo-

artérielle, comme nous l’avons vu dans les chapitres précédents. Ces auteurs ont 

aussi mis en évidence que l’élévation des membres inférieurs induisait une 

augmentation significative de la pression veineuse centrale et de la pression 

ventriculaire gauche télé-diastolique, mais sans affecter dP/dtmax artériel ni VG. 

Cependant, il est bien reconnu que de tels indices statiques (pression veineuse 

centrale ou pression de fin de diastole ventriculaire gauche) sont de médiocres 

indicateurs du remplissage et de la réponse à la pré-charge73. Masutani et al.83 ont 

montré que dP/dtmax VG peut être prédit de dP/dtmax aortique, mais leur méthode 

nécessite la connaissance du spectre d’impédance aortique qui est difficile à calculer 

en pratique clinique. Par conséquent, la détermination de la contractilité ventriculaire 

gauche à partir de dP/dtmax artériel dans des conditions de remplissage adéquates 

pourrait être une méthode simple et précise pour une potentielle analyse de 

l’interaction ventriculo-artérielle.  

Des considérations méthodologiques doivent être prises en compte dans notre 

analyse. Premièrement, l’utilisation d’un cathéter à colonne de fluide pourrait être 

une source d’erreur entre dP/dtmax artériel et Ees. En effet, comme bien établi par 

différents auteurs, les ondes de pression mesurées avec un cathéter à colonne d’eau 

doivent être interprétées prudemment, parce que les ondes de pression peuvent être 

déformées par la réponse dynamique du cathéter. En veillant à un rinçage du 

cathéter et en filtrant les artefacts, la réponse du cathéter est optimalisée dans notre 

étude84. Deuxièmement, dP/dtmax artériel et VG peuvent aussi être influencés par la 
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fréquence cardiaque. La variabilité de la fréquence cardiaque n’était pas suffisante 

pour analyser son influence sur dP/dtmax artériel dans cette étude. 

10.8. Conclusion 

dP/dtmax artériel est une méthode peu invasive, dérivée du cathéter de pression 

artérielle fémorale, pour évaluer la contractilité myocardique. Cet indice est 

significativement corrélé avec Ees, la méthode de référence, dérivée d’un cathéter à 

conductance, dans des situations hémodynamiques variables résultant d’un choc 

endotoxinique et de l’administration de catécholamines. Notre étude a montré que 

dP/dtmax artériel peut être utilisé à la place de Ees quand les conditions de 

remplissage, définies comme PPV ≤ 11 %, sont rencontrées. En utilisant des indices 

dynamiques pour assurer un remplissage vasculaire adéquat, la contractilité 

ventriculaire gauche pourrait donc être prédite de manière fiable par dP/dtmax artériel 

dérivé du cathéter de monitoring de pression invasive artérielle fémorale chez les 

patients en état hémodynamique instable. 
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11. L’élastance artérielle 

dépend de la sévérité de 

l’insuffisance aortique 

Arterial elastance and heart-arterial coupling in aortic regurgitation are 

determined by aortic leak severity. 

Patrick Segers, Philippe Morimont, Philippe Kolh, Nikos Stergiopulos, Nico 

Westerhof, Pascal Verdonck 

American Heart Journal 2002 ; 144(4) : 568-76 

Annexe 4 
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11.1. Introduction 

Dans le chapitre 3, nous avons introduit la notion d’élastance artérielle en tant que 

mesure de la post-charge ventriculaire droite. Nous avons montré qu’elle était 

dérivée de l’impédance d’entrée du système artériel par l’utilisation des modèles 

WK. Dans la circulation systémique, Ea peut être simplement calculée comme le 

rapport de la pression télé-systolique sur le volume éjecté (équation 3.8). Ea combine 

la composante continue et pulsatile de la post-charge ventriculaire droite. Dans le 

chapitre 5, nous avons décrit le modèle d’analyse de l’interaction ventriculo-artérielle 

basé sur cette élastance artérielle, Ea, et sur l’élastance télé-systolique, Ees. Le rapport 

de Ees/Ea caractérise l’aspect énergétique du couplage ventriculo-artériel. Dans les 

conditions physiologiques, le rapport Ees/Ea est compris entre 1 et 2, le ventricule 

opérant avec une efficience maximale (Ees/Ea = 2) ou avec un travail systolique 

maximal (Ees/Ea = 1). Par contre, dans la décompensation cardiaque ou dans d’autres 

situations pathologiques comme le choc septique, le rapport chute largement sous 

l’unité. Le rapport Ees/Ea est donc considéré comme un indice fondamental, 

idéalement proche de l’unité dans les conditions physiologiques. 

 Dans l’insuffisance valvulaire aortique, l’interaction ventriculo-artérielle est 

perturbée par la fuite valvulaire aortique. Dans ces circonstances, l’interaction entre 

le ventricule et le réseau artériel se produit tant durant la systole que pendant la 

diastole, l’hémodynamique étant en grande partie modulée par la sévérité de la fuite 

aortique. Bien que Ea et Ees peuvent encore être calculés à partir des boucles PV, la 

forme de ces boucles PV est déterminée par la régurgitation aortique elle-même et 

donc le rapport Ees/Ea doit être influencé par la sévérité de la fuite.  

 Ce chapitre s’appuie sur des données humaines, obtenues à partir d’une étude du 

couplage ventriculo-artériel et de l’adaptation vasculaire au cours de l’insuffisance 

valvulaire aortique chronique. Dans cette étude, Devlin et al. 85 ont réparti les 

patients en 3 groupes sur base de la performance ventriculaire gauche et de la 

fonction artérielle caractérisée par Ea. Nous avons utilisé ces données pour évaluer 

les paramètres d’un modèle numérique permettant une simulation du couplage 

ventriculo-artériel dans des conditions de contrôle et de régurgitation valvulaire 

aortique. De cette manière, l’information contenue dans Ea permet de retrouver des 

paramètres cliniques importants comme la résistance périphérique totale et la 

résistance liée à la fuite valvulaire et de quantifier précisément la sévérité de la fuite 
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aortique. De plus, ce modèle numérique permet de quantifier l’effet de variations de 

la résistance périphérique totale, de la sévérité de la fuite aortique et de la compliance 

artérielle totale sur l’hémodynamique en général et sur Ea en particulier. Enfin, le 

modèle permet de déterminer les limitations du concept de couplage ventriculo-

artériel basé sur le rapport Ees/Ea dans la régurgitation aortique. 

 

11.2. Méthode 

11.2.1. Données humaines 

Ces données sont issues d’une étude portant sur des patients porteurs d’une 

insuffisance aortique chronique. Dans cette étude, 45 patients (âge moyen : 50 ± 14 

ans) sont classés en 3 groupes selon la contractilité du ventricule gauche (Ees) et la 

fraction d’éjection (EF). Le groupe I consiste en 24 patients présentant une 

contractilité ventriculaire normale (Ees ≥ 1 mmHg/ml). Le groupe IIa comprend 10 

patients avec une contractilité ventriculaire gauche altérée (Ees ≤ 1 mmHg/ml) mais 

une fraction déjection normale (EF ≥ 0.5), tandis que le groupe IIb (11 patients) 

présente à la fois une contractilité et une fraction d’éjection diminuée (EF ≤ 0.5). Les 

données hémodynamiques sont fournies dans le tableau 11.1. Le débit cardiaque (CO, 

l/min) est calculé à partir de données selon la formule (HR/1000).(SV/RI), HR étant le 

rythme cardiaque (b/min), SV étant le volume éjecté (ml), et RI étant l’index de 

régurgitation (rapport du volume total éjecté par le ventricule gauche au volume 

éjecté de façon antérograde). Delvin et al.85 ont calculé RI à partir d’une méthode 

radio-isotopique portant sur le ventricule gauche et le ventricule droit, ce dernier 

permettant de déterminer le volume éjecté de façon antérograde. Dans ce chapitre, 

l’élastance artérielle est calculée comme le rapport de la pression télé-systolique au 

volume éjecté (cfr équation 3.8, dans le chapitre 3). 

11.2.2. Modèle numérique du couplage ventriculo-

artériel 

Pour cette étude, nous avons utilisé le modèle de simulation numérique détaillé au 

chapitre 8.3 et appelé « Interaction » (figure 11.1). 
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Figure 11.1. Modèle numérique couplant un modèle ventriculaire à élastance 

variable [E(t)] à un modèle vasculaire « Windkessel 4 éléments » avec une valve 

mitrale de résistance Rmv et une valve aortique insuffisante de résistance Rao à 

l’écoulement antérograde et de résistance RL ,ao de fuite. Les signaux de pression 

ventriculaire et aortique ainsi que de débit aortique sont également représentés en 

fonction du temps. 

 

11.2.3. Estimation des propriétés cardiaques, 

artérielles et quantification de l’insuffisance 

valvulaire aortique dans les 3 groupes 

11.2.3.1. Paramètres cardiaques 

Les valeurs des paramètres cardiaques obtenues ou calculées, pour les 3 groupes, à 

partir de l’étude clinique de Delvin et al.85 sont représentées dans le tableau 11.1. Le 

temps nécessaire pour atteindre Ees (tEes) est estimé à 35 % de la durée du cycle 

cardiaque. Sachant que Ees = Pes/(Ves-V°) et connaissant la pression (Pes) et le 

volume (Ves) télé-systoliques ventriculaires gauches, cette équation peut être résolue 

pour V°, en utilisant les valeurs appropriées pour les 3 groupes. Ceci conduit à des 

valeurs de V° = 16, -37, et 26 ml pour les groupes I, IIa, IIb, respectivement. Enfin, 

Emin est calculé à partir des données du tableau 11.1, selon l’équation Ped/(Ved-V°) 

où Ved est le volume télé-diastolique ventriculaire gauche. 
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Variable Groupe I Groupe IIa Groupe IIb 

HR (b/min) 80 78 84 

Ped (mmHg) 19 12 22 

Psys (mmHg) 153 136 153 

Pes (mmHg) 146 134 151 

Ved (ml) 84 179 347 

Ves (ml) 84 179 347 

EF (%) 59 55 34 

SV (ml) 118 204 167 

RI  2,81 2,53 2,19 

Ees (mmHg/ml) 2,15 0,62 0,47 

CO (l/min)* 3,36 6,29 6,41 

Ea (mmHg/ml)* 1,24 0,66 0,9 

Ees/Ea* 1,75 0,94 0,52 

Emin (mmHg/ml)* 0,102 0,029 0,045 

V° (ml)* 16 -37 26 

T (sec) 0,75 0,77 0,71 

TEes (sec) 0,26 0,27 0,25 

R (mmHg.sec/ml)# 1,9 0,6 0,85 

C (ml/mmHg)§ 1,15 1,15 1,15 

L (mmHg.sec2/ml)§ 0,005 0,005 0,005 

Z° (mmHg.sec/ml)§ 0,033 0,033 0,033 

RL,ao (mmHg.sec/ml)# 0,35 0,05 0,2 

 

Tableau 11-1 Données hémodynamiques de Delvin et al.85 et paramètres estimés 

par le modèle numérique pour les 3 groupes de patients. * calculé directement ; § 

supposé constant ; # estimé. Abréviations : voir texte. 

 

  R RL,ao C CO SV RI Psys Pd Pmoy 

I 1,9 0,35 1,15 3,7 140,9 2,94 160,5 63,3 116,5 

I 0,6 0,35 1,15 7,7 140,6 1,47 112,8 32,8 75,5 

I 0,85 0,35 1,15 6,2 137,8 1,77 126,7 42,3 88,1 

I 1,9 0,05 1,15 2 133,7 5,58 114,3 20,9 62,6 

I 1,9 0,2 1,15 3 148,4 3,89 145,9 41,6 96,9 

I 1,9 0,35 0,57 3,4 107,8 2,45 181,9 33,6 105,7 

I 1,9 0,35 1,72 3,9 157,4 3,14 152,8 82,4 123,3 
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I 1,9    - 1,15 6,5 80,9 1 228,5 178 205,3 

IIa 0,6 0,05 1,15 6,3 200,2 2,53 137,1 12,9 61,8 

IIa 0,85 0,05 1,15 4,6 193,3 3,33 141,2 13,3 63,8 

IIa 1,9 0,05 1,15 2,1 182,9 7,04 146,4 13,6 66,7 

IIa 0,6 0,2 1,15 8,1 195,6 1,88 146,3 24,4 81 

IIa 0,6 0,35 1,15 9,2 188,2 1,59 151,4 36,7 91,4 

IIa 0,6 0,05 0,57 6,7 146,6 1,71 170 11,7 66,7 

IIa 0,6 0,05 1,72 6,1 239,3 3,14 117,6 15,4 59,8 

IIa 0,6   - 1,15 12,2 154,6 1 166,2 78,3 121,5 

IIb 0,85 0,2 1,15 6,6 176,2 2,26 156,2 39,3 93 

IIb 0,6 0,2 1,15 8,6 183,8 1,79 148,8 33,8 85,9 

IIb 1,9 0,2 1,15 3,3 165,2 4,13 168,5 49 104,7 

IIb 0,85 0,05 1,15 5 183,8 3,12 144,3 23,4 69,9 

IIb 0,85 0,35 1,15 7,4 162,8 1,85 160,5 54,2 104,2 

IIb 0,85 0,2 0,57 5,9 123,7 1,77 172,2 23,8 83,3 

IIb 0,85 0,2 1,72 7,2 211,2 2,45 151,9 56,6 101,4 

IIb 0,85    - 1,15 9,9 116 1 176,2 103,9 138 

 

Tableau 11-2  Simulations réalisées par le modèle numérique.  

 

11.2.3.2. Paramètres artériels et insuffisance valvulaire aortique. 

L’article publié par Delvin et al.85 ne contient pas de donnée permettant un calcul 

direct des paramètres du modèle WK4. Par conséquent, ces paramètres doivent être 

estimés de manière indirecte. Nous supposons des valeurs fixes pour L (0.005 

mmHg.s²/ml) et pour Z° (0.033 mmHg.s/ml),86 ces 2 paramètres n’ayant qu’un impact 

limité sur le débit et la pression vasculaire87. De plus, nous supposons que la 

compliance artérielle totale estimée à 1.15 ml/mmHg (une valeur déterminée dans 

une autre étude réalisée chez des patients hypertendus, d’un âge comparable) ne 

varie pas entre les groupes86. L’impact de la compliance artérielle totale sur 

l’hémodynamique est néanmoins analysée dans la suite de ce chapitre. 

Dès lors, à ce stade, tous les paramètres sont connus, excepté 2 d’entre eux : la 

résistance périphérique totale (R) et la résistance liée à la régurgitation valvulaire 

aortique (RL,ao). Nous réalisons alors des simulations numériques en utilisant 

différentes combinaisons de R et de Rl,ao et nous calculons la pression systolique 
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ventriculaire gauche (Ps,sim), le débit cardiaque (COsim) et l’index de régurgitation 

(RIsim) à partir des données du tableau 11.1, avec RIsim calculé comme SV/(Vfwd-

Vbwd), Vfwd et Vbwd étant les volumes antérograde et rétrograde s’écoulant au 

travers de la valvule aortique au cours d’un cycle cardiaque, respectivement. La 

combinaison (R, RL,ao) fournissant la relation la plus étroite entre les valeurs 

mesurées et celles calculées pour la pression systolique VG (Ps), le débit cardiaque 

(CO) et RI, évaluée comme ∆ = ([Ps-Ps,sim]/Ps)² + ([CO-COsim]/CO)² + ([RI-

RIsim]/RI)² est considérée comme la combinaison paramétrique optimale. 

 

11.2.4. Contribution de la résistance périphérique 

totale, de la résistance de régurgitation 

valvulaire aortique et de la compliance 

artérielle totale sur Ea, sur Ees/Ea, sur le 

travail systolique, et sur l’efficience 

ventriculaire gauche 

Nous avons évalué l’effet de modifications isolées de la résistance périphérique totale 

R ou de la sévérité de la fuite valvulaire aortique Rl,ao sur l’hémodynamique 

standard et sur les paramètres dérivés tels que l’élastance artérielle, le travail 

systolique et l’efficience de la pompe ventriculaire. Pour étudier, par exemple, 

l’impact de R dans les patients du groupe I, nous avons, tout d’abord, réalisé une 

simulation dite « de référence » pour ce groupe (par exemple, en utilisant toutes les 

valeurs de référence du modèle pour le groupe I) et 2 stimulations supplémentaires 

avec d’autres valeurs attribuées à R, celles-ci étant déterminées pour les groupes IIa 

et IIb. L’impact de Rl,ao dans le groupe I est étudié de manière similaire. Enfin, ces 

simulations sont répétées afin d’étudier l’impact de R et de Rl,ao dans les groupes IIa 

et IIb. 

Dans les 3 groupes, des simulations additionnelles sont réalisées en utilisant tous les 

paramètres de référence du modèle, sauf la compliance artérielle totale à laquelle est 

attribuée une valeur de 50 % inférieure (0.57 ml/mmHg) ou de 50 % supérieure (1.72 

ml/mmHg) par rapport à la valeur de référence présumée. 
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Pour toutes ces simulations, Ea est calculé par le rapport de Pes/SV, tandis que le 

couplage ventriculo-artériel est caractérisé par le rapport Ees/Ea. Le travail systolique 

(SW) est calculé comme l’aire sous la boucle pression-volume, tandis que l’aire 

pression-volume (PVA) est calculée comme l’aire déterminée par la droite d’élastance 

télé-systolique (de pente Ees), la courbe pression-volume télé-diastolique (Emin) et la 

portion systolique de la boucle pression-volume. Le rapport SW/PVA détermine 

l’efficience mécanique de la pompe ventriculaire gauche (chapitre 5). 

 

11.3. Résultats 

11.3.1. Estimation des propriétés cardiaques et 

artérielles ainsi que de la régurgitation 

valvulaire aortique dans les 3 groupes 

Le tableau 11.1 donne une vue d’ensemble des paramètres cardiaques et artériels 

directement dérivés ou estimés. L’effet de R et Rl,ao sur la pression systolique 

ventriculaire gauche, le débit cardiaque et l’index de régurgitation pour les données 

du groupe IIb est illustré à la figure 11.2. Pour une résistance de régurgitation 

valvulaire aortique donnée, une augmentation de la résistance périphérique totale se 

traduit par une augmentation de la pression systolique et de l’index de régurgitation, 

et par une diminution du débit cardiaque. Pour une résistance périphérique donnée, 

une augmentation de Rl,ao, c’est-à-dire une diminution de la fuite valvulaire 

aortique, conduit à une augmentation de Ps et du débit cardiaque et à une 

diminution de RI. Dans le groupe IIb, les paramètres optimaux correspondant aux 

données mesurées sont R = 0.85 mmHg.s/ml et Rl,ao = 0.2 mmHg.s/ml, soit ∆ = 0.001. 

Pour les groupes I et IIa, ∆ = 0.016 et 0.00007, respectivement. Le tableau 11.1 montre 

les valeurs pour tous les paramètres du modèle, tandis que les comparaisons entre 

les valeurs mesurées (rapportées par Delvin et al.85) et simulées de la pression 

systolique, du débit cardiaque et des données de régurgitation sont illustrées à la 

figure 11.3. 
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Figure 11.2. Pour évaluer les valeurs de la résistance périphérique totale (R) et la 

résistance de fuite aortique Rl,ao, l’espace R, Rl,ao est exploré et la combinaison de 

R et RL,ao correspondant à la meilleure adéquation entre les valeurs mesurées et 

estimées de la pression systolique VG (A), de l’index de régurgitation (B), et du 

débit cardiaque (C) est définie comme optimale. Pour le groupe de patients IIb, la 

meilleure solution (indiquée par des flèches) est obtenue pour R = 0.85 et RL,ao = 

0.2 mmHg/ml.  

 

Figure 11.3. Comparaison entre les valeurs mesurées et estimées par le modèle de 

la pression systolique VG (A), l’index de régurgitation (B), et du débit cardiaque 

pour chaque sous-groupe de patients. Voir les tableaux 11.1 et 11.2 pour les valeurs 

des paramètres. 
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11.3.2. Impact hémodynamique de R, de C et de la 

régurgitation valvulaire aortique 

Les données montrant l’impact de modifications isolées de la résistance périphérique 

totale et de la résistance liée à la fuite valvulaire sont présentées dans le tableau 11.2 et 

à la figure 11.4. Dans tous les groupes, une augmentation de résistance conduit à un 

accroissement des pressions systoliques et un déplacement vers la droite des boucles 

pression-volume, mais cet effet est plus marqué pour le groupe I, c’est-à-dire pour le 

groupe où les patients souffrent de la régurgitation aortique la moins sévère (figure 

11.4, A-C). L’augmentation de la résistance périphérique diminue le débit cardiaque 

et accroît l’index de régurgitation (tableau 11.2). 

Une augmentation de la compliance artérielle totale (figure 11.4, G-I) entraîne une 

diminution de la pression systolique ventriculaire gauche et un déplacement vers la 

droite de la boucle pression-volume avec une augmentation marquée du volume 

éjecté. Dans ce cas, les effets sont plus marqués pour le groupe IIa, c’est-à-dire pour 

celui où le patient présente une régurgitation aortique plus sévère. Une compliance 

plus élevée provoque une augmentation de la pression artérielle moyenne dans les 

groupes I et IIb (et dès lors, une augmentation du débit cardiaque), mais non dans le 

groupe IIa. RI augmente dans tous les groupes (tableau 11.2). 

Plus la régurgitation valvulaire aortique est sévère, c’est-à-dire plus basse est la 

résistance Rl,ao, plus faibles sont la pression systolique (figure 11.4, D-F) et le volume 

de fin de systole. Il est évident qu’une fuite plus sévère entraîne un RI plus élevé et 

un débit cardiaque plus bas (tableau 11.2). La figure 11.4 (D-F) et le tableau 11.2 

illustrent également des simulations en l’absence de régurgitation valvulaire aortique 

correspondant à une hypothétique réparation valvulaire supposant que toutes les 

propriétés cardiaques et artérielles restent constantes tandis que Rl,ao tend vers 

l’infini (absence de fuite). Dans les groupes IIa et IIb, la réparation valvulaire 

entrainerait une augmentation du débit cardiaque (> 11 l/minute) avec seulement une 

augmentation modérée de la pression artérielle systolique. Par contre, le débit 

cardiaque serait normalisé dans le groupe I (6.5 l/minute) avec une augmentation 

importante de la pression systolique. 
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Figure 11.4. A-C : Effets de modifications isolées de la résistance périphérique 

totale (R) sur les boucles PV dans les 3 sous-groupes. D-F : Impact de la sévérité de 

l’insuffisance aortique. G-I : Effet de modifications de compliance. 

11.3.3. Effet de R, C et de la régurgitation aortique 

sur l’élastance artérielle 

Une augmentation de R, une diminution de C, ainsi qu’une diminution de la sévérité 

de la fuite valvulaire aortique (augmentation de Rl,ao) provoquent une 

augmentation de Ea (figure 11.5). En comparant les simulations de référence pour les 

3 groupes avec les simulations correspondant à une hypothétique réparation 

valvulaire, il découle de la figure 11.5 que la réparation de la valvule aortique 

entrainerait une augmentation de Ea de 1.14 à 2.81, de 0.69 à 1.08 et de 0.9 à 1.54 

mmHg/ml dans les groupes I, IIa et IIb respectivement. 



104 

 

 

 

Figure 11.5. Contribution de la résistance périphérique totale (R), de la compliance 

artérielle totale (C), et de la sévérité de la fuite aortique à l’élastance artérielle en 

présence ou en l’absence d’une insuffisance aortique. 

11.3.4. Aspects énergétiques et couplage ventriculo-

artériel systémique 

Les relations entre le rapport Ees/Ea et le travail systolique et entre Ees/Ea et 

l’efficience mécanique (SW/PVA) sont illustrées à la figure 11.6. Dans chacun des 

groupes, il n’y a pas de relation évidente entre le travail systolique (SW) et le rapport 

Ees/Ea. Concernant le rapport SW/PVA, tous les points sont situés en-dessous de la 

relation théorique entre l’efficience de la pompe et le rapport Ees/Ea [SW/PVA = 

1/(1+0.5/(Ees/Ea)], excepté pour les simulations d’une hypothétique absence de fuite 

pour lesquelles les résultats sont concordants avec cette relation. 
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Figure 11.6. Relation entre Ea/Emax (ou Ees/Ea)-1  (A) et le travail systolique VG et 

entre Ea/Emax et SW/PVA (B). La figure B montre aussi la relation théorique entre 

ces 2 derniers rapports qui n’est respectée qu’en l’absence d’une insuffisance 

aortique. 

11.4. Discussion 

Dans ce chapitre, nous étudions les données hémodynamiques de patients souffrants 

de régurgitation valvulaire aortique chronique au moyen du modèle numérique de 

l’interaction ventriculo-artérielle qui est l’objet de cette thèse. Les 3 groupes de 

patients, tels que défini par Delvin et al.85, sur base de critères de performances 

ventriculaires gauches, montrent des valeurs différentes pour les résistances 

périphériques totales et pour la sévérité de la régurgitation valvulaire aortique. 

L’élastance artérielle effective est plus élevée dans le groupe I (Ees ≥ 1 mmHg/ml) en 

raison d’une résistance périphérique totale élevée (1.9 mmHg.s/ml) et d’une faible 

fuite valvulaire aortique (RL,ao = 0.35 mmHg.s/ml). Le groupe IIa (Ees < 1 mmHg/ml, 

EF ≥ 0.5) offre la valeur la plus faible de l’élastance artérielle effective, en raison 

d’une résistance périphérique basse (0.6 mmHg.s/ml) et une fuite valvulaire aortique 

sévère (RL,ao = 0.05 mmHg.s/ml). Le groupe IIb qui présente la performance 

ventriculaire gauche la plus faible (Ees < 1 mmHg/ml, EF < 0.5) a des valeurs 

intermédiaires d’élastance artérielle effective (R = 0.85 et RL,ao = 0.2 mmHg.s/ml).  

Etant donné le manque de données directes nécessaires au calcul des paramètres 

artériels ou des résistances de régurgitation valvulaire aortique, comme par exemple 
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l’évolution temporelle des pressions ventriculaires gauches et aortiques, et du débit 

aortique, R et RL,ao sont estimés de manière indirecte en s’appuyant sur un modèle 

d’interaction ventriculo-artérielle. Tous les paramètres cardiaques utilisés dans 

l’analyse faisant l’objet de ce chapitre sont obtenus à partir des données de Delvin et 

al.85 et sont directement implémentés dans notre modèle. Concernant les paramètres 

artériels de ce dernier, nous supposons des valeurs de références constantes de Z° et 

L, paramètres qui ont un effet négligeable sur la pression artérielle et le débit 

cardiaque dans les limites physiologiques. Nous avons fait varier R et RL,ao de 

manière à trouver la solution qui correspond à la meilleure adéquation entre les 

valeurs mesurées et prédites pour le débit cardiaque, la pression systolique et l’index 

de régurgitation. La procédure a abouti à des combinaisons de R-RL,ao distinctes 

pour les 3 groupes, les résultats étant les plus concordants dans le groupe IIa (figure 

11.3). Il est possible que d’autres combinaisons de R-Rl,ao puissent encore améliorer 

les résultats de cette simulation, mais les valeurs des paramètres ne diffèrent pas de 

plus de 0.05 mmHg.s/ml tant pour R que pour RL,ao. 

Nous supposons que la compliance artérielle totale dans les 3 groupes 

(1.15 ml/mmHg) a une valeur identique et obtenue à partir d’une étude réalisée sur 

des patients hypertendus, d’un âge comparable aux patients de cette étude86. Si une 

autre valeur de compliance artérielle totale était choisie, cela conduirait à des 

solutions différentes pour R et RL,ao dans chacun des 3 groupes. Pour déterminer 

l’effet d’une telle hypothèse, d’autres simulations ont été réalisées avec tous les 

autres paramètres maintenus constants sauf la compliance C qui est augmentée ou 

diminuée de 50 %. En moyenne, une compliance réduite de 50 % diminue le débit 

cardiaque de 4 % et l’index de régurgitation de 23 %, mais augmente la pression 

systolique de 16 %. A l’inverse, une augmentation de 50 % de la compliance conduit 

à une augmentation de 4 % du débit cardiaque et de 13 % de l’index de régurgitation, 

tandis que la pression artérielle diminue de 7 %. Par conséquent, un autre choix de C 

dans l’intervalle physiologique n’aurait eu qu’un effet minime sur les résultats 

obtenus, en maintenant encore une nette différence entre les différents sous-groupes. 

L’effet des paramètres artériels (R et C) sur l’élastance artérielle est illustré à la figure 

11.5. Comme expliqué dans le chapitre 3, en supposant que la pression artérielle 

moyenne est approximativement égale à la pression télé-systolique ventriculaire 

gauche, l’élastance artérielle peut être estimée par le rapport RT/T, où RT est la 

résistance artérielle totale (RT = R + Z°) et T la durée du cycle cardiaque. Cette 
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hypothèse n’est clairement pas respectée dans l’insuffisance valvulaire aortique 

comme l’illustre la figure 11.5 : l’augmentation de R n’augmente que très modérément 

Ea. Plus sévère est l’insuffisance aortique (groupe IIa), moindre est l’effet d’une 

augmentation des résistances périphériques totales. Afin de mieux illustrer ce point 

important, nous avons réalisé des simulations complémentaires dans lesquelles la 

valvule aortique est compétente, tout en faisant varier R (et C) dans les mêmes 

limites que pour les valvules incompétentes (tableau 11.2). Ces données sont 

représentées par des symboles pleins à la figure 11.5, où nous pouvons observer une 

relation linéaire comme attendu. Concernant la compliance artérielle totale, l’inverse 

est vrai : Alors que la contribution de la compliance artérielle totale à l’élastance 

artérielle est théoriquement seulement marginale, cet effet est beaucoup plus marqué 

dans la régurgitation aortique avec de hautes compliances entrainant de basses 

élastances artérielles. 

Etant donné que Ea ne varie pas en fonction de R dans l’insuffisance valvulaire 

aortique, il est difficile de concevoir Ea comme une propriété artérielle de régulation 

active. La compliance artérielle totale est principalement une propriété passive des 

grosses artères élastiques et le déterminant majeur de Ea, c’est-à-dire que la sévérité 

de la fuite aortique est une propriété donnée et non contrôlable. Par conséquent, si le 

rapport Ees/Ea est un paramètre de régulation, il peut être seulement contrôlé en 

changeant la contractilité et la fréquence cardiaque dans l’insuffisance valvulaire 

aortique.  

Dans le chapitre 2, il a été montré que pour une pré-charge donnée (Ved) et un état 

inotrope donné du ventricule gauche (Ees et V°), le travail systolique est déterminé 

par le rapport Ees/Ea et est maximal quand ce rapport est égal à 1 (chapitre 4). Cette 

relation est basée sur l’hypothèse que le travail systolique peut être approximé 

comme le produit du volume éjecté et de la pression télé-systolique, ce qui 

évidemment est une hypothèse non respectée en cas d’insuffisance aortique. La 

relation entre le travail systolique et le rapport Ees/Ea pour les simulations de 

régurgitation aortique est décrite à la figure 11.6 et il peut être observé qu’il n’y a pas 

de relation directe entre le rapport Ees/Ea et le travail systolique même après 

normalisation des données et que le travail systolique n’est pas maximal pour un 

rapport Ees/Ea = 1. Notons cependant qu’une divergence entre la relation théorique 

prédite entre le rapport Ees/Ea et le travail systolique a aussi été observée dans des 

études expérimentales avec une valve aortique intacte. De Tombe et al.88 ont montré 
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que Ees/Ea correspondant au travail systolique maximal est supérieur à 1, tandis que 

ce travail systolique demeure proche de son maximum (> 90 % de sa valeur optimale) 

dans une large gamme de rapport Ees/Ea (0.8 à 3.3). 

Dans le chapitre 5 sur l’énergétique cardiaque, l’efficience du cœur en tant que pompe 

est quantifiée par le rapport entre la consommation totale d’oxygène par le cœur et le 

travail systolique. Nous avons aussi montré dans ce chapitre que l’aire pression-

volume (PVA) est étroitement corrélée à la consommation myocardique en 

oxygène25. Dès lors, le rapport SW/PVA est un index fiable de l’efficience de la 

pompe cardiaque pouvant être calculé à partir de la boucle pression-volume. De 

plus, il existe une relation théorique entre SW/PVA et Ees/Ea : SW/PVA = 1/[1 + 

0.5/(Ees/Ea)]89. Pourtant dans la régurgitation aortique, ce concept de couplage 

ventriculo-artériel exprimé au travers du rapport Ees/Ea n’est pas valable, comme 

cela est illustré à la figure 11.6. Dans celle-ci, uniquement les points correspondant à 

une valvule aortique compétente adhèrent à cette relation théorique. Dans tous les 

autres cas, l’efficience de la pompe est inférieure à celle prédite par la relation Ees/Ea. 

L’utilisation de l’élastance artérielle effective et du rapport Ees/Ea a été favorisée par 

de nombreuses études théoriques et expérimentales reliant Ees/Ea à l’énergétique 

ventriculaire (chapitre 4). Cependant, le rapport Ees/Ea peut être considéré comme un 

paramètre géométrique en relation avec le volume ventriculaire. En effet, en 

combinant Ea = Pes/SV et Ees = Pes/(Ved-SV-V°) et en considérant V° comme 

négligeable, Ees/Ea = SV/(Ved-SV) = 1/(1-EF).  

Pour des fractions d’éjection comprises entre 0.5 et 0.7, Ees/Ea varie de 1 à 2.4. Dans 

les cœurs décompensés et dilatés, la fraction d’éjection diminue en raison d’une 

augmentation du volume télé-diastolique et donc le rapport Ees/Ea diminue. Nous 

retrouvons cette relation entre Ees/Ea et EF dans la régurgitation valvulaire aortique 

par l’analyse de régression réalisée dans tous les cas simulés au tableau 11.2, 

aboutissant à l’équation de régression 1/EF-1 = 1.02.Ea/Ees – 0.02 avec R² = 0.96. 

La raison pour laquelle la fraction d’éjection ventriculaire gauche est proche de 0.5 

(Ees/Ea = 1) dans le cœur normal peut être expliquée sur des bases mécano-

énergétiques, mais peut aussi être mise en relation avec des arguments 

phylogéniques90. Le corps humain n’ayant pas de récepteur sensible au travail 

systolique ou à l’efficience mécanique, il est peu probable qu’il puisse exister des 

mécanismes de contrôle maintenant constant le rapport Ees/Ea de manière à opérer à 
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une puissance optimale ou une efficience optimale. Au contraire, il est plus 

vraisemblable que les mécanismes de contrôle cardio-vasculaire reposent sur des 

mesures de pression artérielle, de pression de perfusion coronaire et de tension 

pariétale. 

Il faut insister sur le fait qu’il s’agit ici d’une étude mathématique de modélisation 

avec les limites qui lui sont inhérentes. Le cœur et l’arbre artériel sont simulés par des 

modèles linéaires. Néanmoins, plusieurs auteurs ont démontré que la combinaison 

de tels modèles linéaires permet de prédire l’hémodynamique87,91,92. La valvule 

aortique est simulée par une simple résistance linéaire. L’utilisation d’un modèle de 

valvule aortique plus complexe, non linéaire, permettrait de générer des ondes de 

débit antérograde et de régurgitation, susceptible d’une corrélation optimale avec les 

observations in vivo, mais nous ne disposons pas de données permettant d’élaborer 

de meilleures lois constitutives pour la valvule aortique. De plus, nous attribuons des 

valeurs constantes à la compliance artérielle totale, cependant au vu des variations 

significatives de pression artérielle en cas de régurgitation valvulaire aortique, un 

modèle non linéaire pression-dépendant de compliance représenterait mieux l’arbre 

artériel. Toutefois, l’objectif de ce chapitre est aussi d’illustrer les limites du concept 

de couplage ventriculo-artériel, exprimé par Ees/Ea, dans la régurgitation valvulaire 

aortique et non pas de déterminer un modèle permettant une simulation parfaite des 

données humaines, ce qui est évidemment impossible avec les données fournies par 

Delvin et al.85. A notre connaissance, de telles données qui consisteraient en des 

mesures simultanées de pression et de volume ventriculaire gauche, et de pression et 

de débit aortique, ne sont pas disponibles.  

Il y a un intérêt clinique croissant pour la connaissance des propriétés vasculaires en 

général et de l’élasticité artérielle en particulier. Ea semble être un paramètre 

intéressant pour caractériser le système artériel principalement dans les études 

portant sur l’interaction ventriculo-artérielle (chapitre 3). Cependant Ea ne peut être 

considéré comme un substitut de l’impédance artérielle dans la régurgitation 

aortique, puisque ce paramètre est fortement influencé par la sévérité de la fuite 

aortique. 

Dans ce cas particulier de l’insuffisance aortique, le système artériel doit être 

quantifié par les propriétés spécifiques du système (la résistance périphérique totale, 

la compliance artérielle totale et la résistance de la fuite aortique) plutôt que par un 

seul paramètre global comme Ea. L’utilisation combinée de données cliniques et de 
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modèles numériques peut aider le clinicien dans ce processus pour identifier et 

quantifier les propriétés mécaniques du système artériel et de la fuite aortique. Ce 

type de modèle permet aussi de prédire les effets par exemple de drogue vaso-

dilatatrice ou vaso-constrictrice ou de réparation valvulaire sur l’hémodynamique et 

la fonction cardiaque. 

En conclusion, bien que peu nombreuses, certaines études sont basées sur Ea dans la 

régurgitation aortique85,93,94. Il est néanmoins important d’attirer l’attention des 

cliniciens et des chercheurs sur l’utilisation adéquate de Ea particulièrement dans la 

régurgitation valvulaire aortique. L’introduction des données humaines dans notre 

modèle de simulation montre que la fuite valvulaire est un modulateur important de 

Ea et que les hypothèses conduisant au concept de couplage ventriculo-artériel ne 

sont pas respectées dans ces conditions. Dès lors, l’utilisation de Ea pour caractériser 

la fonction artérielle et de Ees/Ea comme indice de couplage en général et comme 

paramètre énergétique en particulier, n’est pas recommandée dans le cas d’une 

insuffisance valvulaire aortique. 
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12.  Discussion générale 
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La connaissance des mécanismes physiopathologiques conduisant à la défaillance 

hémodynamique s’est considérablement améliorée au cours de la dernière décennie. 

Cependant, l’évaluation objective de cette situation, quelle qu’en soit l’origine, reste 

le défi quotidien des intensivistes. En particulier, dans le choc septique et l’embolie 

pulmonaire, le clinicien ne dispose pas de paramètres permettant d’évaluer 

correctement la circulation pulmonaire et donc la post-charge réelle qu’elle 

représente pour le cœur droit. De même, dans le choc septique, sur le versant 

systémique, la contractilité myocardique et son adaptation à la post-charge 

ventriculaire gauche reste difficile à évaluer avec les moyens habituels.  

Les recherches présentées dans cette thèse sont basées sur le fait qu’un modèle 

mathématique de l’interaction ventriculo-artérielle peut fournir des informations 

utiles et plus adéquates que celles issues de l’approche traditionnelle qui ne tient pas 

compte du caractère dynamique et permanent de l’interaction ventriculo- artérielle et 

qui néglige le caractère pulsatile du système cardiovasculaire. Cependant, les 

paramètres nécessaires à l’utilisation de ce modèle sont difficilement accessibles au lit 

du malade. Dès lors, l’objectif de ce travail a été de fournir et de valider des 

alternatives plus simples et potentiellement accessibles en clinique pour appliquer ce 

modèle. Dans ce dernier chapitre de conclusion, nous revoyons les résultats les plus 

importants et les éléments qu’ils peuvent apporter dans l’évaluation et le traitement 

de la défaillance hémodynamique. 

12.1. Modélisation de l’interaction ventriculo-

artérielle 

Un modèle mathématique doit répondre à plusieurs critères pour être applicable en 

clinique. Parmi tous ces critères, le modèle doit être aussi simple que possible, ses 

paramètres doivent être identifiables et interprétables aisément. De nombreux 

modèles ont été développés, mais le modèle qui représente le meilleur équilibre entre 

simplicité et adéquation des résultats est celui du couplage ventriculo-artériel, basé 

sur la notion d’élastance. Ce modèle, appliqué en clinique, est l’outil idéal pour 

étudier la capacité du cœur à générer un débit et l’interaction entre la contractilité 

myocardique et la post-charge. 
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Nous avons montré dans le chapitre 2 que l’indice de référence pour évaluer la 

contractilité myocardique est l’élastance télésystolique ventriculaire gauche (Ees), car 

cet indice est déterminé à charge variable et donc indépendamment des conditions 

de charge. Au chapitre 3, nous avons vu que la charge réelle imposée par la 

circulation pulmonaire au ventricule droit ou la circulation systémique au ventricule 

gauche, est précisément déterminée par le spectre d’impédance aortique ou 

pulmonaire. Celui-ci ne peut être évalué que dans le domaine fréquentiel en raison 

du caractère pulsatile des ondes de pression et de débit. Le modèle Windkessel 

permet de passer, via l’analogie hydro-électrique, du domaine fréquentiel au 

domaine temporel et d’en déduire l’élastance artérielle, Ea. Dans les chapitres 4 et 5, 

nous avons introduit le modèle de couplage ventriculo-artériel, basé sur le rapport 

des élastances ventriculaires et artérielles. Ce rapport est en relation avec le transfert 

d’énergie du ventricule au réseau vasculaire. Nous avons montré, dans des travaux 

antérieurs, réalisés sur des modèles expérimentaux, que le ventricule droit et la 

circulation pulmonaire sont découplés dans les phases aiguës du choc septique et de 

l’embolie pulmonaire35,37-39,95,96. Sur le versant systémique, l’ischémie myocardique 

peut également être à l’origine d’un découplage ventriculo-artériel34. Le chapitre 6 

décrit la méthodologie utilisée pour reproduire des situations pathologiques sur 

modèle expérimental animal. Les outils utilisés pour l’application du concept de 

couplage ventriculo-artériel sont détaillés aux chapitres 7 et 8. Le chapitre 7 montre 

comment il est possible de reproduire des situations hémodynamiques sur des 

modèles hydrauliques. Au chapitre 8, nous avons décrit le modèle numérique 

permettant soit d’analyser le couplage ventriculo-artériel in vivo, soit de réaliser des 

simulations numériques de situations pathologiques. Nous avons ainsi utilisé ce 

modèle de simulation numérique pour évaluer l’effet de la modification de certains 

paramètres obtenus in vivo sur les indices d’élastance et de couplage suivant des 

scénarios divers (chapitre 11). Cette simulation numérique a mis en évidence que la 

sévérité d’une insuffisance aortique influence directement l’élastance artérielle et le 

degré de couplage ventriculo-artériel. 

12.2. Application clinique 

Les indices d’élastance (artérielle et ventriculaire), et donc l’application du concept 

de couplage, requièrent des mesures peu réalisables en clinique en raison de leur 

caractère invasif ou de la nécessité de modifications significatives de la pré-charge. 
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Dans les chapitres 9 et 10, nous avons mis en évidence que ces indices peuvent aussi 

être déduits de mesures plus simplement accessibles en pratique et sans 

manipulations potentiellement génératrices d’instabilité, à condition de respecter des 

conditions précises.  

La détermination de l’élastance artérielle nécessite la connaissance des signaux de 

pression et de débit instantanés (pulmonaires ou aortiques) difficilement 

accessibles61. Sur le versant systémique, Kelly et al.26 ont montré que le simple 

rapport de la pression télésystolique ventriculaire gauche au volume éjecté est 

équivalent à l’élastance artérielle déduite du spectre d’impédance. De la même 

manière, nous avons montré dans le chapitre 9 que ce rapport est également valable 

pour la circulation pulmonaire, à condition de tenir compte de la pression d’aval 

(c’est-à-dire la pression dans l’oreillette gauche). Nous avons vérifié cette équivalence 

dans le choc septique et dans l’embolie pulmonaire97.  

La détermination de l’élastance ventriculaire est difficile car elle nécessite, en plus de 

la connaissance des signaux de pressions et volumes ventriculaires instantanés, de 

recourir à des manipulations significatives de pré-charge irréalisables chez les 

patients instables. L’extrapolation d’un battement à un cycle non éjectant est une 

solution élégante qui permet de s’affranchir de cette contrainte de variation de pré-

charge, mais elle requiert aussi la connaissance de la pression ventriculaire 

instantanée sur l’ensemble du cycle cardiaque et donc la présence d’un cathéter 

intraventriculaire15. De plus, sur le versant pulmonaire, bien que certains auteurs 

aient montré des résultats encourageants, nous n’avons pas retrouvé d’équivalence 

entre cette méthode et la méthode de référence mais uniquement une même 

tendance16,63,98. Nous avons montré au chapitre 10 que le maximum de la dérivée 

première de la pression artérielle fémorale invasive peut être utilisé comme indice de 

contractilité ventriculaire gauche à la place de Ees, si le remplissage vasculaire est 

adéquat. Nous avons vérifié cette équivalence dans le choc septique résultant de 

l’administration d’endotoxines et sous traitement par catécholamines. Cet indice est 

facilement accessible en pratique clinique puisque tout patient en choc est équipé 

d’un cathéter de mesure de la pression artérielle invasive.  
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12.3. Conclusion 

L’utilisation du modèle hémodynamique d’interaction ventriculo-artérielle au lit du 

malade, à la place des approches intuitives dépourvues de signification 

physiologique réelle, est un défi. La nécessité de recourir à des mesures hautement 

invasives et à des variations de pré-charge reste une contrainte difficile chez des 

patients instables. Les recherches présentées dans cette thèse montrent que les 

indices nécessaires à l’application du modèle peuvent aussi être obtenus à partir de 

mesures ou de signaux utilisés usuellement en soins intensifs à condition de 

respecter des conditions précises. 
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