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Abréviations utilisées
PA pression artérielle

CA compliance artérielle

URP unité de résistance périphérique
VES volume d'éjection systolique
PAM pression artérielle moyenne
ECG électrocardiogramme
CAD convertisseur analogique digital

PAS pression artérielle systolique
PAD pression artérielle diastolique

OMS Organisation Mondiale de la Santé

ITV intégrale temps vitesse
FC fréquence cardiaque
Wc= travail cardiaque
NIUS 02 Non Invasily Ultra-Sonography
Cexp Compliance expérimentale
Ci compliance à la pression initiale
Cl, f3 coefficients de dérive de la compliance
VAR_R ( ) résistance variable
VAR_L ( ) inductance variable
VAR_C ( ) compliance variable

C(PAM) coefficient multiplicatif de la compliance à la pression moyenne
CSD compliance systolo diastolique
Rs = résistance en série
Rp = résistilllce périphérique
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Introduction

1. Historique.

Selon William Harvey [1] qui fut le premier à prouver le mouvement circulaire du
sang en 1628 le coeur a pour fonction essentielle d'assurer la petite circulation (ven
tricule droit-oreillette gauche) et la grande circulation (ventricule gauche-oreillette
droite). Dans la suite de notre étude nous nous intéresserons à la grande circulation
en général et à l'étape ventricule gauche-aorte-système artériel en particulier.

Les premières mesures de la pression artérielle datent de 1733 par Stephen Hales
[2] et celle de débit cardiaque de 1870 après les écrits de Fick [3]. Aujourd'hui les
moyens de mesure de ces deux grandeurs sont nettement plus précis par l'utilisa
tion de microcapteurs. Ils tendent à être de plus en plus non invasifs tant pour la
mesure de pression artérielle par tonométrie que pour la mesure du débit cardiaque
par échocardiographie.

C'est parce que le système circulatoire peut être schématiquement comparé à une
pompe à débit discontinu (systole et diastole) et à un réseau artériel à paroi élastique
que de nombreux modèles ont été proposés.

Un des premiers modèles fut le modèle mathématique de Taylor [4] qui consistait
à imbriquer différents tubes les uns dans les autres et à observer la pression et le flux.

Le plus connu de ces modèles est celui de Windkessel; il consiste à comparer le
système cardio-vasculaire à deux réservoirs. Par analogie électrique il est symbol
isé par Ulle capacité (élasticité des artères) et une résistance (force de frottements).
Plus tard d'autres modèles tels que le "Westkessel" qui consiste à mettre une petite
résistance jouant le rôle d'impédance cardiaque en série avec le Windkessel furent
testés. Les modèles suivants commencèrent à s'intéresser à l'inertie du sang, c'est
ainsi qu'en plus d'une résistance représentant l'impédance cardiaque on introduisit
une inductance traduction électrique de l'inertie du sang. La plupart de ces modèles
représentait le système cardio-vasculaire par un seul segment ce qui n'est pas adapté
vu qu'il existe un nombre important d'artères de propriétés différentes dans un réseau
distribué.

Afin de prendre en compte les propriétés intrinsèques de chaque artère (diamètre,
résistance, inductance, et compliance) les modèles plus élaborés tels que ceux de
Westerhof et Noordergraaf [5] (121 segments artériels) de De Pater [6] (25 segments)
et de Wesseling et al [7] (28 segments) sont utilisés.

2. Aperçu sur le système cardio-vasculaire.

Le ventricule gauche est considéré comme une pompe à pression élevée et à débit
discontinu. Les mouvements automatiques du muscle cardiaque assurent l'éjection
dans l'aorte d'un certain volume de sang (volume d'éjection ventriculaire normal
entre 70 et 110 ml). Un cycle cardiaque est constitué d'une période de remplissage
(éloignement des parois: augmentation du volume de l'aorte) qui est la diastole, et
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une période de contraction (rapprochement des parois) la systole. A débit discontinu,
la pression varie entre 0 et 5 mm Hg pendant la diastole et 80 à 130 mm Hg pendant
la systole. On admet une durée moyenne du cycle de 800 millisecondes (fréquence
cardiaque de 75 pulsations par minute) la systole ventriculaire occupant les 2/5 de la

durée du cycle.
L'éjection dans l'aorte débute lorsque la pression dans le ventricule dépasse la

pression dans l'aorte et ouvre les valves sigmoïdes aortiques.
Après un maximum de la pression artérielle (PA) de l'ordre de 120 à 130 mm Hg

qui est nommé PA systolique, la pression diminue. A la fin de l'éjection ventriculaire
gauche, pour une PA critique de l'ordre de 90 à 100 mm Hg les sigmoïdes se referment;
c'est la fin de la systole et le début de la diastole.

Pendant la diastole dans le ventricule gauche la pression retourne brutalement à
oet dans l'aorte la PA diminue progressivement jusqu'au battement suivant.

Nous nous intéressons à la description dans le temps par des modèles électriques
des grandeurs hémodynamiques telles que la pression, le débit cardiaque, la déforma
tion des parois artérielles, la vitesse d'écoulement ...

3. Objectifs médicaux.

Les maladies cardio-vasculaires sont les principales causes de morbidité et de
mortalité dans le monde, leur fréquence dépasse celle du cancer et des maladies in
fectieuses. Une grande partie du budget réservée à la santé y est consacrée.

En effet il s'agit d'un ensemble de maladies où l'artère est au centre des préoc
cupations des chercheurs et des médecins. On peut schématiser les axes de recherche
sur les artères soit sous:

- l'angle de la recherche fondamentale biologie, génétique par exemple,

- l'angle de l'imagerie qui cherche à mesurer précocement les lésions,

- l'angle de l'hémodynamique qui est notre préoccupation.

Cette étude est ménée en collaboration étroite avec l'équipe du CHU de Grenoble
dirigée par le Professeur Jean-Michel MALLION, avec comme interlocuteur principal
le Docteur Jean-Philippe SICHÉ qui nous apporté toute son expertise.

L'objectif de notre sujet est d'analyser les mécanismes hémodynamiques qui
conduisent aux lésions artérielles. Deux axes sont habituellement explorés: analyse
structurale et fonctionnelle de leur paroi (étude des épaisseurs et des variations de
diamètre), l'analyse du rôle de la pression artérielle sur les lésions artérielles.

Ces axes de recherche sont importants par leur application évidente tant en
diagnostic qu'en thérapeutique restitution de l'élasticité de l'artère, diminution de
la pression artérielle.

Ce sujet se situe dans une problématique de mesure de pression artérielle et de
compréhension des phénomènes qui modifient la pression artérielle le long de l'arbre
artériel du coeur vers les périphéries. L'utilisation de différents modèles pour décrire
l'hémodynamique artérielle est en effet fondamentale pour donner alL'{ médecins des

5



indicateurs à suivre pour le diagnostic ou la thérapeutique de certaines maladies en
analysant par exemple les index tirés de la forme des ondes de pression.

Dans cette optique nous cherchons à comprendre les modèles existants et pro
poser du fait du développement de nouvelles méthodes du traitement du signal et
de simulation un nouveau modèle plus proche de la réalité et des caractéristiques
mécaniques des biomatériaux (relation non-linéaire compliance-pression).

Nous avons pour cela bénéficié des logiciels de simulation électrique (disponibles
à l'Institut des Sciences Nucléaires) qui nous ont permis de comprendre et d'analyser
les phénomènes hémodynamiques et des structures médicales au Centre Hospitalier
Universitaire de Grenoble qui ont mis à notre disposition des appareils de mesure de
débit, de pression artérielle, de compliance.

Notre analyse a permis en se focalisant sur un segment artériel accessible aux
mesures non invasives: le segment artériel radial de confirmer la nécessité d'utiliser
des modèles non linéaires d'une part, et d'autre part d'utiliser un réseau artériel
complexe.

Dans le chapitre 1 nous faisons un rappel des bases physiques gouvernant l'é
coulement sanguin dans les artères, ce qui va fonder l'analogie électrique utilisée par
la suite.

Puis dans le chapitre 2 nous présentons les données expérimentales auxquelles
nous avons accès avec une limitation importante en ce qui concerne le faible nombre
de patients pour lesquels nous avons un ensemble complet de données.

Le chapitre 3 donne une réprésentation des différents modèles électriques simulant
la circulation sanguine en detaillant celui que nous allons utiliser et qui compte 121
segments.

La quatrième partie décrit les résultats de la simulation et sa comparaison avec
les résultats expérimentaux et l'importance de traiter correctement la compliance
artérielle (CA).

Nous avons également réalisé un prototype de circuits artériels dans un but péd
agogique en concevant un circuit artériel où on peut à volonté modifier les paramètres
sensés représenter le rôle de l'âge ou de certaines pathologies sur le système cardio
vasculaire. Il nous a été possible de visualiser sur un oscilloscope les conséquences sur
la forme de l'onde de pression.

Pour terminer nous discutons les apports de ce travail pour améliorer notre com
préhension de l'hémodynamique.
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1.1

Chapitre 1

BASES PHYSIQUES DU MODÈLE

L'écoulement d'un fluide à travers un conduit est régi par un certain nombre
de relations et d'équations qui satisfont aux lois de mécanique des fluides. Dans ce
chapitre nous parlerons surtout des relations pression flux, de la nature du flux, et
des conditions d'application des équations de Poiseuille [8] aux fluides d'une manière
générale et au sang en particulier.

A. Equations de Poiseuille.

1. Généralités.

Les premiers travaux étudiant l'écoulement d'un fluide newtonien dans un tube
cylindrique furent réalisées par Girard en 1813 [9]; il s'agissait d'étudier la relation
liant le flux à la différence de pression dans des conduits de cuivre de 2 à 3 mm de
diamètre. Il obtint la relation.

Q = KD3(H - P2)

l

où Q est le flux, K une constante, D le diamètre intérieur, Pl - P2 la différence
de pression à travers le tube de longueur l. Il observa que le flux est proportionnel à
la puissance cubique du diamètre intérieur.

Dix ans après Navier (1785-1836) [la] étudia théoriquement les équations gou
vernant le flux dans les liquides visqueux et trouva le même résultat que Girard
c'est-à-dire Q '"'-i D3. Les études théoriques de Navier (1827) développées plus tard
par Poisson (1831) [11], ensuite par Stokes [12]; connues sous le nom d'équations de
Navier-Stokes ( paragraphe D.1) donnèrent le même résultat.

Les premières études expérimentales indiquant que le flux est probablement pro
portionnel à la puissance quatrième du diamètre furent réalisées par Hagen (1839)
[13]. Il utilisa des tubes ayant les mêmes dimensions que ceux utilisés par Girard
mais les résultats n'étaient pas les mêmes. Comme valeur de l'exposant il trouva 4,12
et supposa que la valeur réelle est 4,0. Poiseuille (1799-1869) avec des résultats plus
précis que ceu.x de Girard arrivent à la même conclusion.

Un des travaux les plus importants de Poiseuille fut l'introduction en 1828 du
manomètre à mercure (tube en U) pour la mesure de la pression artérielle en mmHg;
technique qui fut adoptée par plusieurs scientifiques. Le problème rencontré dans
l'application de cette technique de mesure fut que Poiseuille arriva à une conclusion
selon laqllelle "une molécule de sang se déplace avec la même pression à travers le
système artériel" (1828). Cette erreur était due au fait que le diamètre intérieur de
l'artère était trop grand ce qui fut également à l'origine des résultats incorrects de
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Navier et de Stokes. Pour parer à cette anomalie il utilisa des tuyaux très fins de
l'ordre de 0,03 à 0,14 mm de diamètre [14] et fit également une étude comparative
des flux mesnrés dans les mêmes tubes en utilisant de l'eau et du sang; il constata
que dans le cas du sang il y avait des anomalies dans l'écoulement ce qui le conduit
à introduire les propriétés visqueuses du sang et abouti à la relation.

1.2

1< est une constante dépendant de la température; il est à noter que Hagen et
Poiseuille étaient des médecins.

2. Ecoulement permanent d'un fluide dans un conduit rectiligne.

Considérons un écoulement permanent (champ de vitesses fonction des coordon
nées) d'un fluide visqueux incompressible (masse volumique constante) le long d'un
conduit cylindrique de rayon R. Délimitons dans le conduit un cylindre de rayon r
et de longueur dz infiniment petite figure 1.1.

dz

P(z) P(z+dz)

Figure 1.1: Element de fluide dans un conduit rectiligne.

Sa surface latérale est soumise dans le sens de l'écoulement à la force tangentielle
de frottement interne dF:

dV
dF = 2nT'ry-dz

dT
1.3

où 1] est une constante de proportionnalité appelée viscosité dynamique, dV la
. . dl' dTvanatIOn e a VItesse par rapport au rayon.

Sur ces bases s'exerce une différence de pression dirigée dans le sens de l'écoule
ment.

1.4

Etant donné que l'écoulement est permanent les deux forces sont égales.
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dV dP
27TT7]- = r-

dr dz
1.5

. dV. dP .
La vItesse V(r) et -d ne varIe pas avec z; par conséquent - est mdépendant

r dz
de z et égale à (Pl - P2)/l où Pl est la pression à l'entrée du conduit et P2 la pression
à la sortie, l la longueur du conduit on obtient.

dV
dT

1.6

En intégrant cette équation on obtient l'expression de la vitesse:

1.7

elle est maximale sur l'axe du conduit où sa valeur est

1.8

Le schéma 1.2 représente la forme de la vitesse pour un écoulement permanent
et laminaire; un tel écoulement est dit écoulement de Hagen-Poiseuille.

V axiale,
---------~._-_.__._------~_._-_.-

1.0 -+--=,......--------------------T
c::
o
>0
ro
a:
± 0y

Paroi artérielle

Vitesse Jo

Figure 1.2: Profil de la vitesse d'un flux laminaire.

3. Formule de Poiseuille.

Les lois de Poiseuille qui sont valables uniquement pour les flux laminaires peu
vent être établies par une méthode d'analyse dimensionnelle dans les conduits cylin
driques. Pour appliquer la théorie des dimensions définissons les grandeurs physiques
qui doivent être reliées entre elles par une relation fonctionnelle. Dans un écoulement
laminaire permanent les grandeurs physiques qui interviennent sont: la différence de
pression Pl - P2 = M L- I T- 2 la longueur l = L du conduit que nous mettons sous
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la combinaison suivante Pl - P2 = 1'.1L-2T-2; le débit-masse Q = MT- l et la masse
1

volumique p = 1'.1L -3que nous mettons sous la forme Q ; la viscosité dynamique
p

r; = NIL -1T- l et la surface S = L2 du conduit. Finalement nous disposons de quatre

grandeurs:

Q H -P2p' l,77,S

La seule combinaison indépendante sans dimension les reliant est

1.9

où K est une constante ce qui nous permet de calculer Q

1.10

La valeur de K appelée constante de Poiseuille [14] dépend de la forme de la
section droite; elle est généralement déterminée par l'expérience.

Le débit-masse de fluide est proportionnel à différence de pression Pl - P2 , à la
quatrième puissance du rayon du conduit et inversement proportionnel à la longueur
et au coefficient de viscosité du fluide. Cette corrélation fut indépendamment établie
par Hagen en 1839 et par Poiseuille en 1840. Le premier étudia l'écoulement de l'eau
dans les conduits et le second l'écoulement des liquides dans les tubes capillaires; ils
arrivèrent à la relation 1.10 qui porta le nom de formule générale de Hagen-Poiseuille;
elle permet de déterminer expérimentalement la viscosité.

B. Conditions d'applicabilité des équations de Poiseuille au
fiuide sanguin.

Pour appliquer les équations de Poiseuille en hydrodynamique certaines condi
tions sont nécessaires.

1. Homogénéité et isotropie du fluide.

Le sang est formé de particules en suspension; il a été prouvé que dans les artères
pour lesquelles le diamètre est largement plus grand que le diamètre des globules
rouges il se comporte comme un fluide newtonien (viscosité constante); tandis que
celles ayant un diamètre inférieur à 0,5 mm on observe des changements apparents de
viscosité (paragraphe C.1). D'une manière générale nous admettrons que nous avons

10



affaire à un liquide homogène isotrope avec une viscosité indépendante du gradient
de vitesse.

2. Nature de l'écoulement du flux.

Qualitativement l'écoulement est laminaire lorsque le flux en tout point se déplace
parallèlement à l'axe du conduit; quantitativement on calcule le nombre de Reynolds
[15] Re qui permet de savoir si l'écoulement est laminaire ou non.

fi
Re = 2-R

V
1.11

fi vitesse moyenne d'écoulement, R rayon du conduit, v = 77/P la viscosité ciné
matique, p masse volumique du fluide; en prenant dans le cas du sang les valeurs
moyennes suivantes

fi = 10 mis
R= 1 cm
77 = 0,03 poise (lpoise=ldyn-s/cm2= 0,lN-s/m2

)

p =1,05x 103kg/m3

On obtient Re = 2100
Lorsque Re< 2200 l'écoulement est laminaire, turbulent pour Re > 2200.
Au-dessus du seuil critique de flux (Re >2200) dans les grosses artères cette

condition n'est plus valable, l'écoulement devient turbulent; d'une manière générale
nous admettrons qu'il est laminaire.

La vitesse du flux doit être constante; cependant dans certains tubes à gros rayon
(grosses artères) il apparaît un gradient de pression communiquant partiellement une
énergie cinétique au fluide; dans ce cas les équations de Poiseuille ne peuvent être
appliquées Brecher [16].

3. Longueur et rigidité du tube.

En admettant que le fluide se déplace d'un point A à un point B du tube une cer
taine distance est nécessaire pour que le flux soit stable (profil de vitesse parabolique);
c'est la "longueur caractéristique" ce n'est qu'au delà que les équations sont applica
bles; c'est-à-dire que le conduit doit être long comparé à la portion de segment étudié.
La rigidité est aussi un facteur important; le rayon de l'artère ne doit pas varier en
fonction de la pression interne; l'ensemble artère-fluide sanguin est incompressible.

C. Propriétés du fluide sanguin.

La nction de viscosité au sein d'un fluide s'explique par le fait qu'au sein du fluide
il existe un certain nombre de couches qui ont tendance à se déplacer rapidement et
d'autres moins. Les couches les plus rapides entraînent les plus lentes, qui elles aussi
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ont tendance à freiner les premières; il s'ensuit des frottements entre les deux qui
définissent l'état visqueux du fluide.

1. Fluide newtonien.

Considérons l'écoulement d'un fluide visqueux entre deux plaques de grande éten
due parallèles et séparées par une distance d. Supposons qu'une des plaques soit fixe
et l'autre mobile animée d'une vitesse Ua; ce type d'écoulement est appelé écoulement
de Couette [17]. Soit u(y) la vitesse d'écoulement du fluide figure 1.3.

ct

, y
•

~~
./

./ u (y)
.7

./
/

~/
~/

~7
Z, u,,- tr' ~

Figure 1.3: Ecoulement de Couette.

La contrainte de cisaillement (force tangentielle par unité de surface) est selon la
loi de Newton [18].

au(y)
(J yz = 77---ay 1.12

au(y) d'" dl't t '---ay = envee e a VI esse par rappor a y.

Le coefficient TJ est la viscosité dynamique du fluide; elle représente une propriété
interne du fluide; dépend principalement de la température et dans une faible mesure
de la pression.

Le fluide sera dit newtonien si la viscosité TJ est constante; c'est le cas de l'eau et
du sang dans la majorité des artères, dans la suite de notre étude nous prendrons la
viscosité dynamique du sang constante et égale à 3x 10-2 poise; lorsque la viscosité
varie le fluide est non-newtonien.

Il existe également des fluides qui peuvent supporter une contrainte (Jo avant de
commencer à couler ils sont dénommés fluides de Bingham [19] pour un tel fluide on
a
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ou(y)
a yz = a o + 77-ay
ou(y) 0'-->

oy

1.13

1.14

La figure 1.4 représente les différentes formes de fluide.

A est un fluide newtonien, B fluide non-newtonien, C fluide de Bingham,

B

A

J.L(y)11-- ---+

J.y

Figure 1. 4: Contrainte en fonction du gradient de vitesse.

2. Influence du changement de la dimension du conduit.

Considérons un conduit qui se bifurque pour donner naissance à plusieurs autres;
ils sont plus petits en dimension au tube principal, la somme totale de leur section
efficace croît lorsque les différentes branches deviennent de plus en plus nombreuses.
Il est intéressant de voir comment le changement de dimension peut affecter le débit,
le nombre de Reynolds et le gradient de pression.

Supposons Al la section efficace du conduit principal qui se divise en n branches
d'égale section efficace A2 figure 1.5.
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v,-

a,

Figure 1.5: Jonction de deux tubes d'égale section.

Admettons ûH la différence de pression dans le conduit principal, ÛP2 celle
dans les deux branches; QI et Q2 les flux, avec RI et R2 les rayons; "Ç'1 et 1/2 les
vitesses moyennes respectives du flux.

Nous pouvons écrire QI = nQ2 en tenant compte des vitesses cette relation peut
s'écrire:

ou 1.15a

1.15b

d = une constante.
La vitesse dans le conduit principal est plus grande que celle dans les branches

d'un facteur d; le nombre de Reynolds dans les branches est plus petit, flux davantage
laminaire c'est-à-dire que les lois de Poiseuille restent valables.

En tenant compte des lois de Poiseuille nous pouvons comparer les variations de
pression dans l'artère principale avec celle dans les deux branches.

. 2/ ') / ûP1 d
2

pUlsque R2 Rï = d 17 alors -- = -
ûg 17

nR~

Rf
1.16a

1.16b

Pour un flux laminaire ÛP1 = ûP2 c'est-à-dire d = /17, la pression serait plus
grande dans les branches que dans l'artère principale si d < /17 (ûH < ÛP2 ) dans
les artères d est de l'ordre de 1,26 < /2.

Dans le cas du système artériel la pression artérielle est plus grande à la périphérie
qu'au centre.
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3. Mesure de la résistance périphérique.

L'application de la formule de Poiseuille nécessite la connaissance des dimensions
de l'artère ce qui n'est toujours pas le cas lorsqu'on considère le système artériel en
entier ou une région donnée de celui-ci; elle peut être écrite sous forme simplifiée de
la manière suivante:

1.17

Rp la résistance périphérique

Comme la résistance périphérique est proportionnelle à la différence de pression il
apparait que la résistance des artères de périphérie constitue la plus grande proportion
Zweifach et Lipowsky [20]; en général la différence de pression à ce niveau est de l'ordre
de 100 mmHg. La figure 1.6 représente les variations de la résistance périphérique en
fonction du rayon des artères (loi de Poiseuille).

90 R, (dyne-siem')

o+----..----...-.·...,.·.-.•....::.......::....::.::...::..::...~.. :.:..:...'-"...=...=.. _ ........ --_.....--:,T(cm)
0.2 0,4 0.6 0.8 1.2 1.4 1.6

Figure 1.6: Résistance périphérique en fonction du diamètre.

Connaissant le VES et la pression moyenne elle se calcule par la relation suivante:

PAN!
Rp = VES 1.18

P AM pression artérielle moyenne.

ilES valume d'éjection systolique.

Dans le domaine médical la résistance périphérique s'exprime en dyne-s/cm5 ;

souvent en unité de résistance périphérique (VRP).
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D. Analogie entre grandeurs hémodynamiques et électriques.

Il s'agit de trouver une correspondance entre grandeurs hémodynamiques et élec
triques.

1. Equations de Navier-Stokes en coordonnées cylindriques.

Nous considérons que les artères sont des tubes cylindriques, à ce effet les équa
tions de Navier-Stokes [21] en coordonnées cylindriques nous permettront d'établir les
équations de continuité, de quantité de mouvement du fluide sanguin; ceci nécessite
un certain nombre d'hypothèses: fluide newtonien, incompressible et irrotationnel;
écoulement laminaire et permanent.

2. Considérations sur la symétrie du système.

Considérons un tube cylindrique de longueur unité, et de rayon 1'0;

Figure 1.7: Element d'artère de longueur unité et de rayon ra.

La symétrie cylindrique nous permet d'écrire:

D
De = 0 1.19

Fluide irrotatiollnel c'est-à-dire que la composante orthoradiale est nulle ( pas de
composante suivantuo) ; les composantes du vecteur vitesse if sont fonction de z et
T.

1.19
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3. Équations régissant le mouvement du fluide.

a) Équation de continuité.

C'est une équation qui traduit la conservation de masse; pour cela considérons
une particule de fluide incompressible (sang dans notre cas de masse volumique p)
soumise à un écoulement stationnaire. Soit F = F(x, y, z, t) une grandeur physique
quelconque et r= f(x,y,z,t) la position de la particule, nous pouvons écrire:

oF oF oF oF
dF = -dt + -dx + -dy + -dz =}

ot dx oy az

dF = aF + '\JF dr = oF + iï.'\JF
dt ot dt at

1.21b

1.21a

- df
où la vitesse V = dt

Etant donné que nous suivons une particule du fluide l'équation 1.21b est appelée
dérivée particulaire en général elle est désignée par le symbole

D a 
- = - + (V.'\J)
Dt at

Dans notre cas elle s'écrit sous la forme

Dp = ap + p('\Jiï )
Dt at

1.22

1.23

- Ecoulement incompressible Dp = 0 c'est-à-dire que la densité est invariable le
Dt

long de la trajectoire on obtient

ap -- + p('\JV) = 0at
1.24

Puisque ~ est indépendante du temps alors on a finalement

1.25

Le fluide s'écoulant dans des tubes cylindriques la relation '\J'V
coordonnées cylindriques

17
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1.26

L'équation 1.26 est l'équation de continuité; le champ de vitesse d'un écoulement
incompressible est sans divergence.

b) Equation de quantité de mouvement.
Dans le cas d'un fluide incompressible de viscosité dynamique 1/ l'équation dif

férentielle de la quantité de mouvement est donnée par l'expression

D'V 2~
p- = -\7P+ pl + 1]\7 V

Dt
1.27

1 = tenseur de flux de quantité de mouvement (forces massiques).

P =pression

En coordonnées cylindriques (en admettant que le tenseur de flm:: de quantité de
mouvement soit nul) les équations suivant les cOlIlposantes longitudinale et radiale de

l · ", . l . 02Vz 02Vr '1' bl "a vItesse s ecnvent; en supposant es termes SUlvant z; oz2' OZ2 neg Igea es sene

de Taylor [22]

1.28a

1.28b

P = pression
t = temps

p = masse volumique
1] = viscosité dynamique

1] . "', .
v = - = VIscosIte cmematIque

p
Les solutions de ces équations sont périodiques, en prenant le fondamental la

pression P peut se mettre sous la forme exp [jw (t - z/ c)] (w fréquence cardiaque): c
est la vitesse complexe des ondes de pouls. Les équations deviennent

02V. 1 OV. jw jw
--~ + --~ - -V - --Por2 r or v Z - 1]C

02~ 10~ v~ jw 10P--+ -- - - - -11: --or2 r or r2 v r - 1] or

18
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On obtient des vitesses de forme périodique, nous admettrons dans la suite que
le flux sortant du coeur est également une fonction périodique de la fréquence w
constante.

4. Equations de la paroi artérielle.

Jager [23] explique le comportement statique de la paroi artérielle par une méth
ode dynamique en utilisant les équations de Navier-Stokes.

L'équation régissant la dynamique de la paroi s'écrit

d2 ~
U ( ) ~ /\~Po dt2 = Ào + Mo grad\lu + MoL.:;.U 1.30

où u représente un déplacement élémentaire des particules de la paroi;
Po masse volumique de la paroi (Po::::; p) Ào et Mo les constantes de Lamé.
En supposant que l'artère soit incompressible ((J = 0,5 coefficient de Poisson)

(Ào = (0); Mo = E/3, E module d'Young [24] on a \lu = O.

en posant Àodivu = -II (valeur finie) l'équation 1.30 s'écrit

P d
2uz = _ aIl + ~E(02uZ + ~ oUz + 02 uZ )

o dt2 oz 3 or2 r or oz2
1.31a

1.31b

Si les solutions sont de forme sinusoïdale les équations 1.31a et 1.31b deviennent

1.32a

1.32b

Les équations 1.32a et 1.32b sont celles qui traduisent le comportement d'une
particule au contact de la paroi.

5. Conditions aux limites.

a) Egalité de la vitesse du fluide et de déformation de la paroi à l'interface fluide
parOI:
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1.33a

1.33b

b)Continuité des contraintes entre le fluide et la paroi r = ra·

8\~ 2 OUr
-p+ 27]- = -il + -E-

or 3 or

(
oVr oV,) _ E (OUr OU;: )7]-+- ---+-
oz or 3 oz or

1.34a

1.34b

c) La surface extérieure de la paroi est une surface libre; il n'y a pas de contraintes
radiales en r = ra + h (h épaisseur de la paroi)

2 OUr
- il + - E~ = 0 en r = ra + h

3 ur
1.35

d) la vitesse longitudinale du fluide est nulle à l'interface fluide/paroi.

1.36

6. Impédances longitudinale et transversale d'un segment d'artère.

Dans la suite nous représenterons un segment d'artère selon les différents modèles
par une impédance longitudinale (ensemble résistance et inductance) et une impé
dance transversale (capacité).

Elles sont définies par les expressions suivantes:

1.37a

Z~ = _P/oQ 1.37b
oz

où P est la pression, Z[ et Z: les impédances longitudinale et transversale respec-
tivement; Q le flux.

La vitesse complexe est donnée par l'expression:

f!I
C = jwyi[

20
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La figure 1.8 représente le schéma général du modèle électrique d'un segment
d'artère.

z' 1

1

z' t

1

Figure 1.8: Représentation électrique d'un segment d'artère.

L'approche consiste à trouver les valeurs de la résistance, de l'inductance et de
la compliance; nous déterminons cette dernière à partir de la théorie de Womersley
[25].

Supposons que la pression soit indépendante de r et soit de la forme:

P(z) = Aexp [jw(t - ~)]

En faisant abstraction de la partie périodique on a:

[ ~ J
A JoUy-;;-r)

La vitesse Vz = - 1 - f#V
pc JW

JoU -ro)
v

Eh (2ro + h)
La vitesse complexe est c2 = - ( hF (1 - FlO(ow))

3p ro +

1.39

1.40

1.41

1.42

où 1.43

A est une constante, Jo, J1 les fonctions de Bessel [26] d'ordre 0 et 1 de l'argument
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complexe j~1'o; O:w un paramètre adimensionnel défini par [25].

1.44

Le flux sanguin qui s'écoule à travers l'artère est:

L'impédance longitudinale par unité de longueur est alors:

, â?/Q jwp ( F ( ))-1Zl = - ~ = --2 1 - 10 O:w
uZ 7r1'o

A partir de l'équation 1.38 nous calculons Z;.

( )

2
Z' = ~ Z' = ~ Eh 21'0 + h

t jw l j w37r1'6(1'o+hF

1.45

1.46

1.47

En admettant que l'impédance transversale (en dehors de tout amortissement)
soit représentée par une capacité pure C' (capacité par unité de longueur) d'impédance

1
Zef = -.-- on obtient en égalisant les expressions de Zef et Z; la valeur de C'.

JC'w

C' = 37r1'6 (1'0 + h)2
Eh (21'0 + h)

1.48

Pour calculer les valeurs de la résistance et de l'inductance nous utilisons les
équations linéarisées [21].

7. Equations linéarisées de Navier-Stokes.

Considérons une certaine quantité de sang en mouvement dans un segment
d'artère de longueur l; elle est soumise à une force visqueuse et une force d'inertie en
désignant par rn sa masse; la loi de Newton [18] s'écrit:

"" dll 2 dv
~ F = Fvise + F(p) = m,- = 7r1' pl- 1.49

dt dt
L F somme des forces, p masse volumique du sang et v la vitesse;

22



en remplaçant Fvisc et F(p) par leurs valeurs on obtient:

La vitesse
Q dv 1 dQ

v = - => - = -- 1.51
1fr2 dt 1fr2 dt

dv
en substituant dt par sa valeur l'équation 1.50 devient:

~ dQ + 8TJlQ = Pl - P
2

1.52
1fr2 dt 1fr4

pl
Posons -2 = L

1fr
1.53

L et R représentent l'inertie et la résistance hydraulique de l'artère.

On obtient finalement.

dQ
L- + RQ = Pl - P2

dt
1.54

1.54 est une équation différentielle du premier ordre à deux inconnues Pl - P'2 <'1

Q.
Il faut une deuxième équation pour trouver une solution; pour cela introdui~( lll~

la constante d'élasticité liant le volume V de l'artère à la pression P.

1 dV

E dP2
dV
dt = Q quantité de sang écoulé par unité de temps;

1.55

1.56

1
La grandeur C = E (E = constante d'élasticité) qui traduit l'élasticité de l'artère

est appelée compliance artérielle.
L'équation 1.53 devient

LC
d2

P2 + RC
dP2 + P2 = Pl

dt dt

23
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La solution est une exponentielle modulée par un sinus.
Admettons que la pression et le débit soient fonction du temps t ct de l'espace z

et considérons un segment d'artère de longueur égale à l'unité.

"1 S) -~. Q(z)

\ J

P(z)

1+- dz ....

P(z+dz)

Q(z+dz)

Figure 1.9: Cellule artérielle de longueur unité et de surface B.

La différence de pression entre z et z + dz est:

oQ
P(z) - P(z + dz) = L'dz7it + R'dzQ ~

_ oP = L,oQ + R'Q 9oz ot 1.5

1.58

1.60

où L'et R' sont l'inductance et la résistance par unité de longueur;

La différence de débit entre z et z + dz peut se mettre sous la forme:

dV (dB) (dB) (OP)Q(z) - Q(z + dz) = dt = dt dz = dP 7it dz ~

Q(z) - [Q(Z) + (~;)dZ] = (:;) ('::) dz =?

- ~; = (:~) ~~

dB .
où dP' dénvée de la surface par rapport à la pression. En définissant la compli-

t , . Il . '1· C' dBance ar ,ene e par umte ongueur par = dP nous pouvons écrire

1.61
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Les équations 1.59 et 1.61 gouvernent la dynamique du fluide sanguin en coor
données cartésiennes.

Le circuit électrique équivalent à cette portion d'artère se résume en une impé
dance longitudinale (ensemble forces visqueuse et d'inertie) et une impédance transver
sale (compliance).

• 1 RI LI
UUl.J (([) le

l
VIVa

l
Figure 1.10: Circuit électrique équivalent à la cellule artérielle unité.

di
LI et RI sont montées en série; la ten..'>ion aux bornes de LI est L I - et aux

dt
bornes de la résistance Rli (loi d'Ohm) où i est le courant.

La différence de tension entre l'entrée et la sortie est:

C'est la même tension qui traverse la capacité (elle est en parallèle avec l'ensemble
LI, RI) le courant i qui la traverse est

1.63

En prenant les dérivées partielles des équations 1.62 et 1.63 en fonction de :: et
t nous pouvons écrire:

_ aV _ L' ai R'oz - lat + l
1.64

1.65

Les équations 1.64 et 1.65 sont celles des télégraphistes lorsqu'un câble est tra
versé par un courant i.

En conclusion nous faisons l'analogie suivante entre grandeurs électriques et hé
modynamiques:
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Hémodynamiques

1.59

1.61

Electriques

1.64

1.65

En comparant membre à membre les équations 1.59 et 1.64 d'une part; 1.61 et
1.65 d'autre part nous aboutissons à:

pression artérielle P rv tension V
débit cardiaque Q rv courant i

volume (= JQdt) rv charge (= Jidt)

Le tableau 1.1 résume l'équivalence entre les grandeurs hémodynamiques et élec
triques; ces grandeurs sont rapportées à l'unité de longueur.

Hémodynamique Electricité
Grandeur Symbole Unité S.I. Grandeur Symbole Unité
Abscisse :; m Abscisse z m
Temps t s Temps t s
Volume - m 3 Charge Q(z, t) C
Débit Qc(:;,t) m 3 /s Intensité i(z, t) A
Pression P(z, t) Pascal Pa Tension V(z, t) V
Grandeur Symbole Unité S.I. Grandeur Symbole Unité

Inertie fJ kg/m5 Inductance L' H/m
S

Résistance R' kg/m5 /s Résistance R' fl/m

Compliance
as

m 3 s2
/ kg Capacité C' F/mrlP

Tableau 1.1: Equivalence entre grandeurs hémodynamiques et électriques.

Le tableau 1.2 donne les expressions des grandeurs hémodynamiques rapportées
à l'unité de longuem d'artère. Pour les grandeurs qui varient durant l'onde systolique,
on prend une valeur moyenne. La compliance, conformément au modèle linéaire de
Westerhof et Noordergraaf [5] est indépendante de la pression.
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Grandeur Unité utilisée Expression
Caractéristiques de l'artère

Fréquence batte 1Hz :::::' 0, 0167mn 1 f
Rayon artère lm = 1O-3mm T =< T >
Surface section 1m2 = 106mm2

S = 7rT
2

Epaisseur lm = 103mm h=< h >
Module d'Young 1Njm2 = 7,50 x 1O-3mmHg E

Caractéristiques du sang
Viscosité IPa-s = 10poise = 1000ceniipoise TI
Masse volumique 1kgjm3 = 19j1 p
Flu.x 1m3 j s = 106mljs Q
Pression 1,013 x 105 Pa:::::' 760mmHg P

Grandeurs hémodynamiques

Inductance 1kgjm5 :::::, 1O-9gjmljmm2 fJ

~7rTl
Résistance 1kgjm5 j s :::::' 7,50 x 1O-12mmHgjml

7rS2

Compliance 1m3s2 jkg = 1,33 x 108mm2 jmmHg
37rT2 (a + 1)2

E(2a+1)

Tableau 1.2: Expressions des grandeurs hémodynamiques.
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Chapitre 2

DONNEES EXPERIMENTALES.

A. Principe général de détermination d'une grandeur phys
iologique.

1. Principe.

Les grandeurs physiologiques telles que l'électrocardiogramme, la pression artérielle,
le flux sanguin etc... varient en fonction du temps. Elles sont mesurées par des cap
teurs qui transforment les évènements physiologiques en signaux électriques qui sont
amplifiés, contrôlés, traités, stockés et analysés. Certaines informations peuvent être
obtenues par simple observation de la morphologie de la courbe; il est évident qu'on
peut dépasser ce stade pour chercher à quantifier les modifications observées. Le
développement des ordinateurs a décuplé les capacités d'analyse; nous donnons ici le
schéma général d'acquisition d'un évènement physiologique.

Oscillo

i
Pression Signal
Flux Capteur Ampli

f---+
Analogique

ECG Jauge Electrique Enregistre
Doppler ment

r-----------
CAD

i
Ordinateur

Figure 2.1: Schéma général d'acquisition d'un evènement physiologique.
La figure 2.2 donne un aperçu de l'architecture humaine et la localisation de

certaines artères.
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2. Mesure indirecte de la pression artérielle.

La métl.ode de référence est la mesure directe à l'interieur de l'artère par la
mise en place d'un capteur. Les limites évidentes (traumatisme artériel, risque in
fectieux, nombre limité d'intervention, et le problème mécanique lié à l'obstruction
du cathéter... ) font que cette technique est réservée aux situations de chirurgie et de
réanimation,

Dans la pratique courante on utilise la méthode non-invasive indirecte consistant
en une compression externe d'une artère accessible (le bras ou l'avant-bras) par une
poche extensible (brassard à tension). Cette méthode ne peut donc donner qu'une
information restreinte sur la PA car elle se limite à l'analyse de la PAS et de la PAD.

De nombreuses études ont cependant montré qu'il fallait tenir compte de la forme
de l'onde de pression pour le diagnostic de certaines maladies, raison pour laquelle on
a commencé à utiliser un capteur piézorésistif basé sur le principe de la tononométrie
Marey et al [27]. La haute résolution de ce capteur permet d'obtenir un tracé fidèle
de la forme de l'onde de pression; presque précis que celle mesurée par le procédé
intra-artérie1.

3. Enregistrement de la forme de l'onde de pression. Tonométrie.

La tonométrie a été appliquée pour la première fois pour la détermination dl'
l'onde de pression par Pressman et Neugard [28] en 1963. Très tôt elle se révé'!a
comme une méthode efficace de détermination de la pression artérielle; l'usage de la
sonde unique introduite par Huntly Millar [29] en 1973 fut étendu à plusieurs t.\'))(,:,
d'artère en plus les résultats étaient très précis.

Tonométrie d'aplanation

l Sonde•
i

Artère

j

Figure 2.3: Schéma d'aplanation tonométrique.
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Quand la surface du capteur s'aplatit sur l'artère toutes les composantes tan
gentielles de la pression engendrées par les moments magnétiques de la sonde sont
éliminées et le capteur se trouve à la pression de l'artère qu'il enregistre avec préci

SIon,

Dans les conditions optimales d'aplanation figure 2.3 l'onde de pression mesurée
non-invasivement est presque identique à celle enregistrée avec un micromanomètre
(intra-artériel); la figure 2.4 représente la pression artérielle en fonction du temps
enregistrée à l'aide d'un tonomètre et d'un capteur de grande précision Kelly 1986a

[30].

Tonomètre

Intra-artériel

Figure 2.4: Comparaison forme onde de PA radiale enregistrée avec un tonomètre ct

un micromanomètre [30].

4. Application aux artères périphériques.

L'aplanation tonométrique peut être appliquée à toute artère superficielle Sl\~

ceptible d'être comprimée contre un plan dur et qui remplit les conditions détail\('(·~

au paragraphe précedent. Les artères qui se prêtent le mielLx à cette pratique :-i()1l1

les artères radiale et carotidienne car en ces deux sites non seulement l'artère est i1(

cessible mais aussi elle repose sur un plan rigide qui permet la compression et facili\l'
l'aplanation.

5. Forme des ondes de pression.

Les formes des ondes de pression différent selon les sites artériels l'ampli! Il'['

est maximum à la périphérie: chez le sujet jeune l'amplitude de la PA au seglll"II'
radial est supérieur à celle du segment aortique de 40 à 50 mm Hg; cependallt •'Il
prémière approximation il est habituel de considerer que les ondes de pression radi;d.'
et brachiale sont similaires, de même que l'onde carotidienne est semblable à cel\,·
enregistrée dans l'aorte ascendante figure 2.5. Plusieurs auteurs [30] 1989b, Fujii [31]
Chen et al [32] ont d'ailleurs pris l'onde de pression à la carotide qui leur permettait
de prédire la forme de celle dans l'aorte ascendante car elles ont presque le même
niveau de pression à la diastole et à la systole, et mettent toutes deux en évidence
l'ouverture et la fermeture des valves.
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Figure 2.5: Comparaison des ondes enregistrées à l'aorte et à la carotide.

La pression artérielle au niveau de l'aorte ascendante est obtenue de façon invasive
tandis que celle enregitrée à la carotide est non-invasive.

6. Choix de l'artère radiale.

La détermination de la pression au niveau de la carotide n'est pas aussi précise
que celle au niveau radial pour diverses raisons: la première d'ordre technique est
dûe au fait que l'artère carotidienne se trouve en profondeur du cou, donc difficile
ment accessible latéralement; cela représente une difficulté essentielle pour obtenir de
bons enregistrements avec la plupart des individus, la deuxième est l'excitation par
les barorecepteurs dont l'application à la carotide conduit à des ralentissements du
rythme cardiaque conséquence d'une stimulation de ces derniers. C'est pour ces di
verses raison'> que nous avons pris l'artère radiale, elle est de plus facilement accessible
pour la mesure du diamètre en fonction de la pression qui nous a permis de calculer Ct

et (3 qui sont les coefficients de variation de la compliance en fonction de la pression
dans le modèle non-linéaire et que nous supposons valables pour les autres segments
du système artériel.

B. Techniques de mesures.

1. Matériel et méthode.

Les tests ont été effectués en analysant les données obtenues avec neuf volontaires
normotendus c'est-à-dire ayant une tension artérielle noramale (quatre filles et cinq
garçons) d'âge moyen 25 ± 3 ans; d'index en masse 22 ± 0, Skg/m2

. Aucun de ses
volontaires n'était soumis à un traitement de maladie du coeur.

2. Mesure de la pression artérielle à l'artère radiale.

Elle est mesurée selon la méthodologie OMS (Organisation Mondiale de la Santé),
par méthode ausculatoire à l'aide d'un manomètre à mercure. Le sujet étant au repos
depuis 10 mn en décubitus dorsal (couché sur le dos), nous réalisons trois mesures à
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2.1

1 mn d'intervalle; c'est la moyenne de ces trois qui est prise en compte par la suite.
La pression artérielle moyenne P AM est déterminée par la relation:

1
PAM = PAD+3(PAS - PAD)

où PAS est la pression artérielle systolique, PAD la preSSIOn artérielle dias

tolique.
Brièvement, le principe est une méthode non-invasive qui permet d'enregistrer de

manière simple l'onde de pression artérielle en différents sites où le pouls est accessible.
Un capteur de pression de petite taille par rapport à la surface d'aplanation est
appliqué sur l'artère radiale et vient aplatir sa paroi, supprimant ainsi les composantes
tangentielles de la pression. Le capteur est alors directement exposé à la pression qui
règne dans l'artère et peut l'enregistrer [33-36].

La forme de ronde de pression radiale est étudiée à l'aide d'un tonomètre d'a
planation Millar [29] (STP-3ü1, Millar Instruments) precalibré (lmmHg =lmV) par
un préamplificateur (Millar TCB-500) et couplé à l'enregistrement de la pression
artérielle digitale. Les ondes de pression sont enregistrées à 500 Hz par un logiciel
spécifique (développé pour le CHU par l'Institut des Sciences Nucléaires) après digi
talisation a l2 bits (PC Labcard, Advantech Co USA).

Les pressions systolique et diastolique sont mesurées au début de l'examen au
niveau de l'artère à l'aide d'un sphygmomanomètre à mercure et servent pour l'étalon
nage par la méthode des surfaces, en admettant que la pression artérielle moyenne
reste constante sur toute la longueur de l'arbre artériel [37-40]. Après sélection des
battements valides une onde de pression unique (cumul des battements) est analysée
de façon automatique par un autre logiciel devéloppé à l'Institut des Sciences Nu
cléaires.

3. Echocardiographie et mesure du débit cardiaque.

Une échographie cardiaque avec Doppler est réalisée pour chaque sujet à l'aide
d'un appareil d'échographie (Hewlett-Packard, Sonos 2500; Palo Alto, Californie,
USA) muni d'une sonde de fréquence 2,5 MHz; les sujets étant installés en décu
bitus latéral gauche. Tous les résultats sont enregistrés sur papier à 100 mm/s, avec
une trace d'électrocardiogramme en simultané.

La relation temps-vitesse du flux aortique est mesurée par Doppler pulSé, en in
cidence apicale (sommet) des cinq cavités au niveau de l'anneau aortique. Le faisceau
ultrasonore est orienté dans l'a..xe du flux sanguin et le volume d'échantillonnage est
plaCé de façon à n'enregistrer que le click de fermeture de la valve. L'ITV (intégrale
temps-vitesse) est alors obtenue par la planimétrie de la courbe enveloppe.

Pour la simulation quatre à cinq mesures sont moyennées pour chaque sujet on
obtient des pulses figure 2.5; le diamètre de l'anneau aortique est mesuré en systole,
sur une incidence parasternale (sur le sternum), au niveau de l'insertion des sigmoïdes.

33



Le débit cardiaque est obtenu en multipliant la surface S de l'anneau par le produit
ITV x FC ( FC fréquence cardiaque.

Q = ITV x FC x S 2.2

La figure 2.6 représente le champ des vitesses en fonction du temps.

V(cmJs 1
i

'"4 "f l1

,1 :,

,~À'h~~
1 1 • l , 1 1 l , 1 l , 1 1 1 1 1

t (ms)
1II

Figure 2.6: Champ de vitesse en fonction du temps.

C. Evaluation des paramètres.

1. Paramètres cardiaques.

Le tableau 2.1 récapitule les résultats expérimentaux; nous avons calculé pour
chaque patient la résistance d'entrée R en dyn-s cm-5 et la puissance cardiaque Wc
donnée par l'expression:

2.3

où Qc est le débit cardiaque
L'expression en milliwatts en fonction des données hémodynamiques VES en

ml/battement, PAM, PAS, PAD en mmHg, FC en battements/mn est donné par:

Wc = 2,20 X 10-3 x PAAl x VES x Fe
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Tableau 2.1: Resultats des mesures.

Patient PAS PAD PAM Fe VES(mljbatt) R Wc
1 120 80 93 61 86 1340 1073
2 125 72 90 72 78 1265 1112
3 130 82 98 81 80 1194 1397
4 120 60 80 55 115 998 1113
5 110 80 90 60 64,3 1842 764
6 120 65 83 85 75 1028 1164
7 122 70 87 57 66 1825 720
8 112 68 83 108 31,9 1902 629
9 125 60 82 91 65,45 1079 1074

,

La moyenne des puissances cardiaques pour nos patients normotendus qui ont
un âge compris entre 20 et 30 ans est 1005 mW, pour des adultes ayant la tranche
d'âge 40 :::;: âge:::;: 58 normotendus la moyenne est de 1469 mWet pour des personnes
hypertendlle:-i de la même tranche d'âge elle est de 2047 mW Nichols [41].

En conclusion plus les artères vieillissent plus le travail cardiaque augmente; et
davantage quand le patient est atteint d 'hypertension artérielle.

2. Modélisation électrique du volume d'éjection systolique.

Pour rendre compte de la forme de l'onde sortant du ventricule gauche nous avons
monté en parallèle deux générateurs d'intensité pulsés trapézoïdaux (représentant le
flux sanguin) caractérisés par les grandeurs suivantes: temps de montée, durée, temps
de descente, amplitude, temps de délai du pulse; et la période de battements du coeur.
A partir de la figure 2.6 nous obtenons pour le sujet n04 les grandeurs suivantes.

Premier générateur Deuxième générateur

h=O h=O
12 = -132, SOmA h = -289,50mA
T D = 0 T D = 30ms
TR = 30ms TR = 50ms
TF = 20ms TF = 100ms
PW = 300ms PW = 75ms
PER = 1, 18s PER = 1, 18s

Il = courant offset, 12 = amplitude du pulse, T D = temps de délai, T R = temps
de montée, TF = temps de descente, P~V = largeur du pulse, P ER = intervalle
de battements du coeur; le signe négatif du courant permet d'obtenir des pressions
artérielles dans le sens positif.

Nous simulons les deux générateurs (coeur) avec un logiciel de simulation élec-

35



trique le "Spice" c'est la première fois à notre connaissance que ce logiciel soit utilisé
à cette fin.

t(s)

Q(mlls)
330-,-----=---------.--------,

280
230
180
130
80
30 +---.....I..--+--4;;r_........+----'---+------'I.7- +_-20 --'---- ----J

18,5 19 19,5 20 20,5

Figure 2.7: Flux simulé en fonction du temps.

3. Paramètres de l'artère radiale.

Calcul de la vitesse d'onde de pouls. Le tableau 2.2 donne les valeurs expéri
mentales de l'artère radiale: d (diamètre interne de l'artère), Ep module de Peterson
[421, h (épaisseur de la paroi). Elle est calculée à partir de la formule de Moens
Korteweg [43] permettant d'obtenir la vitesse en fonction des caractéristiques du
conduit et du fluide.

2.5

p = masse volumique du fluide, r = rayon du tube.
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Patient d(lO-::Sm) Ep (10b mmHg) h(10 -3 m) V(m/s)
1 2,612 0,209 0,380 18,68

2 2,523 0,456 0,179 21,08
3 2,407 0,424 0,254 23,74

1

4 2,517 0,200 0,259 16,08
5 2,125 0,414 0,230 23,64
6 3,065 0,220 0,263 15,73
7 2,322 0,185 0,256 15,71
8 1,696 0,257 0,179 18,53
9 2,789 0,378 0,172 22,58
10 2,612 0,209 0,380 18,68
11 1,792 0,187 0,273 16,90
12 1,795 0,0735 0,299 11,23
13 2,356 0,173 0,46 15,14

Tableau 2.2: Vitesse expérimentale

Evaluation de la compliance artérielle. La compliance artérielle est mesurée au
niveau de l'artère radiale dans un domaine de pression compris entre la diastole et la
systole; les mesures sont réalisées lorsque le sujet est au repos couché sur le dos.

Le dispositif ultrasonore utilisé est le NIDS 02, qui sert à mesurer le diamètre et
l'épaisseur de l'artère radiale ce genre de méthode de mesure a été dejà utilisée par
Girerd [44].

Principe du NIDS 02. Des impulsions ultrasonores sont générées et détectées
à l'aide d'un transducteur piézoélectrique. A l'interface de deux tissus, l'énergie
ultrasonore est partiellement réfléchie. Celle-ci est utilisée comme indication de la
position de l'interface x par rapport au transducteur grâce à la mesure du temps de
vol t x séparant l'émission de la réception ainsi qu'à la connaissance de la vitesse de
propagation vp ' La mesure de la position des parois antérieures et postérieures d'une
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artère permet d'en déduire son diamètre et l'épaisseur de ses parois.

transducteur
piézoélectrique

distance focale

interfaces
abc d

20d = t e1Jp

20b = t b1Jp

Le diamètre intérieur est la différence:

Figure 2.8: Schéma de principe du NIUS 02.

1Jpod - ob = (te - tb)
2

V
L'épaisseur entre l'interface a et b est: el = (t b - ta) ;

L'épaisseur entre c et d est: e2 = (td - te) 7;

Acquisition. Le sujet étant dans la position précedemment décrite une sonde de 10
MHz est placée au-dessus de l'artère radiale 2 à 4 cm avant le poignet et orientée per
pendiculairement à l'axe longitudinal de l'artère en utilisant le signal Doppler comme
guide. Un signal radiofréquence est observé sur un écran d'ordinateur qui représente
l'interface entre l'artère et le capteur. Pour mesurer le diamètre moyen et l'épaisseur
de la paroi quatre sondes électroniques sont utilisées [44,45]. Les paramètres artériels
sont échantillonnés à une fréquence de 250 Hz.

La corrélation diamètre de l'artère-pression artérielle est réalisée par un capteur
à 50 Hz (Finaprès 2300 TM, Ohmeda BOe Inc.) placé en position ipsilaterale (du
même côté) au doigt le tracé du daimètre en fonction de la pression est obtenue
en faisant la moyenne des différents tracés donnés par le capteur; la compliance est
calculée selon la méthode de Langewouters [46].

Pour prendre en compte les variations physiologiques dues au changement de
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pression ou à la propriété de l'artère, nous faisons pour chaque sujet la moyenne de
battement à battement de 45 à 70 secondes pendant une durée de 10 à 15 mn [44,45].

La compliance radiale opérationnelle est exprimée comme l'intégrale de la courbe
liant la pression artérielle à la compliance entre les points de PA systolique et dias
tolique.

2,61 d (mm)

2,6

2,59

2,58

2,57

2,56

2,55

120 130

P(mm Hg

110100908070

2,54 +------,-----,------,--------,----,----

50 60

Figure 2.9: Mesure du diamètre de l'artère radiale en fonction de la pression.

Détermination de la compliance artérielle et des coefficients 0: et (3 à partir
de la courbe d = f(p). A partir d'une courbe moyenne donnant le diamètre en
fonction de la pression [47] nous déterminons la complianc:e de l'artère radiale.

t:.S dS
Cexp = lim t:.p = dP 2.6
t:.p ---. 0

Nous admettons que cette compliance est de la forme:

Cexp(p) = a + bp + Cp2 2.7

où a, b, c sont des réels obtenus en faisant un fit de la courbe Cexp = f (p).
Selon Wetterer et Kenner [48] la compliance théorique est une fonction du second
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degré de la pression:

2.8

En égalisant les équations 2.7 et 2.8 nous obtenons la compliance initiale Ci pour
P = 0 ce qui est physiologiquement impossible car la pression artérielle ne peut être
nulle. La compliance initiale obtenue avec le fit n'a donc aucune sgnification physique.
Les valeurs de Ci, 0: et (3 sont consignées dans le tableau 2.3.

Sujet Ci (mm:2 /mmHg) 0:(10-°) (3(10 ,0)
1 922x 10-5 -20,91 113,78
2 91Ox10-5 -11,74 34,07
3 260x10-4 -19,77 98,77
4 244x 10-4 -16,87 77,08
5 137x 10 -4 -18 90
6 326x 10-4 -15,90 69,48
7 156x 10-4 -14,60 59,93
8 240x 10-4 -20 103,66
9 163x 10-4 -17,35 81,61

Tableau 2.3: Valeurs des 0: et (3.

On constate une importante dispersion des Ci, 0: et (3 on verra par la ~Ilil"

dans nos expériences l'importance de la prise en compte de la compliance art{'ridl.'
pour l'ajustement des valeurs de capacité dans les différents segments du mod('\(' cl.
Westerhof et Noordergraaf [5].

Le diamètre de l'artère radiale étant mesuré avec une erreur de 10% en pn'Il.'ll!

l'erreur sur la pression égale à 1% la compliance est déterminée avec une erreur d.
16%.
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Figure 2.10: Compliances théorique et expérimentale en fonction de la pressioll.

4. Résumé

Nous disposons pour chaque individu des données suivantes:
- pression instantanée à la carotide, à l'artère radiale, au doigt
- des vitesses instantanées à la sortie du ventricule gauche
- des vitesses moyennes d'onde de pouls
- de la compliance en fonction de la pression C = f (p)
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Chapitre 3

LES DIFFÉRENTS MODÈLES PROPOSÉS.

A. Le modèle Windkessel.

1. Modèle physique.

Physiquement ce modèle assimile la circulation sanguine à un ensemble de deux
réservoirs montés en série et reliés l'un à l'autre par une colonne de sang figure 3.1.

Qs
-------+.

Réservoir 1 Réservoir 2

Système
artériel

Figure 3.1: Modèle physique du modèle Windkessel.

En écrivant la conservation de la masse du sang dans le réservoir 1 dans lequel
nous désignons par Qi le flux entrant, Q le flux sortant, et VI son volume nous avons:

Qi - Q = d;l 3.1

De la même façon dans le réservoir 2.

Q _ Q __ dV2
S 3.2

dt

Qs, V2 le flux sortant, et le volume du réservoir 2 respectivement.

En supposant qu'il y ait une relation linéaire entre le volume du réservoir et la
pression effective Pl - Pe où Pl est la pression intérieure et Pe la pression extérieure
représentant la compression des vaisseaux sanguins sur l'aorte, le volume VI est:
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En dérivant l'équation 3.3 par rapport au temps on obtient

d\/I = KI dPI _ KI dPe 3.4
dt dt dt

KI = une constante de proportionnalité, \/1° = volume initial.

Dans le réservoir 2

et

\/2 = \/2° + K 2(P2 - Po)

d\/2 = K dP2 _ J{ dPo
dt 2 dt 2 dt

3.5

3.6

K 2 , une constante de proportionnalité, \/2° = volume initial, Po = pression des
dPo

tissus supposée constante (-d = 0).
t

Supposons que le flux sanguin s'écoulant entre le réservoir 1 et 2 se trouve dans
un tube rigide uniforme, de section efficace constante A, de longueur l on peut écrire:

3.7

11 = vitesse d'écoulement, rn = masse du sang.

En désignant par p la masse volumique du sang, on a:

3.8

En posant 1'11 = ~ l'équation 3.8 devient (1'1,1A = inertie effective par unité de

section efficace):

dQ
M- = P1-H

dt

La résistance périphérique totale Rp de tout le système est:

Posons
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L'ensemble des équations peut alors s'écrire:

dPI
Qi - Q = KI & - Qe

Q _ Q = K dP2

s 2 dt

M
dQ

= Pl -P2
dt

Q _ P2
s - R

p

Ceci nous conduit à l'analogie suivante:
Modèle physique
flux (Qi, Q, Qs, Qe)
Pression (Pl, P2)

Compliance (KI, K 2)

Equivalent en masse (M)
Résistance périphérique (Rp )

Le système d'équation 3.12 devient alors:

3.12a

3.12b

3.12c

3.12d

Modèle électrique
Courant (ii,i,is,i e)
Tension ( 111,1)2)

Capacité (Cl, C2 )

Inductance (L)
Résistance (R)

3.13a

3.13b

3.13c

3.12d

Ceci se traduit par le circuit électrique équivalent figure 3.2.
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• 1 V21· VI1

R lS

L
~Cl

le T T
Figure 3.2: Circuit équivalent au modèle de Windkessel.

Intéressons nous en premier lieu au comportement du système vasculaire pendant
la diastole; cela implique physiquement que i e = 0 (pas de compression aortique),
ii = 0 (durant la diastole pas de flux à l'extérieur ou à l'intérieur du coeur). Le
système d'équation 3.13 devient:

di 1 1
- = -111 - -1'Z
dt L L

dVl 1 .
-=--2
dt Cl

d1 1z 1. 1
- = -2 - --1Iz
dt Cz RCz

3.14a

3.14b

3.14c

Ces équations peuvent être écrites sous forme vectorielle de la faç.on suivante.

où x = [ ~)l ]

1)z

la matrice associée M est

x=Mx

3.16

3.15

Les solutions de l'équation 3.15 sont de la forme:
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où c est un vecteur constant, et S un scalaire..

En substituant l'équation 3.18 dans l'équation 3.15;on obtient:

En simplifiant par eston a:

sc = Mc => (sI - M)c = 0

[
10 0]

avec l la matrice unité; l = 0 1 0
001

Puisque c =1 0 l'équation 3.20 implique nécessairement:

3.19

3.20

3.21

S2 1 1 1
det(sl - M) =0 => S3 + Re + s(LC + LC ) + CC = 0

2 '1 '2 R 1 2L

1 1 1 1
Posons m = RC

2
' n = LC

I
+ LC

2
,p = RC

I
C

2
L

3.22

3.23

où m, n, p sont des réels; en les remplaçant par leurs valeurs l'équation 3.22
devient:

32 0S + ms + ns + p =

Puisque les coefficients de l'équation 3.24 sont des
doivent être une réelle, et deux complexes conjuguées.
et Thomas B. Watt [49] ces solutions sont de la forme:

SI = -a3

S2 = -a5+ia6
S3 = -as - '1.a6

3.24

réels ses racines SI, S2, S3

Selon Roger M. Goldwin

3.25

ai des réels; si SI, S2, S3 sont solutions de l'équation 3.24 elles doivent la vérifier
c'est à dire que:

3.26

En remplaçant SI, S2 et S3 par leur valeurs dans l'équation 3.26 on aboutit aux
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égalités suivantes:

m = -03 + 205

n = -20305+0~+0~

p = -03(0~ + O~)

3.27

Par approximation [49] on admet que le mode principal de la courbe de pression
ne subit pas d'oscillation; c'est à dire que par hypothèse 05 ----f 00. De là nous
calculons les valeurs de C1,C2 , L à partir de l'équation 3.23 pour aboutir au circuit
équivalent.

1 1 1 1
C2 =--=----

m R 205 - 03 R

Lorsque 05 ----f 00; C2 ----f O.

En faisant le rapport '!!- nous obtenons:
p

C
_ mn - pl

1-
mp R

Finalement on obtient:
m2

L= R
mn-p

1
m 2

----f o~; alors L ----f - ----f O.
05

3.28

3.29

3.30

Le circuit équivalent représenté par la figure 3.3 est le modèle classique du Wind
kessel proposé [2].
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Figure 3.3: Modèle simplifié du Windkessel [2].

2. Modélisation.

Le modèle classique du Windkessel proposé par Hales est formé d'une compliance
Cl = 500pF représentant l'élasticité de tout le système artériel, et d'une résistance
périphérique R = lkn, 1 représente la source de courant. A l'aide de nos mesures
expérimentales nous avons simulé ce modèle, le générateur de courant représentant le
ventricule gauche a été déterminé par les résultats de l'échocardiographie. La figure
3.4 représente le circuit à simuler avec les valeurs des différents composants. Les

simulations sont faites avec le "Spice" un logiciel de simulation électrique et nous
prenons l'analogie suivante: lcm3/s= lAmpère; 1 mmHg = lvolt.

l C}=SOOuF

Figure 3.4: Circuit électrique de la circulation sanguine selon le modèle Windkessel.

Les fig 1rres 3.5a et 3.5b représentent respectivement les pressions modélisée et
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expérimentale en fonction du temps au niveau de l'artère radiale.
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Figure 3.5b:

PA modélisée au niveau radial avec le modèle Windkessel.

Pression artérielle expérimentale enregistrée au niveau radial.

L'analyse de ces deux courbes montrent que la PA modélisée n'a pas le même
niveau que la PA expérimentale, mais également les réflexions correspondant à l'ou
verture et à la fermeture des valves ne sont pas bien visibles sur la figure 3.5a; ceci
est dû au fait que les caractéristiques non-linéaires du système vasculaire n'ont pas
été prises en compte et donc ce modèle à un seul segment ne peut être valable pour
une analyse clinique des paramètres du système artériel.

Plus tard d'autres auteurs Stephanie M. Toy, [50] travailleront sur le modèle
réduit du Windkessel en introduisant une impédance caractéristique longitudinale ou
transversale Zo avec une ou deux capacités et une inductance L figure 3.6. L'onde de
pression enregistrée à la périphérie a la même forme que celle représentée à la figure
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3.5a.
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Figure 3.6: Cinq modèles classiques du Windkessel.
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Pour valider les résultats obtenus par la simulation avec le modèle simplifié de
Windkessel nous les avons comparés à ceux antérieurement obtenus en traçant la mag-

nitude et sa phase en fonction de la fréquence. Les figures 3.7a et 3.7b représentent
la magnitude (rapport flux sortant de la résistance périphérique sur flux entrant) en
fonction de la fréquence obtenue par Stéphanie M. Toy [50] et modélisée respective
ment.

Les figures 3.8a et 3.8b représentent respectivement la phase de la magnitude
[50] et simulée.

.."

Figure 3.7b: Magnitude simulée = f(N).

- - - -"'- - - - - l
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Figure 3.7a: Magnitude =f(N) [50].

1001iz

Figure 3.8b: Phase simulée =f(N).
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Figure 3.8a: Phase = f(N) [50].
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Nous remarquons une concordance entre les deux groupes de courbes; la magni
tude tend vers zéro pour les fréquences élevées et la phase est approximativement de
-90o pour les fréquences faibles.

B. Modèles distribués.

1. Insuffisances du Windkessel.

Développé il Y a bientôt un siècle le modèle de Windkessel présentait l'intérêt
de donner une représentation simple de la PA et permettait d'établir les bases d'un
concept physiologique accessible aux médecins. En outre il faisait ressortir le rôle de
l'élasticité artérielle sur la pression; cependant ce n'était pas un modèle adapté au
système artériel réel pour les raisons suivantes:

a) Analyse des paramètres liés à la circulation sanguine tels que la pression, le
flux, l'impédance cardiaque seulement à la diastole et en un seul site.

b) Les caractéristiques non-linéaires entre la variation de diamètre et la pression
ne sont pas prises en compte.

c) Considération du système artériel comme une ligne homogène c'est-à-dire que
les artères ont les mêmes propriétés.

d) Le caractère complexe de l'impédance caractéristique cardiaque n'est pas pris
en compte.

Les modèles Windkessel et Westkessel (figure 3.6bd ne traduisaient pas réelle
ment les phénomènes de physiologie dans le système artériel.

Vers les années 1960 d'autres chercheurs tels que De Pater [6], Westerhof et
Noordergraaf [5] émettent des idées en vue de l'élaboration de modèles distribués
mieux adaptés en admettant que:

i) Pour pouvoir faire une analyse conséquente des paramètres artériels il fallait
les prendre en plusieurs sites.

ii) Chaque artère est caractérisée par ses propriétés intrinsèques qui sont l'épais
seur, le rayon, le module d'Young [24].

iii) L'impédance caractéristique est plutôt complexe que réelle due à l'amortisse
ment engendré par la viscosité du sang, et la paroi artérielle; elle n'est pas linéaire
parce que la relation diamètre-pression ne l'est pas (figure 2.8).

iv) On observe clairement la présence d'une onde incidente et d'une onde réfléchie
entraînant des amplifications dans les artères périphériques.

Une des questions les plus importante était l'anatomie géométrique, et le nombre
de segments artériels; c'est ainsi qu'il y eût différents modèles comprenant chacun
plus d'une centaine de segments artériels. Ces différents modèles ont été testés dans
les années 1960-1970 grâce à des calculateurs analogiques Westerhof [51] puis plus
récemment numériquement. L'avènement de logiciels de simulation plus puissants et
conviviaux relancent l'intérêt de reprendre ces études Stergiopulos et al [52].
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Pour simuler ce type de modèle nous avons utilisé le "Spice" qui est capable de
simuler un nombre élevé de circuits électriques.

2. Modèle de Westerhof et Noordergraaf.

1.2. Construction du modèle.
Le modèle est formé d'un ensemble de 121 quadripôles représentant les segments

artériels reliés les uns aux autres selon l'architecture humaine. La figure 3.9 représente
la cellule de base du modèle pour une unité de segment artériel.

VAR_L( ) VAR_R( )

VAR_CAP ()

v

Figure 3.9: Cellule de base du modèle.

L
Elle comprend deux inductances Ll et L2 (L2 = -t) représentant l'inertie du

sang, une résistance R l traduisant les forces de frottement; l'ensemble (inductances
résistance monté en série) est en parallèle avec deux capacités égales Cl et C2 (élastic
ité de l'artère). A la fin de certains segments de la périphérie existent des résistances
périphériques représentant les artérioles. L'idée consiste à introduire le flux sanguin
sous forme de courant et à relever les pressions artérielles en certains sites.

Avec le logiciel nous avons créé des résistances des inductances variables notées
VAR_R ( ) et VAR_L ( ) c'est-à-dire susceptibles d'être ajustées pour avoir la tension
(pression artérielle expérimentale) en les multipliant par un coefficient approprié; et
des capacités notées VAR CAP ( ) qui varient en fonction de la tension (modèle
non-linéaire).
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2.2. Caractéristiques physiologiques.
Les rayons et les épaisseurs des artères ont été mesurés par Noordergraaf (1956)

pour un homme de 175 cm de taille et de masse 75 kg; la plupart de ces rayons
coïncident avec les valeurs trouvées par Bergel [53] (1960) Patel [54] (1964); le rapport
h/r (h épaisseur, r rayon) est de l'ordre de 10% pour les grosses artères et 25% pour
les petites. Les grosses artères sont généralement celles des aortes thoracique et
abdominale d'où il importe que leur rayon soit le plus juste possible pour avoir des
résultats satisfaisants.

Toutes les artères pour lesquelles les rayons sont inférieurs à 0,15 cm sont représen
tées par des résistances périphériques calculées par Westerhof.

La longueur totale des artères modélisées est 720 cm la viscosité du sang est
prise égale à 3x 10-2 poise et la masse volumique 1,05 gcm- 3 le module d'Young n'est
pas le même pour toutes les artères. Le tableau 3.1 donne les valeurs des différentes
grandeurs pour une longueur donnée l d'artère [5] (cf les formules donnant les valeurs
de R, L, C); les unités et la légende ces grandeurs sont précisées dans le tableau 3.2.
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Nota Artère l r h E C L R
2A Ao. asc 2 1,47 0,164 4 53,4 0,309 0,0327
2B Ao. asc 2 1,44 0,161 4 51,0 0,322 0,0358
3A Ao.tho. 2 1,12 0,132 4 29,6 0,533 0,0971
3B Ao.tho. 3,9 1,07 0,127 4 52,1 1,14 0,227
4A Ao.tho. 5,2 0,999 0,120 4 59,7 1,74 0,397
4B Ao.tho. 5,2 0,675 0,090 4 25,1 3,82 1,62
4C Ao.tho. 5,2 0,645 0,087 4 22,5 4,18 2,31
5A Ao.abd. 5,3 0,610 0,084 4 20,4 4,72 2,88
5B Ao.abd. 5,3 0,580 0,082 4 18,1 5,28 3,58
5C Ao.abd. 5,3 0,548 0,078 4 15,8 5,94 4,52
D6A A.il.com 5,8 0.368 0,063 4 6,88 14,34 24,4
D7A A.il.ext 5,8 0,290 0,055 4 3,88 23 62,8
D7B A.il.ext 2,5 0,290 0,055 4 1,72 9,94 27
D8A A.prof 6,3 0,255 0,052 16 0,78 32,4 114
D8B A.pr.fem 6,3 0,186 0,046 16 0,35 60,9 402
D9A A.fem 6,1 0,270 0.053 4 3,48 28 87,6
D9B A.fem 6,1 0,259 0,052 4 3,30 30,4 104

1

D9C A.fem 6,1 0,249 0,051 4 2,82 33,2 123
D9D A.fem 6,1 0,238 0,050 4 2,24 36,2 146
D9E A.fem 7,1 0,225 0,049 4 2,62 46,6 210
DlOA A.pop 6,3 0,213 0,048 8 1,02 46,2 232
DlOB A.pop 6.3 0,202 0,047 8 0,884 51,8 292
D10C A.pop 6,3 0,190 0,046 8 0,764 58,6 373
D11A A.ti.post 6,7 0,247 0,051 16 0,770 36,7 138
DllB A.ti.post 6,7 0.219 0.049 16 0,578 46,7 223
D11C A.ti.post 6,7 0,192 0,046 16 0,420 60,8 377
DllD A.ti.post 6,7 0.165 0,044 16 0,282 82,3 691
D11E A.ti.post 5,3 0,141 0,041 16 0,156 89,1 1020
D12A A ti.ant 7,5 0,130 0,039 16 0,184 148 2010
D12B A.ti.ant 7,5 0,130 0,039 16 0,184 148 2010
D12C A.ti.ant 7,5 0,130 0,039 16 0,184 148 2010
D12D A.ti.ant 7,5 0,130 0,039 16 0,184 148 2010
D12E A.ti.ant 4,3 0,130 0,039 16 0,106 85 1160
13A A.ano 3,4 0,620 0,086 4 13,5 2,96 1,76
14A A.subcl 3,4 0,423 0,067 4 5,60 6,35 8,11
D14B A.subcl 6,8 0,403 0,066 4 10,0 14 19,7
D15A A.a..xil 6,1 0.364 0,062 4 7,04 15,4 26,6
D15B A.axil 5,6 0,314 0,057 4 4,60 19 44
D16A A.brach 6,3 0,2~2 0,055 4 3,96 26,5 76,1

56



Nota Artère l r h E C L R

D16B A.brach 6,3 0,266 0,053 4 3,46 29,8 96.1

D16C A.brach 6,3 0,250 0,052 4 2,92 33,7 123

D16D A.brach 4,6 0,236 0,050 4 1,89 27,6 113

D17A A.uln 6,7 0,215 0,049 8 1,11 48,5 240

D17B A.uln 6,7 0,203 0,047 8 0,966 54,3 301

D17C A.uln 6,7 0,192 0,046 8 0,836 60,7 377

D17D A.uln 3,7 0,183 0,045 8 0,408 36,9 252

D18A A.rad 7,1 0,174 0,044 8 0,676 78,4 592

D18B A.rad 7,1 0,162 0,043 8 0,586 90,4 788

D18C A.rad 7,1 0,150 0,042 8 0,482 106 1070

D18D A.rad 1,2 0,142 0,041 8 0,133 36,4 413

D19A A.int 7,9 0,091 0,028 16 0,090 319 8800

20A A.coe 1 0.390 0,064 4 1,36 2,20 3,30

21A A.gast 7,1 0,180 0,045 4 1,51 73,2 517
22A A.lien 6,3 0,275 0,054 4 3,74 27,8 84.2
23A A.hep 6,6 0,220 0,049 4 2,30 45,6 216
D 24A A.ren 3,2 0,260 0,052 4 1,67 15,8 53,5
25AA A.me.sup 5,9 0,435 0,069 4 10,4 10,4 12,6

1

25BA A.me.inf 5 0,160 0,043 4 0,792 65,3 583
26AA Car.co.sin 5,9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26AB Car.co.sin 5.9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26AC Car.co.sin 5,9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26AD CaLco.sin 3,1 0,370 0,063 4 3,74 7,59 12,6
26AE CaLin.sin 5,9 0,177 0,045 8 0,600 62,9 459
26AF Car.in.sin 5,9 0,129 0,039 8 0,288 118 1630
26AG CeLan.sin 5,9 0,083 0,026 16 0,055 286 9070
26AH Car.ex.sin 5,9 0,177 0.045 8 0,600 62,9 24
26AI Car.ex.sin 5,9 0,129 0,039 8 0,288 118 24
26AJ Car.ex.sin 5,9 0,083 0,026 16 0,055 286 9070
26BA CaLco.dex 5,9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26BB CaLco.dex 5,9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26BC Car.co.dex 5,9 0,370 0,063 4 7,12 14,4 24
26BD Car.co.dex 5,9 0,177 0,045 8 0,600 62,9 459
26BE CaLco.dex 5,9 0,129 0,039 8 0,288 118 1630
26BF CaLco.dex 5,9 0,083 0,026 16 0,055 286 9070
26BG Car.co.dex 5,9 0,177 0,045 8 0,600 62,9 459
26BH Car.co.dex 5,9 0,129 0,039 8 0,288 118 1630
26BI CeLan.dex 5,9 0,083 0,026 16 0,055 286 9070
D27A A.vert 7,1 0,188 0,046 8 0,836 67,1 434
D27B A.vert 7,7 0,183 0,045 8 0,846 77 525
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Grandeurs Notation Unité SI
Longueur l I(lO-2m )

Rayon r r(lO-~m)

Epaisseur h h(1O-2m)
Madule d'Young E E(lO 5N/m~)

Compliance C C(lO-llm4s2kg- 1)

Inductance L L(105kgm-4 )

Résistance R R(105kgm-4ç l)

Tableau 3.2: Légende des unités utilisées
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Chapitre 4

ETUDE DU MODÈLE A 121 SEGMENTS.

Dans la suite de notre étude nous nous intéressons à l'étude de deux modèles: le
modèle linéaire initialement étudié par Westerhof et Noordergraaf [5] et le modèle où
la compliance est fonction de la pression d'où modèle non-linéaire [48].

A. Influence des propriétés fonctionnelles artérielles.

Les modifications fonctionnelles et structurales des parois artérielles peuvent
précéder le développement des maladies artérielles coronaires [56-58], un nombre im
portant de modèles a été proposé pour examiner les relations entre les propriétes
physiques de l'arbre artériel et celles de la paroi [7, 56, 57, 59-63]

Une grande variété de modèles ont été proposés dans l'objectif de mieux définir
les relations entre les phénomènes physiques qui surviennent dans l'arbre artériel et
les propriétés des parois elles-mêmes.

L'analyse du contour de l'onde de pression a été proposée comme outil pour
la détection précoce des lésions de compliance artérielle et peut être proposée pour
suivre les modes d'action des traitements. Certains auteurs [57, 59,63, 64] ont montré
l'intérêt de l'analyse de la forme de l'onde de pression artérielle brachiale. L'analyse
de la pente de décroissance diastolique permet d'évaluer les propriétés vasculaires
artérielles en se basant sur un modèle de Windkessel modifié. C'est ainsi qu'il est
possible dans diverses pathologies comme l'hypertension artérielle [65], ou le diabète
[63], et les maladies coronaires [56, 57] de mettre en évidence des anomalies de la pente
diastolique de l'onde de pression correspondant à une réduction de la compliance c'est
à-dire l'élasticité des artères évaluée dans le modèle de Windkessel.

Le modèle de Windkessel proposé dans sa plus simple forme en 1733 par Hales [2]
était basé sur l'hypothèse que toutes les variations de PA survenaient simultanément
dans tout l'arbre artériel. Cependant ce modèle présentait plusieurs limites qui ont
été largement exposés (chapitre 3 B.1).

Différents modèles [6, 51] basés sur des analogies entre grandeurs hémodynamiques
et électriques ont été proposés. La plupart des modèles utilisent les propriétés de l'ar
bre artériel qui a pour conséquence de transformer un débit discontinu entrant dans
le systèmp en un débit sortant plus continu.

Le modèle Windkessel a servi de base pour le developpement d'autres modèles
[5, 33, 47] consistant à assimiler l'arbre artériel à un tube uniforme à parois minces
élastiques et dont les ondes de PA se propageaient le long de ce tube et se réfléchis
saient à une extrémité. Il fut une des bases fondamentales du modèle d'arbre artériel
où chaque groupe d'artères possèdent des propriétés spécifiques [5].

Certaines hypothèses permettant la réalisation de ce modèle [5] ne correspondent
cependant pas à des considérations anatomiques [33, 46, 66].
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Nous alions analyser comment ces différentes hypothèses affectent la forme de
l'onde de pression et en particulier comment la non-linéarité des propriétés élastiques
du mûr artériel peuvent affecter la propagation de l'onde de PA et son contour.

B. Les modèles choisis dans l'étude.

Nous avons utilisé le modèle de Westerhof et Noordergraaf [5] à 121 segments
en conservant son architecture et l'avons programmé dans un logiciel de simulation
électrique: "Spice" (MSIM-8 AIs Design) c'est la première fois que ce logiciel soit
utilisé pour simuler les artères. La PA est enregistrée au niveau du segment radial
(PA radiale modélisée) de la carotide et du doigt.

1. Construction du modèle.

Pour chaque sujet, nous avons introduit des valeurs spécifiques dans le modèle
qui sont issues des données expérimentales selon le principe suivant:

- Le volume d'éjection systolique à chaque instant en créant un générateur de
courant équivalent. Nous imposons donc pour chaque sujet le générateur cardiaque
réel. il n y aura pas de paramètre libre à ce niveau.

- Nous disposons de seulement trois paramètres libres dans la simulation: ce sont
les coefficients multiplicatifs de toutes les capacités Co, des inductances La, et des
résistances Ra que nous appelons coefficients de la simulation; ce sont des nombres
sans dimension.

- Ces coefficients multiplicatifs sont appliqués à tous les segments artériels en
prenant comme base les données du tableau 3.1 au niveau de chaque segment, pour
trouver le niveau de PA moyenne expérimentale spécifique de chaque sujet et aussi
pour reproduire les formes des ondes de pression à la carotide, à l'artère radiale et au
doigt.

Dans le modèle linéaire la valeur de la compliance correspond à celle établie pour
le niveau de PA moyenne du sujet.

Le modèle variable est celui où la compliance est une fonction de la pression
artérielle entre sa valeur systolique et diastolique selon la relation 2.8.

Les variations de la compliance en fonction de la pression sont basées sur l'hy
pothèse que tous les autres segments suivent la relation C(p) = f(p).

c. Méthodes d'optimisation.

Dans la bibliothèque où nous introduisons les variables nous faisons les hypothèses
suivantes: C(p) = Co(1 + ap + ;3p2) c'est-à-dire que toutes les compliances du tableau
3.1 sont multipliées par la valeur Co(1 + ap + ;3p2) dans le logiciel autrement dit
C1ùg tciel (p) = Cnoor X Co (1 + ap + ;3p2) où Cnoor est la valeur de la compliance selon
Noordergraaf et Co un coefficient multiplicatif.
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Dans un premier temps nous prenons les valeurs de Westerhof et Noordergraaf
C!ogiciel = Cnoor c'est-;,\-dire Co = 1 et Œ = (3 = 0 et les coefficients multiplicatifs des
résistances et des selfs Ro et Lo respectivement égaux à 1 c'est-à-dire que toutes les
résistances, les inductances dans le modèle gardent leurs valeurs constantes tableau
3.1. Une fois ces conditions réalisées nous introduisons les caractéristiques cardiaques
du sujet n0 4; la figure 4.1 représente la pression simulée au niveau de l'artère radiale.
Nous constatons que la pression à la systole est environ 210 rnmHg donc plus grande
que la pression expérimentale: 120 mmHg; la pression à la diastole 50 mmHg est
inférieure à la pression expérimentale diastolique ( 60 mmHg).
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Figure 4.1: PA non optimisée au niveau à l'artère radiale (modèle linéaire).
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Figure 3.5b (rappel): Pression artérielle expérimentale enregistrée au niveau radial.

1. Optimisation du modèle linéaire.

Afin d'ajuster les résultats simulés et expérimentaux nous avons fait une optimi
sation du modèle linéaire en recherchant les valeurs Co, Lo, Ro qui donnent le meilleur
résultat; pour le sujet n04 nous trouvons Co = 3, Ro = 0,80 et Lo = 0,40. La figure
4.2 représente le résultat de la simulation. Nous constatons que le niveau de pression
dans les deux cas simulé et expérimental figure 3.5b est le même.
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Figure 4.2: PA optimisée au niveau à l'artère radiale (modèle linéaire).

Pour mieu..x traduire la réalité physiologique c'est-à-dire la variation de la com
pliance artérielle en fonction de la pression nous avons créé dans le simulateur des
compliances qui varient en fonction de la pression, des résistances et inductances
variables. Etant donné que la compliance varie en fonction de la pression nous avons
nommé ce modèle; modèle non linéaire.

2. Optimisation du modèle non linéaire.

Nous démarrons avec Co = 3, a = -16,87 x 10-3 {3 = 77 X 10-6 les coefficients
obtenus en faisant un ajustement de la courbe expérimentale pour le sujet n04; la
résistance et la self sont celles de Westerhof et Noordergraaf c'est-à-dire Ra = La = 1.
Nous obtenons la courbe représentée sur la figure 4.3.
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Figure 4.3: PA non optimisée au niveau à l'artère radiale (modèle non linéaire).

Nous remarquons que les niveaux de pression à la diastole et à la systole ainsi
que le la forme de l'onde de pression sont différents du résultat expérimental; pour
obtenir des résultats simulés qui concordent avec le résultat expérimental nous avons
fait une optimisation.
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L'obtention du niveau normal de pression et la forme de l'onde de pression (ou
verture et fermeture des sigmoïdes, refiexion des ondes) necéssite un ajustement; pour
cette raison nous avons multiplié toutes les compliances par un facteur multiplicatif
= 20Ci (1 + ap + (3p2) à la pression moyenne qui est de l'ordre de 3, les résistances
par 0,80 et les selfs par 0,40 pour le sujet n04.

La figure 4.4 représente le résultat de la simulation.
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Figure 4.4: PA optimisée au niveau de l'artère radiale (modèle non linéaire).

Nous avons appliqué les mêmes règles à tous les autres sujets et nous constatons
que les coefficients des compliances varient entre 0,648 et 4 ceux des selfs entre 0,25
et 0,70 tandis que les résistances sont multipliées par des coefficients compris entre
0,60 et 0,95 tableau 3.3.

Le tableau 4.1 recapitule ces derniers pour les 9 sujets normotendus où Co(PAM)
est le coefficient multiplicatif de la compliance à la pression moyenne.

Patient ~ Lo Co(PAM)
1 0,60 0,30 2,95
2 0,82 0,50 3,06
3 0.65 0,40 4,45
4 0,80 0,40 2,8
5 0,75 0,40 1,43
6 0.38 0,25 3,18
7 0,95 0,43 2,2
8 0,85 0,70 0,648
9 0,60 0,30 2,52

Tableau 4.1: Coefficients Co, ~ et Lo de la simulation.

En conclusion nous disons que par rapport au modèle non linéaire les valeurs des
compliances selon Westerhof et Noordergraaf sont sous-estimées et que les résistances
et les selfs sont surestimées.
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3. Remarque générale.

Nous constatons qu'une variation de l'un des paramètres (résistance, compliance,
self) entraîne une variation de la pression à la systole, à la diastole, et de la pression
pulsée.

Lorsque Lo diminue la pression systolique diminue tandis que la pression à la
diastole augmente ce qui entraîne une diminution de la pression pulsée et inversement.

Lorsque Co diminue la pression diminue à la diastole et augmente à la systole on
a une augmentation de la pression pulsée et inversement.

Toute diminution de Ro entraîne une diminution des pressions systolique et di
astolique et inversement.

D. Validité générale du modèle.

Les figures 4.5a et 4.5b représentent les courbes de pression artérielle expérimen
tale [5] et simulées; on remarque que plus on s'éloigne du coeur plus l'onde de pression
est amplifiée c'est-à-dire l'impédance devient de plus en plus grande; les études de ce
modèle menées sur des calculateurs analogiques ont démontré la pertinence de cette
approche.

100 \
Q'j \
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E 80 \
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Figure 4.5a: PA expérimentale du centre vers la périphérie selon Westerhof-Noordergraaf.
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Figure 4.5b: PA simulée du centre vers la périphérie

Les figures 4.6a et 4.6b représentent les pressions artérielles simulée et expérinH'u
tale Mills Gabe, Gault [55]. Globalement nous remarquons que l'allure des courlH':
expérimentales et simulées est presque la même , en revanche il existe une diffén'IH'('
au niveau de l'amplitude de l'onde de pression; elle peut être due à l'âge ou au ~(·x,·

des patients information dont nous ne disposons pas.
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Figure 4.6a: PA simulée et expérimentale [55].
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Figure 4.6b: PA simulée et expérimentale [55].

Nous constatons qu'il y a un accord qualitatif entre les résultats obtenus par la
simulation de ce modèle et l'expérience: pression, temps de propagation des ondc,:--.
vitesses d'onde de pouls, forme générale de l'onde de pression.

E. Résultats.

Les figures 4.7a et 4.7b représentent un exemple de modélisation de la pression
artérielle au niveau de l'artère radiale du sujet n04 par les deux modèles.
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Figure 4.7a: PA modélisée au niveau radial avec le modèle linéaire.
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Figure 4.7b: PA modélisée au niveau radial avec le modèle non-linéaire.

On remarque qu'il se produit une montée progressive du niveau tensionnel après
la mise en route du générateur. Entre 10 et 20 secondes la PA se stabilise en forme et
en niveau; on observe un temps de stabilisation plus rapide dans le modèle constant,
mais comme on ne connaît pas réellement la compliance artérielle pour des pressions
inférieures à la pression diastolique, ceci n'est pas significatif. Si le niveau de PA
diastolique est proche entre les deux modélisations, la PA systolique est plus basse
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dans le modèle linéaire c'est-à-dire que l'amplitude de la PA dans le modèle non
linéaire est supérieure à celle du modèle linéaire.

1. Comparaison des deux formes de pression (modèles linéaire et non-
linéaire) aux données expérimentales.

La figure 4.8 représente les moyennes de PA de l'ensemble des sujets sur un
battement: courbes expérimentale et modélisée de la PA à l'artère radiale.

L'analyse statistique consiste à comparer la forme de l'onde de PA mesurée ex
périmentalement au niveau radial, à celles obtenues avec les deux modèles.

Pour l'ensemble du groupe nous avons les moyennes suivantes: PAS = 120 mmHg;
PAD = 70 mmHg; PAM = 87 mmHg; VES = 3,851/mn; FC = 74 battements/mn;
CSD = 0,270x 1O-2mm2/mmHg; (CSD= compliance systolo-diastolique).
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Figure 4.8: Moyenne de PA des modèles linéaire, non-linéaire et expérimentale.

La comparaison des courbes montre que seule la courbe représentant le modèle
linéaire diffère des deux autres dans l'intervalle de temps de 100 à 150 millisecondes
après le début; la PAS est sous estimée dans le modèle à compliance constante.

2. Effet de la compliance sur la pression artérielle.

Pour analyser l'effet de l'âge et de l'hypertension sur le système artériel et la PA
nous avons comparé les résultats du sujet n04 normotendu à deux sujets considérés
comme représentatifs âgés de 60 et 75 ans et hypertendus non traités.
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La figure 4.9 montre l'évolution de la compliance en fonction de l'âge (nous avons
introduit les coefficients Q et (3 des sujets âgés de 60, 76 ans au sujet âgé de 30 ans);
nous remarquons que lorsque l'âge augmente les artères deviennent de moins en moins
élastiques il s'ensuit une diminution de compliance.
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Figure 4.9: Représentation de la compliance en fonction de l'âge.

Nous avons également simulé les artères du sujet normotendu en introduisant les
coefficients intrinsèques Q et (3 des sujets de 60 et 76 ans (c'est-à-dire que son âge est
amené à 60 puis à 76 ans) pour le même générateur cardiaque et les mêmes Ra et La.
Les figures 4.lOa, 4.10b et 4.lOc représentent le résultat de la simulation au niveau
de l'artère radiale. On constate que la systole augmente et la diastole diminue avec
l'âge d'où apparition d'une hypertension liée à l'âge.

150VT -- - -- --- ------------ --- -- - ----.--- - --- --- ----- ---- --- ----- ... --- --- ------- .. --- --- ---- ---

~.

'/'

N
sovIi.; ~-- .. -_. --- --- -- -16;'" --------- -----17-.--- .. --- - --- --- -;é;- --- ---- --- ---1;;--- -_ .... -- -- --20~

lU veovant-br•• )

...

Figure 4.10a: PA au niveau radial pour un sujet de 30 ans.
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Figure 4.10c: PA pour un sujet de 75 ans.

3. Influence des variations de compliance sur la forme de l'onde de pres
sion.

La figure 4.11 représente d'une façon générale l'influence des variations de com
pliance sur la pression au niveau de l'artère radiale; toutes les compliances sont mul
tipliées par des coefficients Cl, C2 , et C3 avec (Cl <C2 < C:l ). Pour le même niveau de
débit et de fréquence cardiaque, l'augmentation de compliance s'accompagne d'une
augmentation de la PAD et d'une diminution de la PAS. On remarque également que
les pentes de descente diastolique sont liées aux variations de compliance.
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Figure 4.11: Influence des variations de compliance sur l'onde de PA radiale.

4. Conclusion

La création d'un générateur de courant absolument identique au coeur a constitué
la difficulté essentielle rencontrée dans ce chapitre. Le fait de représenter les pulses
par des signaux trapézoïdaux entraîne des reflexions assez fortes au niveau de la
fermeture et de l'ouverture des valves; il faudrait pouvoir integrer ces signaux sans
que l'impédance de l'intégrateur n'agisse sur l'impédance totale du système artériel.
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Chapitre 5

REALISATION D'UN SIMlJLATElJR ANALOGIQUE.

L'objectif de ce chapitre est de décrire un simulateur qui puisse être piloté par
un PC et un oscilloscope sans avoir à utiliser le logiciel de simulation (Spice).

Pour cela nous avons prévu d'utiliser un PC et une carte de conversion des
signaux numériques en signaux analogiques qui simulerait la fonction de ventricule
gauche et trois circuits artériels sous forme de cartes électroniques, simulant trois
types différents: une personne jeune normotendue, une personne de 60 ans normo
et hypertendue. Cette réalisation pourrait servir a simuler des artères atteintes de
certaines maladies ou une utilisation pédagogique par exemple des travaux pratiques.

Le modèle de travail est celui de Wesseling et al [7] (modèle à 28 segments) qui
est plus simple que le modèle de Westerhof et Noordergraaf.

A. Modèle de Wesseling.

1. Schéma général.

Dans ce modèle les segments semblables tels que les jambes, les deux bras sOllt
représentés par un seul. La figure 5.1 représente le schéma général du modèle.
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Figure 5.1: Schéma de base du modèle Wesseling et al [7].

2. Cellule de base du modèle.

La cellule de base du modèle comprend une capacité, une self, une résistance d'en
trée; les artérioles (petites artères sont représentées par des résistances périphériques
(voir figure 5.1).

_r_1 _J_c'J~3
Figure 5.2: Cellule de base du modèle de Wesseling et al.
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B. Calcul des valeurs des composants.

Le tableau 5.1 représente les valeurs des résistances (Rs résistance en série et R.p
résistance périphérique), selfs et compliances en unités hémodynamiques [7] Rs et R.p
en mm Hg.s.cm-3 ; L en mm Hg.s2cm-3 et C en cm3 mm Hg- l .

segment Rs L C Rpx 103

1 0,11 0,27 91
2 0,31 0,73 228
3 1,06 1,72 144
4 1,21 1,88 132
5 1,74 2,56 133
6 1,80 2,48 91,5
7 2,16 2,80 81,5
8 2,51 1,95 78,3
9 6,25 3,43 45,7
10 7,35 3,80 44
11 14,4 7,00 55,3
12 21,4 8,95 44,7
13 53,5 18,3 44,3
14 120 38,0 62 14,7
20 34 7,5 59,5 27,3
21 34 7,5 59,5 20,5
22 43,5 7,5 77,8 16,9
23 108 11,5 99 16,3
24 326 27,0 55,7 39,0
25 750 65,0 42,3 25,8
41 231 3,4 20,2 24,2
51 41 13 21,5 7,1
52 24 10 87 9,9
61 350 6,6 34,6 24,3
81 1000 6,1 23,6 17,3
101 235 17,5 52,2 11,8
Hl 2660 30 9,6 32,8
121 2420 27 10.8 29,8

Tableau 5.1: Valeurs hémodynamiques de R, L, C, et Rp.

Ces valeurs correspondent à un coeur qui bat à 60 battements/ mn c'est-à-dire
une période de 1s; électriquement les valeurs des inductances et capacités sont ir
réalistes pour cette raison nous decidons de changer l'échelle des temps et de choisir
comme période 5115. Ainsi nous avons une fréquence bien adaptée pour la lecture sur
l'oscilloscope. La correspondance entre les unités hémodynamiques et électriques est
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résumée dans le tableau 5.2.

Grandeurs Unités

1

Hémodynamiques Electriques
Temps 1 s 5x10-b s

Fréquence 1 Hz 200 Khz
Résistance 1 mmHg.s.cm -j Hl
Inductance 1 mm Hg.s:J. .cm -j 5x 10 -b H

Compliance 1 cm3 .mmHg-1 5x 10-0 F

Tableau 5.2: Tableau de correspondance.

Les circuits artériels réalisés sont ceux d'une personne jeune normotendue d'âge
moyen 30±5 ans, d'une personne normo et hypertendue de 60 ans.

Pour la personne normotendue de 30 ans les valeurs de R, L, C, et Rp sont
consignées dans le tableau 5.3.
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n° segment Rs (0) L(J1H) C(I1F ) Hp (kO)
1 0,11 1,35 455
2 0,31 3,65 1140
3 1,06 8,6 720
4 1,21 9,4 660
5 1,74 12,8 665
6 1,80 12,4 457,5
7 2,16 14 244,5
8 2,51 9,75 391,5
9 6,25 17,15 228,5
10 7,35 19 220
11 14,4 35 276,5
12 21,4 44,75 223,5
13 53,5 91,5 221,5
14 120 190 310 14,7
20 34 37,5 297,5 27,3
21 34 37,5 297,5 20,5
22 43,5 37,5 389 16,9
23 108 57,5 495 16,3
24 326 135 278,5 39
25 750 325 211,5 25,8
41 231 17 101 24,2
51 41 65 107,5 7,1
52 24 50 435 9,9
61 350 33 173 24,3
81 1000 30,5 118 17,3
101 235 87,5 261 11,8
111 2660 150 48 32,8
121 2420 135 54 29,8

Tableau 5.3: Valeurs des composants pour une personne jeune.

1. Sujet normotendu de 60 ans.

Hypothèse
- Les diamètres des artères aortiques augmentent de 9% Nichols et al 1985 [67]

par décade; nous appliquons cette hypothèse aux résistances Rs et aux selfs dans les
artères aortiques.

En désignant par rI le rayon à 30 ans et par r2 (r2 = 1,30rd celui à 60 ans; par
RI et R2 les résistances respectives.
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5.1

5.2

En faisant le rapport de l'équation 5.1 et 5.2 on obtient

5.3

En appliquant la même hypothèse à la self (L = ~) on trouve

5.4

5.5

Ce sont les résistances et les selfs des segments de 1 à 7 qui sont affectées.
- La résistance systémique croît de 1049 à 1438 dyn s cm-5 [67] soit une augmen

tation de 40%; puisque ce sont les résistances périphériques qui constituent la majeure
partie de la résistance systémique nous admettons qu'elles sont les plus affectées.

- Le module de Young est doublé entre 20 et 60 ans Nakashima et Tanikawa 1971
[68] Yin et al 1983 [69] dans l'aorte (segments 1 à 7).

Par approximation les compliances Cl et C2 sont données par les relations.

C _ 37rrr
1 - 2Eh

l

5.6

En supposant hl = h2 (épaisseur de l'artère) et en faisant le rapport de 5.5 et
5.6 on obtient

5.7

RI, LI, Cl sont les valeurs des résistances, des selfs et des compliances dans le
tableau 5.3 et R2 , L2 , C2 dans le tableau 5.4 (sujet normotendu de 60 ans).
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n° segment Rs (0) L(JLH) C(JLF) Rp (kO)
1 0,0385 0,90 387
2 0,1085 2,20 970
3 0,371 5,10 610
4 0,4235 5,60 560
5 0,609 7,70 565
6 0,63 7,40 390
7 0,756 8,4 210
8 2,51 9,75 391,5
9 6,25 17,15 228,5
10 7,35 19 220
11 14,4 35 276,5
12 21,4 44,75 223,5
13 53,5 91,5 221,5
14 120 190 310 20,6
20 34 37,5 297,5 38,20
21 34 37,5 297,5 28,7
22 43,5 37,5 389 23,70
23 108 57,5 495 22,80
24 326 135 278,5 54,6
25 750 325 211,5 36,10
41 231 17 101 33,90
51 41 65 107,5 9,90
52 24 50 435 13.90
61 350 33 173 34
81 1000 30,5 118 24,20
101 235 87,5 261 16,50
111 2660 150 48 45,90
121 2420 135 54 41,70

Tableau 5.4: Sujet normotendu de 60 ans.

2. Sujet hypertendu de 60 ans.

Les résultats expérimentaux Girerd 1992 [70] montrent que c'est la compliance
systémique qui diminue de l'ordre de 40% lors d'un tel état tensionneL En appliquant
cette hypothèse à l'ensemble des compliances on obtient le tableau 5.5 ( Ret L sont
identiques aux valeurs du sujet précédent).

78



nO segment Rs (0) L(f-lH) C(f-lF) Rr, (kO)
1 0,0385 0,90 230
2 0,1085 2,20 580
3 0,371 5,10 366
4 0,4235 5,60 336
5 0,609 7,70 340
6 0,63 7,40 235
7 0,756 8,4 126

1

8 2,51 9,75 234
9 6,25 17,15 138
10 7,35 19 132
11 14,4 35 166
12 21,4 44,75 134
13 53,5 91,5 133
14 120 190 192 20,6
20 34 37,5 180 :38,20
21 34 37,5 180 28,7
22 43,5 37,5 234 23,70
23 108 57,5 300 22,80
24 326 135 170 54,6
25 750 325 127 36,10
41 231 17 61 33,90
51 41 65 64,5 9,90
52 24 50 260 13,90
61 350 33 104 34
81 1000 30,5 71 24,20
101 235 87,5 157 16,50
111 2660 150 29 45,90
121 2420 135 32 41,70

Tableau 5.5: Valeurs des composants d'un sujet de 60 ans hypertendu.

3. Schéma de principe des cartes.

La figure 5.3 représente le schéma de principe des cartes réalisées.
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Figure 5.3: Schéma de principe des cartes.
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Figure 5.4: Photo de la carte représentant le circuit artériel.
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c. Description générale du générateur cardiaque et de la
logique [71].

1. Générateur cardiaque.

La figure 5.5 représente la forme du signal sortant du générateur cardiaque.

PW

TF
TR

Figure 5.5: Exemple d'impulsion du générateur

Nous disposons d'une source de tension pulsée que nous transformons en pulses
de courant qui sont ensuite envoyés dans les circuits artériels. Nous récupérons les
pressions artérielles en différents sites.

La vitesse du générateur est imposée par la fréquence choisie précedemment.

- Un DAC à 12 bits (DAC en courant rapide) représente un compromis entre
le prix et la qualité du signal que nous voulons avoir; il a une dynamique sortie
différentielle en tension de 0 à -2V et un temps de conversion de 27 ns.

- 128 points sont suffisants pour décrire le signal sur une période; il est à noter
que cette description est possible avec 64 points mais la qualité du signal est déterioré.

- Le choix de l'horloge de pilotage: la période de notre impulsion étant de 5!-Ls le
temps entre deux points est

5
T, = - ~ 40ns

p 128

La fréquence de l'horloge est alors

5.8

1
N h = 40 X 10-9 = 25 Mhz 5.9
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Nous avons donc une horloge 25 Mhz (cette fréquence peut être portée à 37 Mhz)

Le temps d'accès des mémoires RAM est de 25 ns.

N
N = 25 x -p MHz

128
5.10

avec Np = nombre de périodes décrites en mémoire.
La liaison PC/carte de conversion est réalisée au moyen d'une nappe souple de

25 fils.

2. Logique.

L'utilisation d'un PC associé à une carte générateur permet de générer des sig
naux analogiques; les signaux numériques calculés par un programme peuvent être de
formes très variées.

Ce générateur est externe au PC et communique avec ce dernier au moyen d'un in
terface parallèle (port parallèle, souvent réservé à une imprimante). Dans un premier
temps, les signaux issus du PC sont stockés en RAM sur la carte. Cette mémoire est
ensuite lue, cycliquement, par un convertisseur numérique-analogique (DAC). Pour
modifier les caractéristiques du signal analogique de sortie (forme et fréquence), il est
nécessaire d'interrompre le fonctionnement du DAC et de charger la RAM de la carte
avec de nouvelles valeurs. Ce mode de fonctionnement se traduit par un manque d,'
souplesse d'utilisation mais permet de générer des signaux dont la fréquence n'est pa:-

limitée par les performances du PC.

Le pilotage de la carte est assuré soit par un exécutable (source en langag(' Ci
soit par une interface graphique programmée avec Labview. Les signalLx peuvent ('t l"

calculés par ces programmes mais aussi lus à partir de fichiers (format texte).

3. Description de la carte générateur.

L'interface parallèle est configurée par le BIOS au démarrage de l'ordinateur: 1."
lignes disponibles sur ce port (LPT1) se composent de:

- 8 bits en sortie à l'adresse x378 (données imprimante)
- 5 bits en entrée à l'adresse x379

- 4 bits en sortie à l'adresse x37A
- 8 fils de masse

Ces lignes sont accessibles au moyen du connecteur 25 broches situé à l'arrière
du PC.

Le bus de données imprimante est utilisé pour transmettre les valeurs et les 4
bits de commande imprimante et servent également au contrôle de la carte. La figure
5.6 représente le schéma de principe de la carte générateur.
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états t------,
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états haute

6 bits de 6 bits

données DAC
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CS_Lü
~
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3
Horloge états
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MüDE Adress ge RAM

CLK_Lü

Compteur
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RESET
__W.......,R.,J"ITE......... ........ Ligne écriture RAM

Figure 5.6: Schéma de principe de la carte générateill.
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Figure 5.7: Photo de la carte générateur de signaux.
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Les valeurs sont transmises en deux fois 6 bits (DO à D5), les bits restant étant
utilisés pour la sélection de la RAM (CS_ HI et CS_ LO). La mémoire est adressée
au moyen d'un compteur commandé soit par le PC en mode écriture (CLK_LO) soit
par l'horloge de la carte en mode lecture. Ce compteur ainsi que différentes portes
logiques sont intégrés dans un circuit programmable (du type PAL22V10).

Les lignes de contrôle sont constituées de:
- Une ligne RESET (remise à zéro du compteur)
- Une ligne WRITE (écriture en mémoire)
- Une ligne CLK_LO (horloge pour le chargement)

- Une ligne MODE (commande des 3 états et des sorties RAM, sélec-
tion de l'horloge)

La ligne MODE permet également d'inhiber le fonctionnement de l'horloge de la
carte en mode écriture.

Les signaux de sortie du générateur se composent des tensions différentiels Vsl et
Vs2 de dynamique a à -2 V ainsi que du courant Is - L'amplificateur opérationnel Al,
associé aux résistances RI à ~, assure la conversion tension-courant. En considérant
l'amplificateur Al parfait (impédance d'entrée et gains infinis), le courant Is est donné
par la relation:

5.11

Les résistances R3 et R4 sont réalisées avec un potentiomètre de valeur égale à
R 2 et dont le pont milieu fournit le courant I s • Ce réglage du gain de conversion
(par le réglage de R4 ) permet une saturation de la tension de sortie de Al pour les
impédances de charge élevées.

D. Description des pilotes.

Comme nous l'avons vu précédemment, ce générateur peut être piloté par un
exécutable fonctionnant sous DOS, ou au moyen d'une interface graphique (Labview
sous Windows). Ces programmes permettent de lire un fichier de points (ou de calculer
les points de quelques signaux) et de transférer les valeurs sur la carte. Les fichiers
de données sont en format texte et peuvent être créés avec n'importe quel éditeur
(les 128 points du fichier sont rangés sur une colonne). Il est également possible de
générer ces fichiers avec un outil Excel qui est adapté au calcul et à la manipulation
de tableaux de valeurs. Une macro Visual Basic a été développée dans ce but. Celle
ci permet de lancer le programme de transfert des données directement depuis Excel
(pour les versions 5 et 7).
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1. Utilisation de Labview.

La programmation sous Labview est basée sur l'utilisation d'outils VI's (Virtual
Instruments) qui représentent les fonctions de base du programme complet. Ce dernier
est alors construit en connectant ces VI's entre eux et peut être utilisé, à son tour,
dans un programme de hiérarchie supérieure.

Le déroulement du programme n'est pas séquentiel (comme en C, Pascal...) mais
par flux de données: la sortie d'un VI est valide seulement lorsque ses entrées le sont.
Un fonctionnement séquentiel est introduit (il existe un VI à cet effet) lors du dialogue
entre le PC et la carte.

2. Utilisation sous DOS.

Le programme Gene_bf.exe écrit en langage C, offre les mêmes possibilités que
celui décrit précédemment.

3. Utilisation avec Excel.

Avec ce mode de fonctionnement, l'ouverture et la sauvegarde des fichiers s'
effectuent au moyen des commandes d'Excel. Les fichiers générés peuvent être des
classeurs XLS ainsi que des fichiers en format texte utilisables par les autres pro
grammes. La bibliothèque de fonctions mathématiques permet de calculer aisément
les signaux. Les macros permettant de calculer une impulsion et de commander la
carte sont associées aux boutons: une permettant de générer des pulses caractérisés
par les paramètres TR, PW, TF et une autre que nous avons appelée DIAL et qui
assume le transfert des données vers la carte.

4. Description du port parallèle.

L'interface parallèle, destinée à la communication avec une imprimante, présente
trois registres de huit bits aux adresses x 378, x 379, et x 37A. Ces 24 bits ne sont
pas tous associés à une broche sur le connecteur. De plus certains bits d'état et de
commande de l'imprimante sont inversés par l'électronique de l'interface.

E. Résultats.

1. Comparaison des résultats illustrés et simulés.

La figure 5.8 représente les flux simulé et illustré; on remarque qu'il y a une
concordance entre les deux flux.
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Flux simulé Flux illustré

Figure 5.8: Flux simulé et illustré générateur.

Les figures 5.9 et 5.10 représentent les PA simulées et illustrées pour une personne
jeune normotendue et une personne âgée de 60 ans à l'artère radiale. On constate
également qu'il y a un accord entre les résultats illustrés et simulés.

Volts
1.8
lA

1.2

1

0.8

0.65

PA simulée PA illustrée

Figure 5.9: PA radiale simulée et illustrée (30 ans normotendu).

Volts
2.4
2.0

1.6

1.2
0.8

PA Simulée PA illuslfée

Figure 5.10: PA radiale simulée et illustrée (60 ans nonno).
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Sur les figures 5.9 et 5.10 nous remarquons que l'amplitude des ondes de pression
artérielle chez la personne âgée de 60 ans normotendue est supérieure à celle de
l'onde de PA pour un jeune normotendu: diminution de l'élasticité des artères d'où
une d'hypertension liée à la vieillesse.

2. Conclusion

Grâce à cet appareil il est facile de montrer l'influence sur la PA d'un changement
de débit cardiaque en changeant les paramètres du générateur et de démontrer le
vieillissement sur l'onde de pression artérielle.

De même on peut visualiser la vitesse de l'onde de pouls en saissisant en deux
endroits différents l'onde de pression.
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Chapitre 6

DISCUSSION.

Notre étude met en évidence à travers une modélisation de la PA le rôle de
la relation non-linéaire entre la compliance de la paroi artérielle et la PA, sur la
morphologie de l'onde de pression.

Ces résultats, qui n'ont pu être possibles que grâce à l'utilisation de nouveaux
logiciels de calcul non seulement permettent de vérifier et valider l'analogie électrique
du modèle de Windkessel distribué dans la modélisation de la PA, mais aussi de
compléter les données en précisant leurs limites.

Il s'agit d'une étude qui présente l'intérêt d'être totalement non-invasive. Les
méthodes utilisées pour les mesures expérimentales ont largement été validées.

A. Apport du concept de modélisation non-linéaire dans le
modèle de windkessel.

L'utilisation de modèles physiques appliqués aux grandeurs physiologiques a per
mis de faire de nombreux progrès en clinique humaine.

Dans le domaine cardio-vasculaire on est arrivé par les mesures de la PA, de la
Fe, du volume d'éjection systolique, à évaluer l'impédance le travail cardiaque et la
consommation d'oxygène du myocarde [33]. De même par la mesure de la vitesse de
propagation des ondes de pouls on peut évaluer la distensibilité artérielle [43].

Aussi la modélisation est importante en clinique car la connaissance de ces
grandeurs peuvent renseigner sur le mode d'action de certains traitements. L'in
suffisance coronaire par exemple: en choisissant un mode d'action sélectif sur le débit
cardiaque (j3 bloquant) on bloque toute régulation faisant augmenter ce dernier, ainsi
on diminue le travail cardiaque et protège le myocarde.

S'agissant de la pression artérielle le modèle généralement utilisé est le modèle
de Windkessel de type RC dont l'intérêt est qu'il représente d'une manière simple la
PA et permet aux médecins d'établir un concept physiologique donnant au système
artériel un rôle de conduit assuré par les résistances, mais aussi de stockage du volume
d'un battement à l'autre assuré par la compliance. Cependant certains paramètres de
la circulation sanguine tels que la non-linéarité de la variation diamètre--pression, la
complexité de l'impédance cardiaque, et l'hétérogénéité du système artériel représen
tent une réelle difficulté au niveau de la modélisation.

Le modèle que nous avons choisi est, celui décrit par Westerhof et Noordergraaf
en 121 segments. En effet tout en étant mieux élaboré ce modèle est encore basé sur un
certain nombre d'hypothèses: artères de formes cylindriques, flux laminaire, variations
relatives de diamètre faibles par rapport au diamètre de l'artère, pas d'étirement
longitudinal, turbulences au niveau des bifurcations négligeables (ces hypothèses ont
été largement discutées au chapitre 1).
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Il présente plusieurs avantages: il s'approche de la complexité du réseau artériel
en étant constitué d'un réseau de distribution symétrique, l'hétérogénéité anatomique
structurale est reproduite par des valeurs spécifiques au niveau de chaque segment
électrique. Ainsi, on peut retrouver que des segments proximaux alLX plus distaux,
les valeurs de compliance artérielle diminuent et celles des résistances augmentent.
Par contre il assume que la compliance est constante quel que soit le niveau de PA
sur tout l'arbre artériel.

L'originalité de notre travail est de tenir compte par une modélisation adaptée
du caractère non-linéaire CA/PA dans tout l'arbre artériel.

Nous allons analyser les différents points qui représentent les particularités de
notre travail de modélisation.

1. Ajustement du modèle aux valeurs expérimentales.

Nous avons réalisé un ajustement du modèle de base proposé par Westerhof et
Noordergraaf pour chaque sujet en utilisant des coefficients multiplicateurs pour les
compliances, les inductances et les résistances au niveau de chaque segment à partir de
nos données expérimentales. C'est la seule méthode qu'il nous a été possible d'utiliser
puisque les valeurs utilisées par Westerhof et Noordergraaf dans son modèle ne sont
pas mesurables de façon non-invasives. On remarque que les valeurs proposées par
Westerhof et Noordergraaf ne semblent cependant pas trop éloignées de nos données
expérimentales. En effet son prototype qui correspondait à un sujet de 75 kg et 175
cm, est proche de la stature de nos sujets témoins; mais nous n'avons pas de précision
sur l'âge ou le sexe. Notre étude a consisté à utiliser le modèle de Noordergraaf adapté
par homothétie en supposant que les nouvelles valeurs étaient les plus proches de nos
données expérimentales.

2. Méthodologie de la mesure de pression artérielle.

La mesure de PA par le modèle qui est théoriquement possible au niveau de
chaque segment n'est également pas directement mesurable, on ne peut valider la
mesure de la PA au niveau des différentes cellules. Sur le plan méthodologique un
certain nombre de points doivent être pris en compte, en effet nous n'avons pas utilisé
de mesures invasives pour nos données expérimentales d'onde de pression; mais des
mesures nOll-invasives indirectes par tonométrie.

Etant donné que la méthode de mesure de façoll invasive est sanglante pour le
sujet et l'expose à un risque infectieux il n'est pas question de mesurer la PA par
cette méthode.

La tonométrie est considérée comme une méthode de réference par certains au
teurs [34-36,40, 72] quand on se limite à l'analyse de la forme de l'onde de PA. Dans
notre étude, nous mesurons la PA au niveau radial à l'aide d'un tonomètre Millar.
Il est bien établi que lorsque les conditions d'aplanation sont remplies la tonométrie
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permet une évaluation à la fois de l'amplitude et de la forme de l'onde de pression,
au niveau radial la méthode choisie peut être considérée comme étalon [34].

Comme précédemment pour tenir compte des caractéristiques individuelles au
niveau des autres segments du modèle (compliance, résistance, inductance) nous avons
ajusté les valeurs du modèle [5] en utilisant les mêmes coefficients qu'au niveau radial
pour l'obtention de la pression artérielle.

Enfin l'utilisation de mesures invasives n'étaient pas essentielles pour notre étude
par ce que l'objectif était de comparer la forme des ondes de PA obtenues avec deux
modèles différents.

On voit bien la performance du modèle de Westerhof et Noordergraaf puisque
malgré ces restrictions, le modèle de pression artérielle en 121 segments est meilleur
pour la reconstruction de la pression que celui en une cellule (figures 3.5a 3.5b).

3. Appareillage utilisé.

Enfin, les appareils utilisés jouent un rôle important:
- L'évaluation de la compliance et de la relation non-linéaire avec la PA a été

réalisée au niveau radial par ultrasonographie (NIUS 02), l'intérêt de l'utilisation de
cet appareil est de pouvoir donner avec précision la relation CA/PA.

- La modélisation du volume d'éjection systolique pour la restitution de l'onde de
PA est aussi importante. Dans notre modèle nous avons cherché à représenter le flux
sanguin par des pulses les plus proches enregistrés individuellement par échocardiogra
phie contrairement aux signaux rectangulaires [57] habituellement proposés dans les
modèles classiques. Il n y a aucun paramètre de libre sur le flux sortant du ventricule
gauche.

Si ces appareils sont connus pour leur performance il convient de noter qu'en
physiologie les grandeurs mesurées sont caractérisées par une certaine variabilité qui
provient des appareils de mesure mais surtout du sujet.

Une autre motivation du choix de l'artère radiale est le fait que c'est une artère
dont on connaît mieux le niveau de pression et avec précision la relation non-linéaire
CA/PA, mais aussi à cause de son rôle de conduction.

B. Analyse des relations entre la compliance artérielle et la
pression artérielle sur la modélisation de la pression.

1. Modélisation.

Nos résultats montrent que:
- Avec le modèle linéaire la pression artérielle est sous-estimée à la systole et

sur-estimée à la diastole par rapport aux données expérimentales.
- Dans le modèle non-linéaire l'onde de pression est superposable à l'onde de

pression expérimentale et cela atteste la validité du modèle (figure 4.8).
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Ainsi les variations de compliance influencent la forme de l'onde de PA; c'est un
point original à notre connaissance, car le modèle proposé initialement par Westerhof
et Noordergraaf n'incluait pas le caractère non-linéaire des propriétés du mûr artériel.

Ils confirment donc l'intérêt du modèle de Windkessel largement utilisé et sug
gèrent que compte tenu de la complexité du système artériel il peut être consid
éré comme un Windkessel branché sur un réseau distribué dont les caractéristiques
sont celles d'une compliance variable non-linéaire. Cette observation mettant en év
idence le rôle de la CA sur la PA est faite au niveau d'une artère radiale calibre (
diamètre 0,2 cm) par rapport à l'aorte (diamètre 3 cm) qui présente de façon caricat
urale la plus grande partie de l'élasticité dans le réseau artériel. Les valeurs données
par Westerhof et Noordergraaf sont: CAaorte = 53,4 x 1O-6g-l cm4 s2, CAradiale =
0,676 x 1O-6g-l cm4 s2 ce qui laisse supposer que les résultats seraient encore meilleurs
si on avait pu disposer des valeurs expérimentales sur ce type de segment artériel. Nos
résultats confirment également l'importance de l'ajustement de la compliance avec la
pression dans le modèle [73-75]

Quoi qu'il en soit il est intéressant de noter que l'artère radiale avec un diamètre
de l'ordre de 2 mm possède à la fois un caractère résistif car son diamètre est très
petit, et capacitif puisque nous avons montré l'importance de la prise en compte de
la compliance [58].

2. Rôle de la compliance artérielle sur la forme de l'onde de pression.

La compliance artérielle varie avec le niveau de la PA; l'analyse de la CA à
pression constante permet d'identifier les caractéristiques fonctionnelles de l'artère
(rigidité) indépendamment du niveau de pression artérielle [58].

Pour analyser le rôle de la CA, indépendamment de la PA nous avons fait varier
la compliance artérielle en appliquant le même coefficient multiplicatif sur toutes les
valeurs des compliances entre la systole et la diastole. Cette analyse porte sur le
sujet no4 et concerne le modèle non-linéaire; la figure 6.1 représente les différentes
compliances ( Cl <C2<C3 ) elle montre qu'au niveau de l'artère radiale lorsque la
compliance de l'ensemble du réseau artériel diminue, le niveau de PA augmente à
la systole et diminue à la diastole il s'ensuit une augmentation de la pression pulsée
figure 3.4 (artères de moins en moins souples) d'où l'apparition d'une certaine forme
d'hypertension marquée par l'augmentation de la pression systolique et la diminution
de la pression diastolique [47].
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6.1

Compliance Variable

CA

Figure 6.1: Variation de la compliance en fonction de la pression.

c. Analyse des paramètres anatomiques.

Dans ce travail nous disposons d'un certain nombre de patients 9 jeunes normo
tendus et 3 hypertendus sur lesquels nous avons fait des simulations détaillées. Même
si l'échantillon est peu représentatif on peut essayer de voir si il y a une corrélation
entre les résultats obtenus et les paramètres géométriques des artères. Nous dis
posons du diamètre de l'artère radiale et de la taille du sujet obtenus par les mesures
expérimentales.

En admettant que le prototype de Noordergraaf ait une taille de 1,75 m et que
les longueurs des segments soient homothétiques à la taille du sujet; la connaissance
de la taille permet de calculer les coefficients

L _ La x Taille
l - 1 75,

R _ Ra x Taille
l - 1 75,

C (PAlv1) = C(PAlvf) x Taille
l 1 75,

6.2

6.3

(coefficients LI, RI et Cl normalisés par la taille) tableau 6.1.

Y-a-t-il une corrélation entre ces différentes grandeurs, et le diamètre de l'artère
radiale? Pour repondre à cette question nous traçons les variations de RI = f (d4noor/ d~xp),
de LI = f(d2noor/d~xp) et de de Cl = f(d~xp/d2noO'r) eu égard aux expressions (cf
équations 1.48 et 1.53) donnant la résistance, la self et la compliance en fonction du
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diamètre ( dnoor = diamètre de Noordergraaf et dexp = diamètre expérimental).

Patient R l Ll Cl dexp

1 0,7734 0,4834 2,9585 2,53
2 0,7865 0,4915 2,7528 2.523
3 0,9895 0,625 2,2916 2,336
4 1,0262 0,6481 1,5447 2,138
5 1,5573 1.1238 1,0403 1,701
6 0,6691 0,4117 4,5808 2,415
7 0,6730 0,3365 2,8269 2,8
8 0,4117 0,3082 3,2735 3,088
9 0,9264 0,6176 2,2626 2,619
10 1,0869 0,9130 3,6956 1,799
11 0,7692 0,3846 4,1153 2,357
12 1,25 0,625 3,5625 1,983

Tableau 6.1: Différentes valeurs de L l , Cl et R l .

1. Corrélation entre L l , R l et le diamètre.

Les figures 6.2a, 6.2b donnent les variations de L l et R l en fonction du diamètre;
en faisant un fit de ces figures nous établissons une relation entre ces différentes
grandeurs.

95



-y =0.5682 + 0.053727x R= 0.87529
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Figure 6.2a: RI = f( d
4
:oOT)
dexp

-y = -0.0094824 + 0.24847x R= 0.91612

1.2 L
1

0.925

d2

LI = -0,0094 + 0, 24847x avec x = d~oor
exp

d4

RI = 0,5682 + 0, 053727x avec x = :oor
dexp

6.4

6.5

R = 0,91612

R = 0,87529

R = coefficient de corrélation.
On remarque dans les deux cas une corrélation assez marquée avec le diamètre

de l'artère radiale; il faudrait plus de sujet pour valider réellement ce fait:

- Une évolution lente de LI en fonction de d~oor/d;xp

- La loi de variation des résistances suit presque la loi en d4
( R varie assez

lentement) .
Les résistances et les selfs sont dominées par les petites artères diamètre < 0,30

cm; elles sont assez bien corrélées avec le diamètre au niveau de l'artère radiale (nous
supposons que les autres petites artères sont homothétiques à l'artère radiale). Ce
modèle semble surestimer les résistances et l'inertie des artères.

Il faut dire que le diamètre de l'artère radiale dans le modèle de base est sys
tématiquement plus grand que pour nos sujets dnoor / dexp>1, pour les patients où
dnoor :::::: dexp R ü et Lü sont nettement inférieurs à 1.
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2. Corrélation entre Cl et les diamètres dnoor et dexp .

Les représentations du coefficient Cl à la pression moyenne en fonction du rap
port d;xp/ d';wor moyennant certaines approximations et du diamètre expérimental en
fonction de l'âge figure 6.3a et 6.3b montrent une importante dispersion; il faudrait
davantage de patients pour pouvoir en tirer une loi traduisant la variation de Cl =

f( d;xp/ d;oor) et surtout connaître l'estimation de la compliance aortique en fonction
de la pression afin de pouvoir tirer une conclusion sur les grosses artères car la compli
ance totale est dominée par ces dernières. Nous n'avons pas de mesures de compliance
sur ce type d'artère.
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Figure 6.3a: Cl = f(d~xp/d;wor)

De manière générale le modèle de base à 121 segments doit être corrigé plûtot en
diminuant les résistances et les selfs et en augmentant les capacités.

Mais encore une fois la taille de l'échantillon est trop faible pour conclure et
il manque véritablement de données sur la compliance aortique en fonction de la
pression pour conclure.
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CONCLUSION.

Notre étude met en évidence à travers une modélisation de la pression artérielle
le rôle de la relation non-linéaire CA/PA sur la morphologie de l'onde de pression.

Elle confirme que le système artériel au niveau radial peut être assimilé à un
système de type Windkessel branché sur un réseau distribué dont les caractéristiques
sont celles d'une capacité variable c'est-à-dire non-linéaire.

Elle vérifie sur le plan physiologique que le réseau artériel radial de structure mus
culaire et élastique mixte équilibré joue aussi un rôle capacitif dans l'hémodynamique
artérielle.

L'intérêt d'utiliser un tel modèle de travail est de pouvoir identifier le rôle joué
par les modifications de compliance artérielle sur l'onde de pression indépendamment
des propriétés structurales des parois (augmentation de la rigidité).

Notre modèle permet d'analyser l'influence de la compliance artérielle constante
sur la forme l'onde de pression, elle prouve qu'une diminution de la compliance
artérielle conduit à une augmentation de la pression, et par conséquent une aug
mentation de la pression pulsée.

Dans les mêmes conditions de résistance les relations entre les variations de PA
et de fhE pendant la partie du front ascendant de l'onde de PA laissent supposer que
les variations de flux sont plus fortes dans le modèle à compliance non-linéaire ce qui
pourrait expliquer l'importance des caractéristiques fonctionnelles de la paroi dans la
propagation de l'onde de PA et la diminution du risque thrombotique.

Cette étude devrait être poursuivie dans la direction suivante: comme la cOlllpli
ance du système artériel est dominée par les grosses artères et par le viellissemellt ([, .....
grosses artères différent des petites, il faudrait modéliser de manière différente la ('(1111

pliance des grosses et des petites artères. Les logiciels permettent cette distin('t i, III

le temps nous a manqué pour examiner cette question. Il faudrait aussi des dOIlII' ~ ...
expériementales sur la compliance aortique ou carotidienne pour chaque sujet.

Souhaitons que ce travail permette une avancée dans la compréhension des pl1t'11' '! Il' : l' ...

complexes responsables des dérèglements de la circulation sanguine.
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Annexe

Nous donnons ici les résultats expérimentaux et simulés de la pression artérielle
pour chaque sujet pris individuellement au niveau de l'artère radiale.
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RÉSUMÉ

Le modèle de \iVïndkessel est un modèle linéaire qui ne prend pas en compte les
variations structurale et fonctionnelle des artères liées cl la variation de pression entre
la systole et la diastole.

Dans cette étude nous faisons une modélisation en admettant que la compliance
artérielle qui est fonction de la pression peut être ajustée. Les formes des ondes de
pression et le débit cardiaque sont acquis sur neuf personnes normotendues; la pression
mesurée expérimentalement de façon non invasive à l'aide d'un tonomètre Millar est
comparée cl celle modélisée grâce à un simulateur électrique: Spice (le système artériel
étant divisé en 121 segments). L'échographie du coeur est réalisée avec un capteur
Doppler (NIUS-02).

Ce travail montre les limites du modèle de \Vindkessel qui admet que la compli
ance du système artériel est constante quelle que soit la pression. Cette étude nous a
permis également de mettre en évidence les propriétés conductrices de l'artère radiale.

SUMMARY

The Windkessel model is a linear model which does not take into account the
structural and functional variations of the arteries related to the pulsatility of the
blood pressure (BP) and its variations between systole and dia5tole.

The objective is to analyse the performance of a BP modelisation where the
parameters of AC, are adjusted in a dynamic fashion according to a curvilinear re
lationship of the arterial properties (compliance) in relationship to the BP between
s~rstole and diastole.

Pressure waveform and cardiac output of 9 controls subjects are measured. The
non invasive measures of the radial BP waveform ("YIILLAR tonometry) was compared
to that constructed by an electric simulator reproducing the model in a symetrical
network subdivised into 121 segments where we introduced for each subject : at
cardiac level the aortic stroke volume (Doppler ec:hocardiography), and at the radial
lcvcl the dynamic values of compliance and diamcter according to an arc-tangent
moclel (measured by arterial echography NIUS-02)

This work shows in an expcrimental way the limits inherent in simplification
in the \Vindkessel 1l1odelisation of the vascular system with constant parmneters. It
shows in a conduction artery the influence of the functional properties of the arterial
wall on the level of systolic: and diastolic BP.

MOTS CLÉS

.\Iodélisation. Simulation. Système' Cardio-Vasculaire. \VinclkesseL Compliance.
Pres~;ion Artérielle.




