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Introduction

Les maladies cardiovasculaires représentent actuellement l’une des premières causes de mortalité

dans les pays développés. D’après l’Organisation Mondiale de la Santé (OMS), elles étaient respon-

sables, en 2008, de 17,3 millions de décès dans le monde, soit 30% de la mortalité mondiale [1].

Leur survenue est favorisée par des facteurs de risque : le tabagisme, l’âge, l’hypertension arté-

rielle, le diabète, l’hypercholestérolémie, l’obésité, la sédentarité, dont l’effet cumulatif multiplie le

risque cardiovasculaire. Ces facteurs induisent des modifications au niveau des vaisseaux sanguins

et affectent les organes cibles (cœur, cerveau, rein). Ils entraînent des cardiopathies coronariennes

(angine de poitrine, infarctus du myocarde), des accidents vasculaires cérébraux, des artériopathies

périphériques (maladies des artères qui alimentent les bras et les jambes), ainsi que des insuffisances

rénales.

Le nombre de décès imputables aux maladies cardiovasculaires (149 541 décès en 2008) diminue ré-

gulièrement en France depuis ces dernières années (-24% entre 2000 et 2008) de par une diminution

des facteurs de risque et une meilleure prise en charge des patients [2]. Les maladies cardiovascu-

laires restent cependant un objectif majeur de santé publique. Elles sont en effet une cause importante

d’incapacité et de décès prématurés (responsables de 15% de l’ensemble des décès chez les 45-64

ans) [1, 2].

Face à ce constat, de nombreuses études s’intéressent au système cardiovasculaire (SCV) dans

le but de mieux appréhender le développement des maladies cardiovasculaires pour pouvoir mieux

les détecter et mieux les traiter. Des travaux ont ainsi montré que le vieillissement et les facteurs

de risque comme le diabète engendrent des modifications au niveau du réseau artériel qui constitue

le SCV [3]. Ce réseau est composé de deux systèmes couplés, la macrocirculation et la microcir-

culation, qui interagissent afin de permettre une adaptation optimale de l’organisme aux différentes

perturbations rencontrées. Dans le cas du diabète par exemple, les patients présentent au début de leur

maladie des lésions localisées au niveau de la microcirculation avec une diminution du nombre de

capillaires. Cependant, de par le couplage macro/micro, l’ensemble du SCV est progressivement en-

dommagé avec, entres autres, une perte d’élasticité des grosses artères. Les lésions microcirculatoires

engendrent ainsi des modifications de la macrocirculation.



2 Introduction

Pour d’autres pathologies, le scénario peut être inversé : ce sont les modifications de la macrocircu-

lation qui ont un impact sur la microcirculation. Des études ont, par exemple, montré que la rigidité

des grosses artères contribue à une élévation de la pression artérielle pulsée ce qui engendre des

dommages au niveau de la microcirculation. Les interactions macro/micro joueraient donc un rôle

important dans le processus physiopathologique [4, 5, 6, 7, 8, 9]. Or, parmi les études qui se sont

intéressées au SCV, très peu ont examiné conjointement la macrocirculation et la microcirculation.

D’autre part, l’identification de la cause primaire d’une pathologie cardiovasculaire peut être diffi-

cile lorsque la macrocirculation et la microcirculation sont toutes deux endommagées. C’est le cas

par exemple chez les patients hypertendus où un cercle vicieux entre macrocirculation et microcir-

culation est entretenu [4]. De plus, les facteurs de risque peuvent se cumuler. C’est par exemple le

cas de l’hypertension qui est souvent associée à un diabète, ce qui complexifie la compréhension du

processus physiopathologique. Une meilleure appréhension du couplage macro/micro pourrait ainsi

permettre de mieux comprendre le développement de la pathologie, contribuer à l’identification de

sa cause primaire et à plus longs termes permettre de mieux cibler les traitements.

Cela nous amène à notre problématique : comment contribuer à l’appréhension du couplage ma-

crocirculation/microcirculation ? L’analyse et le traitement de signaux physiologiques d’une part, et

la modélisation du SCV d’autre part, nous semble être deux approches appropriées pour répondre

à cette problématique. Ces outils peuvent permettre, dans différentes situations physiologiques et

pathologiques, (1) de quantifier et (2) prédire le comportement des systèmes étudiés (macrocircula-

tion et microcirculation). Nous avons ainsi procédé à l’acquisition simultanée de signaux issus du

cœur, de la macrocirculation et la microcirculation chez des sujets sains puis mis en œuvre différents

concepts de traitement du signal afin d’identifier des relations liant le système macrocirculatoire et

le système microcirculatoire. Parallèlement, un modèle couplant la macrocirculation et la microcir-

culations a été développé afin de simuler l’influence de la modification de paramètres géométriques

et physiologiques de la macrocirculation sur la microcirculation (comme le rayon ou le module de

Young) et inversement, de simuler l’influence de la microcirculation sur la macrocirculation (avec

par exemple l’augmentation des résistances périphériques).

Afin de répondre à la problématique, ce mémoire est structuré en 6 chapitres.

Le premier chapitre introduit des notions de physiologie en présentant les différentes composantes

du SCV qui ont été étudiées (le cœur, la macrocirculation, la microcirculation) et leurs caractéris-

tiques respectives (structure et fonctions). La dernière section de ce chapitre est dédiée au couplage

macro/micro dans le cas de l’hypertension.

Le deuxième chapitre présente les différents signaux que nous avons enregistrés ainsi que les tech-

niques utilisées pour leurs acquisitions : l’électrocardiogramme pour l’étude du cœur, le signal d’im-

pédance bioélectrique pour l’étude de la macrocirculation et le signal de fluxmétrie laser Doppler

pour l’étude de la microcirculation (qui est ici la microcirculation cutanée).
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Le troisième chapitre décrit les concepts de traitement du signal (analyse spectrale, analyse multi-

fractale et entropie multi-échelle) utilisés pour analyser nos signaux. Le SCV est en permanence ré-

gulé par des mécanismes de contrôle qui induisent des oscillations dans les signaux physiologiques.

Ces outils de traitement du signal permettent de quantifier différentes “propriétés” de ces mécanismes

de contrôle (énergie, propriétés multifractales, complexité). Leur mise en œuvre a pour but d’étudier

le couplage macro/micro à travers l’analyse des mécanismes de régulation. D’autre part, le couplage

macro/micro sera évalué dans deux situations physiologiques différentes : a) l’administration par voie

orale d’un vasodilatateur et b) le passage de la position couchée à la position debout, grâce à deux

études réalisées en collaboration avec le Centre Hospitalier Universitaire d’Angers.

Le quatrième chapitre présente un état de l’art des différents modèles de la macrocirculation et de

la microcirculation présents dans la littérature ainsi que les choix effectués pour la construction de

notre propre modèle.

Le cinquième chapitre décrit notre modèle composé de deux sous-modèles qui simulent les courbes

de débit et de pression : dans les artères de la macrocirculation pour le premier sous-modèle et en

sortie des artérioles de la microcirculation pour le second sous-modèle. Les résultats des différentes

simulations réalisées, notamment celles qui montrant l’influence de la macrocirculation sur la micro-

circulation et inversement, seront présentés et discutés.

Enfin, la conclusion de ce mémoire permet de résumer et de discuter de l’ensemble des travaux

effectués. Des éléments de perspectives sont également proposés afin de poursuivre et compléter ce

travail de thèse.





Chapitre 1

Physiologie du système cardiovasculaire
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Le système cardiovasculaire (SCV) est composé d’une double pompe (le cœur), d’un liquide cir-

culant (le sang) et de deux circuits de transport : la circulation systémique qui permet la distribution

des nutriments et de l’oxygène (O2) vers les différents organes, excepté les poumons, et la circulation

pulmonaire qui permet au sang d’être réoxygéné au contact des alvéoles pulmonaires et débarrassé

du dioxyde de carbone (CO2) (Figure 1.1) [10]. Ces circulations sont composées de deux réseaux :

le réseau artériel qui transporte le sang du cœur vers les tissus et le réseau veineux qui transporte le

sang des tissus vers le cœur.

Si la fonction principale du SCV est d’assurer l’approvisionnement des cellules en oxygène et

nutriments, il a aussi pour rôle [10] :

– l’évacuation du CO2 et autres déchets métaboliques ;

– la transmission d’information en véhiculant les hormones ;

– la régulation de la température corporelle ;

– la défense de l’organisme en assurant le transport des anticorps et des cellules immunitaires

comme les lymphocytes.

Pour pouvoir assurer ces fonctions et maintenir l’homéostasie (i.e. maintenir certaines variables

physiologiques, comme la pression artérielle moyenne, entre des valeurs limites permettant le bon

fonctionnement de l’organisme), le SCV interagit avec les autres systèmes de l’organisme (Figure

1.2) [12, 13] :

– le système digestif. Il permet de charger le sang en nutriments (glucose, acides gras et acides

aminés). Ces nutriments sont issus de la digestion et de la transformation des hydrates de car-

bone (i.e. le sucre), graisses et protéines qui composent les aliments. Une fois dans le sang, ils

sont transportés par le SCV jusqu’aux cellules où ils réagissent avec l’oxygène par un proces-

sus chimique.
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FIGURE 1.1 – Le système cardiovasculaire. Modifié à partir de [11]

La réaction des nutriments avec l’oxygène libère de l’énergie qui permet la synthèse d’un com-

posé hautement énergétique, l’adénosine triphosphate (ATP). Ce composé, appelé molécule de

la vie, fournit l’énergie nécessaire à de nombreuses fonctions cellulaires telles que la contrac-

tion des muscles ou le transport de substances à travers la membrane cellulaire. Le système

digestif permet également l’absorption du fer nécessaire à la synthèse de l’hémoglobine (pro-

téine qui se trouve à l’intérieur des globules rouges et qui permet le transport de l’oxygène) ;

– le système respiratoire. Il fournit l’oxygène nécessaire aux tissus de l’organisme. Il débarrasse

également le sang de ses déchets comme le dioxyde de carbone ;

– le système urinaire. Il filtre et nettoie le sang de ses déchets tels que l’eau et les sels ;

– le système nerveux. Il régule la force et la fréquence des contractions du cœur, ainsi que la

vasomotion des vaisseaux sanguins (augmentation ou réduction de leur diamètre) en fonction

des besoins des tissus ;

– le système endocrinien. Il participe à la régulation du SCV en sécrétant des hormones. Ces

hormones peuvent influer sur les contractions du cœur et le diamètre des vaisseaux sanguins ;

– le système osseux. Il protège le SCV (la cage thoracique protège, par exemple, le cœur) et

permet le stockage de minéraux, comme le calcium, que le sang doit transporter.
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La moelle osseuse, située à l’intérieur des os, est, en outre, le siège de la formation des globules

rouges, des plaquettes et d’une grande partie des globules blancs ;

– le système musculaire. Il permet aux vaisseaux sanguins munis de fibres musculaires lisses

de modifier leur diamètre afin d’ajuster le débit sanguin en fonction des besoins des tissus

et de maintenir la pression artérielle. Le cœur est, par ailleurs, lui-même constitué de fibres

musculaires ;

– les systèmes lymphatiques et immunitaires. Ils participent à la défense de l’organisme contre

les virus, les bactéries et les infections. Le système lymphatique a également pour rôle de

récupérer le plasma (partie liquide du sang) et les protéines en excès dans les tissus ;

– le système tégumentaire (la peau). Il protège le SCV et participe à la thermorégulation. La

peau, étant innervée par de nombreux vaisseaux sanguins, constitue également un réservoir de

sang ;

– le système reproductif. Il permet, chez la femme, la conservation de l’intégrité des vais-

seaux (leur maintien) par la sécrétion des hormones féminines (les œstrogènes). L’activité du

SCV est par ailleurs augmentée lors d’une grossesse avec notamment un travail de nutrition

dirigé vers le foetus.

Les interactions entre les différentes entités de l’organisme et le SCV rendent le fonctionnement

de ce dernier très complexe. L’architecture du SCV est, d’autre part, très hétérogène : la structure et

la composition de la paroi des vaisseaux sanguins diffèrent suivant leur type (artères, artérioles, ca-

pillaires, veinules, veines). Certains vaisseaux sont élastiques, d’autres plus musculaires, et certains

sont dotés de pores. Ils ont, de ce fait, des fonctions bien distinctes.

Il est ainsi très difficile d’analyser et de modéliser le SCV en prenant en compte toutes ses compo-

santes (cœur, artères, artérioles, capillaires, veinules, veines) et l’ensemble de ses interactions avec les

autres entités de l’organisme. L’étude du SCV est donc souvent limitée à certains de ses constituants.

Pour cette raison, nous avons choisi, dans le cadre de cette thèse, de nous concentrer sur un système

comprenant le cœur (ventricule gauche), la macrocirculation (artères élastiques et musculaires) et

la microcirculation (artérioles et capillaires). La circulation pulmonaire et le réseau veineux ne sont

donc pas pris en compte dans ce système. La description des caractéristiques et fonctions de ces trois

composantes (cœur, macrocirculation et microcirculation) font l’objet des trois sections qui suivent.

Une quatrième section est consacrée aux interactions entre la macrocirculation et la microcirculation

sanguines avec pour exemple le cas de l’hypertension.
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FIGURE 1.2 – Interaction du système cardiovasculaire avec les différents systèmes de l’organisme.
Schéma établi à partir de [12, 13]
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1.1 Anatomie et fonctionnement du muscle cardiaque

Structure du cœur

Le cœur est un organe musculaire creux constitué de deux pompes, une pompe droite alimentant

la circulation pulmonaire et une pompe gauche alimentant la circulation systémique. Chaque pompe

possède deux cavités : une oreillette (cavité supérieure) et un ventricule (cavité inférieure) (Figure

1.3). Le sang oxygéné pénètre dans l’oreillette gauche par l’intermédiaire des veines pulmonaires

puis s’écoule à travers la valve mitrale dans le ventricule gauche avant d’être propulsé dans l’aorte.

Le sang circule ensuite dans les ramifications de l’aorte jusqu’aux tissus et revient désoxygéné et

chargé de déchets dans l’oreillette droite par l’intermédiaire des veines caves.

FIGURE 1.3 – Anatomie du cœur [14]

De par ses battements (entre 60 à 100 par minute en position assise ou couchée pour un adulte

sain au repos [15]), le cœur a un fonctionnement pulsatile. Chaque battement correspond à un cycle

cardiaque.
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Fonctionnement du cœur

Un cycle cardiaque comporte 4 étapes successives (Figure 1.4) [16] :

– le remplissage ventriculaire : le remplissage s’effectue en deux phases. Un remplissage pas-

sif, où le sang présent dans l’oreillette s’écoule, du fait du gradient de pression, dans le ventri-

cule, à travers la valve mitrale. Puis un remplissage actif, où l’oreillette se contracte et chasse

le sang qu’elle contient dans le ventricule. La pression dans le ventricule (pression intraventri-

culaire) devient alors supérieure à la pression dans l’oreillette et la valve mitrale se ferme ;

– la contraction isovolumique : la valve mitrale est close. Le ventricule se contracte ce qui aug-

mente la pression intraventriculaire. Lorsque la pression dans le ventricule devient supérieure

à la pression aortique, la valve aortique s’ouvre ;

– l’éjection systolique : le sang est propulsé dans l’aorte. La pression intraventriculaire devient

progressivement inférieure à la pression aortique ce qui entraîne la fermeture de la valve aor-

tique ;

– le relâchement isovolumique : le ventricule, qui est alors une chambre close, se relâche. La

pression diminue jusqu’à ce que la valve mitrale s’ouvre et le cycle recommence.

FIGURE 1.4 – Boucle pression-volume du ventricule gauche
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La première et la quatrième phases constituent la diastole qui occupe à peu près les deux tiers

du cycle au repos, contre un tiers du cycle occupé par la systole qui correspond à la deuxième et la

troisième phases du cycle cardiaque. Chez un sujet adulte sain au repos, un cycle cardiaque dure en

moyenne entre 0,8 s et 1 s.

Les contractions des oreillettes et ventricules, qui permettent l’éjection du sang dans l’aorte à

chaque battement cardiaque, sont coordonnées par l’activité électrique du cœur.

Activité électrique du cœur

Le cœur est doté d’un tissu, le tissu nodal, capable de produire de manière automatique (de lui-

même) des impulsions électriques responsables des contractions rythmiques du muscle cardiaque.

L’influx électrique généré par ce tissu se propage à travers le cœur puis s’étend de proche en proche

générant un faible courant sur la surface de la peau [14]. En plaçant des électrodes sur la peau, de part

et d’autre du cœur et sur les extrémités des bras et des jambes, il devient alors possible d’enregistrer

les différences de potentiel électrique générées par ces courants. Un électrocardiogramme (ECG)

correspond à l’enregistrement de ces différences de potentiel au cours du temps (Figure 1.5).

FIGURE 1.5 – Extrait d’un électrocardiogramme correspondant à un cycle cardiaque

L’emplacement des électrodes sur les membres (bras, jambes) et la poitrine est standardisé et

permet d’enregistrer douze tracés (ou dérivations). Les six dérivations des membres, dites périphé-

riques (D1, D2, D3, aVR, aVL, aVF), permettent d’observer l’activité électrique du cœur sur le plan

frontal et les six dérivations de la poitrine, dites thoraciques ou précordiales (V1, V2, V3, V4, V5,

V6), permettent d’observer l’activité électrique du cœur sur le plan horizontal (Figure 1.6).
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FIGURE 1.6 – Positionnement des électrodes permettant d’obtenir un ECG à 12 dérivations
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Les dérivations D1, D2 et D3, qui forment le triangle d’Einthoven au centre duquel se trouve le

cœur, correspondent aux trois dérivations bipolaires des membres (i.e. bras et jambes).

Comme présenté sur la Figure 1.6 :

– D1 mesure la différence de potentiel entre le bras gauche (borne positive de l’électrode BG) et

le bras droit (borne négative de l’électrode BD) ;

– D2 mesure la différence de potentiel entre le bras droit (borne négative de l’électrode BD) et

la jambe gauche (borne positive de l’électrode JG) ;

– D3 mesure la différence de potentiel entre la jambe gauche (borne positive de l’électrode JG)

et le bras gauche (borne négative de l’électrode BG).

L’électrode positionnée sur la jambe droite (JD) n’enregistre pas de signal, elle sert de terre.

Les dérivations unipolaires aVR, aVL et aVF, dites dérivations de Goldberger, se servent des

mêmes électrodes que D1, D2, D3 (électrodes BG, BD et JG) à la différence que chacune de ces

électrodes est prise comme borne positive avec pour électrode négative la combinaison des deux

autres électrodes dont la somme algébrique vaut 0 (borne positive combinée à une borne négative).

Ainsi, pour la dérivation aVR, l’électrode positive, dite exploratrice, est fixée sur le bras droit (BD)

et l’électrode négative est formée par la combinaison des électrodes fixées sur le bras gauche (BG) et

la jambe gauche (JG).

– D1 et aVL permettent de mesurer l’activité électrique de la paroi latérale du ventricule gauche ;

– D2, D3 et aVF permettent de mesurer l’activité électrique de la paroi inférieure du cœur ;

– aVR permet de mesurer l’activité électrique à l’intérieur des cavités (i.e. oreillette et ventri-

cule).

Les dérivations unipolaires V1 à V6, dites dérivations de Wilson, sont, quant à elles, positionnées

sur le thorax (Figure 1.6).

– V1 et V2 permettent de mesurer l’activité électrique du septum (cloison qui sépare les cavités

droite et gauche du cœur) ;

– V3 et V4 permettent de mesurer l’activité électrique de la pointe du cœur (l’apex) ;

– V5, V6 permettent de mesurer l’activité électrique de la paroi latérale du ventricule gauche.

Ces douze dérivations donnent naissance à douze tracés d’allures différentes. Ils se composent

cependant des mêmes ondes (onde P, complexe QRS et onde T) qui représentent les séquences de

dépolarisation des cellules cardiaques, responsables de la contraction mécanique des oreillettes et

ventricules, et de repolarisation de ces cellules.
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Ainsi, comme présenté sur la Figure 1.7 :

– l’onde P représente la dépolarisation des oreillettes ;

– le complexe QRS, la dépolarisation des ventricules ;

– l’onde T, la repolarisation des ventricules.

FIGURE 1.7 – Dépolarisation et repolarisation du cœur

Par comparaison des 12 tracés, entre eux et/ou avec des tracés normaux, il est possible de détecter

des anomalies cardiaques.
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1.2 Macrocirculation sanguine

La macrocirculation sanguine est composée de larges artères élastiques de 2 mm à 2,5 cm de

diamètre, comme l’aorte et la carotide, proches du cœur (proximales), et d’artères plus musculaires

de 1 à 4 mm de diamètre, comme l’artère fémorale et l’artère radiale, localisées en périphérie (loin

du cœur).

Structure des artères élastiques et musculaires

Les artères de la macrocirculation sont toutes constituées de 3 tuniques concentriques. Les ar-

tères musculaires se différencient cependant des artères élastiques au niveau de la tunique intermé-

diaire (Figure 1.8) :

– l’intima (la plus interne) est composée d’une couche de cellules endothéliales qui sont direc-

tement en contact avec le sang et donc les métabolites et les hormones, ainsi que d’un tissu

conjonctif qui permet de maintenir les cellules endothéliales en place ;

– la media est la tunique la plus épaisse et diffère selon le type d’artères :

– pour les artères élastiques : elle est riche en fibres élastiques et contient quelques fibres

musculaires. Ce sont les fibres élastiques qui permettent de transformer le débit pulsatile en

un débit continu et d’amortir la pression artérielle dont les oscillations sont importantes à la

sortie du cœur

– pour les artères musculaires : elle est essentiellement composée de fibres musculaires lisses.

Ces fibres permettent le contrôle du débit sanguin en se contractant (diminution du diamètre

de l’artère) ou se relâchant (augmentation du diamètre de l’artère) en réponse à un stimulus,

par exemple neuronal ou hormonal

La media est également limitée de part et d’autre par une couche de fibres élastiques : la

limitante élastique interne entre media et intima, et la limitante élastique externe entre media

et adventice (tunique la plus externe) ;

– l’adventice (rôle protecteur) est composée de fibres de collagène (peu élastiques) qui résistent

à l’étirement et de quelques fibres élastiques. Elle contient également des petits vaisseaux

sanguins qui irriguent la paroi.

FIGURE 1.8 – Structure de la paroi vasculaire des artères de la macrocirculation
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Ayant des constitutions pariétales différentes les artères élastiques et musculaires assurent des

fonctions distinctes.

Caractéristiques des artères élastiques et musculaires

Grâce à leurs abondantes fibres élastiques, les larges artères sont capables de se distendre (i.e. de

se dilater sous l’effet de la pression). Cette distensibilité leur permet d’amortir les grandes oscillations

de la pression à la sortie du cœur (Figure 1.9) et de transformer le débit pulsatile en un débit continu.

FIGURE 1.9 – Amortissement de la pression pulsée, également appelé effet Windkessel, en fonction
du site artériel étudié. Repris de [17]

Lors de la systole, le ventricule gauche se contracte et un certain volume de sang est éjecté dans

l’aorte (volume d’éjection systolique (VES)). Sous l’effet de la pression, la paroi élastique de l’aorte

se distend et emmagasine ainsi une part du volume sanguin éjecté et une part de la pression (Fi-

gure 1.10).

Cette distensibilité (DS) peut être définie à partir de la relation suivante :

DS =
dV

dP × Volume initial
, (1.1)

où dV correspond aux variations de volume de l’artère sous l’effet des variations de pression dP et

V olume initial correspond au volume sanguin contenu dans l’artère en diastole. Elle s’exprime en

mmHg−1.
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Une variable voisine de la distensibilité est la compliance (C) des artères. Elle correspond à la quan-

tité totale de sang que peut emmagasiner une artère sous l’effet de la variation de pression. Elle

s’obtient en multipliant la distensibilité par le volume sanguin et s’exprime en ml.mmHg−1.

C = DS × Volume initial =
dV

dP
. (1.2)

A la fin de la systole, la valve aortique se ferme, le cœur n’éjecte plus de sang et la pression

diminue dans l’aorte. Cette dernière retrouve alors sa position de repos restituant le volume sanguin

et la pression emmagasinés. Le débit pulsatile devient ainsi continu et les oscillations de pression

sont amorties. Cette transformation du débit pulsé en débit continu porte le nom d’effet Windkes-

sel qui vient d’une analogie, proposée par Hales en 1733, entre le fonctionnement du SCV et les

pompes à incendies de l’époque. Ces pompes étaient actionnées manuellement par plusieurs pom-

piers et avaient donc un fonctionnement intermittent. Pour avoir un jet d’eau continu elles ont été

équipées d’un réservoir d’air (Windkessel en allemand) qui permettait d’emmagasiner une partie de

l’énergie (sous forme d’air sous pression) et de la restituer pendant les intervalles du pompage. Ces

pompes comportaient, par ailleurs, une lance dont l’extrémité était réglable afin d’ajuster le débit

d’eau en sortie. Hales proposa ainsi d’assimiler le pompage au cœur, le réservoir d’air à la com-

pliance des artères élastiques et le réglage du débit aux résistances à l’écoulement du sang qui sont

importantes au niveau de la microcirculation.

FIGURE 1.10 – Représentation de la distensibilité des artères de la macrocirculation lors d’un cycle
cardiaque
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Une fois que le sang a traversé les larges artères élastiques, il s’écoule dans les artères muscu-

laires qui répartissent le débit cardiaque entre les différents organes. Grâce aux nombreuses fibres

musculaires lisses qui composent leur paroi, ces artères sont capables, en réponse à un stimulus, de

faire varier leur diamètre (vasodilation ou vasoconstriction) et d’adapter, ainsi, le débit sanguin en

fonction des besoins des tissus. Au repos, les besoins en oxygène et nutriments des reins sont par

exemple plus importants que ceux de la peau. Les artères musculaires attribuent ainsi 20% du débit

cardiaque aux reins contre 9% pour la peau [11]. A l’inverse, durant un effort physique, la répartition

du débit cardiaque entre les organes est modifiée ; les artères musculaires attribuent 4,4% du débit

cardiaque aux reins contre 13,6% à la peau.

Les vasodilatations et vasoconstrictions des vaisseaux munis de fibres musculaires lisses peuvent

être endothélium-indépendante (les fibres musculaires lisses se relâchent ou se contractent sans l’in-

tervention de l’endothélium) ou endothélium-dépendante.

En effet, des stimuli tels :

– une stimulation du système nerveux ;

– l’étirement du vaisseau sanguin lors d’un changement de pression (réponse myogène) ;

– l’application de chaud ou de froid ;

– l’action de certaines substances pharmacologiques

agissent directement sur les fibres musculaires lisses de la paroi des vaisseaux.

Alors que des stimuli comme :

– la présence d’hormones dans le sang (par exemple l’insuline) ;

– les forces de cisaillement (action du flux sanguin sur la paroi des vaisseaux) ;

– l’action de substances pharmacologiques telles que l’acétylcholine (ACh)

activent la sécrétion, par les cellules endothéliales, d’agents vasodilatateurs, comme le monoxyde

d’azote (NO), ou vasoconstricteurs. Ce sont ces agents vasoactifs qui induisent le relâchement ou la

contraction des fibres musculaires lisses.

Onde de pouls et phénomène de réflexion

Le phénomène de déformation de la paroi sous l’effet de la pression (distensibilité) se reproduit

de proche en proche le long de l’arbre artériel (Figure 1.11). Une onde qui se propage le long de la

paroi des vaisseaux est ainsi créée. Elle peut être perçue par palpation du pouls au niveau des artères

périphériques, d’où son nom “onde de pouls”. La vitesse de cette onde de pouls est différente de la

vitesse du sang.
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FIGURE 1.11 – Propagation de l’onde de pouls le long de la paroi d’une artère élastique. Tiré de [16]

D’après la relation établie par Moens et Korteweg en 1878, la vitesse de propagation de cette

onde de pouls (VOP) dépend de la rigidité des artères (module de Young E) et de leurs paramètres

géométriques :

V OP =

√

Eh

2ρR
, (1.3)

où h correspond à l’épaisseur de la paroi, R au rayon et ρ à la densité volumique.

Ainsi plus l’artère est rigide (E élevé), plus l’onde de pouls se propage rapidement. Les artères dis-

tales étant plus rigides que les artères proximales, la VOP est plus élevée en périphérie qu’au niveau

de l’aorte (VOP aorte = 2-4 m.s−1 ; VOP artère fémorale = 7-8 m.s−1).

Lorsque l’onde de pouls arrive au niveau des embranchements et des résistances de la microcir-

culation (opposition à l’écoulement du sang), il y a un phénomène de réflexion. Une partie de l’onde

de pouls est réfléchie et se propage alors de la périphérie vers le cœur. L’onde réfléchie vient se su-

perposer avec l’onde incidente ce qui a pour effet d’augmenter “artificiellement” l’amplitude du pic

systolique de la pression (Figure 1.12).
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FIGURE 1.12 – Superposition de l’onde incidente et de l’onde réfléchie. Modifiée à partir de [18]

Cette superposition des ondes est plus précoce pour les artères distales que pour les artères

proches du cœur. Au niveau des artères distales, l’onde réfléchie s’additionne à l’onde incidente

au niveau du pic systolique (là où l’amplitude de l’onde incidente est maximale) alors que pour les

artères proximales (proches du cœur), la superposition est plus tardive : l’onde réfléchie s’additionne

avec l’onde incidente au niveau d’une amplitude inférieure à celle du pic systolique.

FIGURE 1.13 – Amplification de la pression chez le sujet jeune et le sujet âgé. Tiré de [19]

Cette amplification de la pression est moins marquée chez les personnes âgées. Le vieillissement

rendant les artères plus rigides, l’onde de pouls se propage plus vite le long de la paroi des artères.

La superposition de l’onde réfléchie avec l’onde incidente devient alors plus précoce au niveau des

artères proximales (Figure 1.13) et l’augmentation de la pression au niveau de ces artères devient

ainsi pratiquement équivalente à celle des artères distales.
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Courbes de vitesse et pression

Plus nous nous éloignons du cœur, plus le diamètre des vaisseaux diminue ce qui crée des résis-

tances à l’écoulement du sang et le ralentit. Cette diminution de la vitesse du sang dans les artères

distales (loin du cœur) est représentée sur la Figure 1.14.

FIGURE 1.14 – Courbes de la vitesse dans différentes artères de la macrocirculation. Tiré de [16]

Le passage de l’onde de pouls influe sur la forme du tracé de la vitesse de l’écoulement san-

guin dans une artère. Son arrivée dans l’artère en début de systole crée une accélération transitoire

de l’écoulement du sang. Suit une décélération qui reflète l’éloignement de l’onde de pouls, cette

dernière poursuivant sa propagation en aval. Lors de la diastole, pour les artères donnant accès à un

réseau de fortes résistances comme l’artère fémorale, l’écoulement sanguin devient nul, et parfois

s’inverse en début de diastole avant de s’annuler en fin de diastole. Pour les artères donnant accès à

un réseau de faibles résistances, comme les carotides internes, l’écoulement sanguin se ralentit pro-

gressivement mais reste présent en fin de diastole (écoulement positif) [10, 20].

Si nous observons les courbes de pression dans les mêmes artères que celles de la Figure 1.15,

nous constatons que la pression augmente rapidement en début de systole jusqu’à atteindre sa valeur

maximale, appelée pression systolique (PAS), qui est égale à 120 mmHg environ pour un sujet sain

au repos, puis diminue. En fin de systole, la fermeture de la valve aortique crée une incisure (ou onde

dicrote). La pression diminue ensuite jusqu’à atteindre la pression diastolique (PAD) qui est égale à

80 mmHg environ pour un sujet sain au repos.
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FIGURE 1.15 – Courbes de pression dans différentes artères de la macrocirculation. Tiré de [16]

En outre, bien que difficilement visible sur la Figure 1.15, nous pouvons également mentionner

que le pied de l’onde de pression devient de plus en plus tardif lorsque nous nous éloignons du cœur.

Ce décalage temporel correspond au temps mis par l’onde de pouls pour se propager du cœur jus-

qu’au site de mesure.

La différence de pression entre PAS et PAD représente la composante pulsatile de la pression

artérielle, nommée pression pulsée (PP) (Figure 1.15).

PP = PAS − PAD. (1.4)

Cette pression PP est de l’ordre de 40 mmHg pour un sujet sain au repos. Elle reflète l’état des

grosses artères et dépend entre autres [21] :

– de la rigidité des larges artères ;

– du volume d’éjection systolique (VES) ;

– et des ondes de réflexion.

La composante continue de la pression est la pression artérielle moyenne (PAM) (Figure 1.15).

Elle représente la pression qui régnerait dans un système artériel non pulsatif et peut être calculée à

partir de la PAD et la PAS :

PAM =
1

3
PAS +

2

3
PAD. (1.5)

Si nous observons la PAD au niveau des artères distales nous notons qu’elle tend à diminuer. La

PAM, elle, reste quasiment inchangée. A l’inverse, la PAS et la PP tendent à augmenter. Il y a ainsi

une amplification de la pression lorsque nous nous éloignons du cœur. Cette amplification serait due

au phénomène d’onde de réflexion [22].
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1.3 Microcirculation sanguine

Le rôle de la microcirculation est d’ajuster localement le débit sanguin et permettre les échanges

avec les tissus. Elle comprend les artérioles et les capillaires.

Structure et fonction des artérioles et capillaires

Les artérioles ont un diamètre de 5 à 120 µm et possèdent une structure similaire aux artères de

la macrocirculation avec 3 tuniques : intima, media et adventice. Leur paroi est très riche en fibres

musculaires ce qui leur permet de faire varier leur diamètre (Figure 1.16).

FIGURE 1.16 – Structure d’une artériole

En outre, du fait de leur faible rayon, les artérioles opposent une forte résistance à l’écoulement du

sang. Les résistances périphériques (RP) sont, en effet, inversement proportionnelles à la puissance

quatrième du rayon R :

RP =
8µL

πR4
, (1.6)

où µ correspond à la viscosité dynamique du sang et L à la longueur du vaisseau.

Ces résistances périphériques et le gradient de pression △P (i.e. la différence de pression entre les

extrémités d’un vaisseau) sont deux facteurs déterminants du débit Q.

Q =
△P

RP
. (1.7)

D’après cette relation connue sous le nom de loi de Poiseuille, un doublement de leur rayon, à pres-

sion constante, permet de diviser la valeurs des résistances par 16 et d’avoir ainsi un débit 16 fois

plus grand. Chaque tissu peut donc contrôler son propre débit en fonction de ses besoins.
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Il y a ainsi non pas une unique microcirculation mais plusieurs microcirculations propres à chaque

organe avec des spécificités différentes. La microcirculation du cœur est par exemple différente de

celle de la peau.

Les artérioles donnent le plus souvent naissance à des métartérioles sur lesquelles se branchent

des capillaires qui forment un réseau (Figure 1.17).

FIGURE 1.17 – Schéma de la microcirculation où sont représentés, entre autres, des artérioles, des
sphincters pré-capillaires, qui contrôlent l’accès du sang au réseau de capillaires, et une anastomose

Les capillaires ont, quant à eux, un diamètre de 2 à 7 µm, ce qui est voisin voire inférieur au

diamètre d’un globule rouge. Bien qu’ils aient un petit rayon, ils opposent, en moyenne, une faible

résistance à l’écoulement comparée à celle des artérioles.

Les capillaires sont, en effet, très nombreux dans l’organisme (10 à 40 milliards) et représentent

ainsi une surface de section bien plus élevée que celle des artérioles (4500 à 7000 cm2 au repos).

De plus, la paroi des capillaires est constituée d’une fine couche endothéliale entourée d’une mince

membrane basale sur le versant externe. Ils sont donc dépourvus de fibres musculaires et ne peuvent

ainsi pas modifier leur résistance par des mécanismes d’ajustement.
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Le débit est néanmoins ajusté en fonction des besoins locaux des tissus, par la présence de sphincters

pré-capillaires qui contrôlent l’accès du sang aux capillaires en s’ouvrant ou se fermant (Figure 1.17).

Lors d’une activité physique, les besoins de l’organisme augmentent. Des sphincters s’ouvrent alors

afin d’augmenter la densité de capillaires irriguant les tissus. Par ailleurs, les reins, le cerveau et le

cœur ayant des besoins plus importants que les autres organes, leur densité de capillaires est plus

élevée.

Des anastomoses artério-veineuses (AVA), qui sont abondantes dans la microcirculation de la

paume des mains, des doigts, des pieds, du nez et des oreilles, peuvent également participer à l’ajus-

tement du débit sanguin en court-circuitant le réseau de capillaires. Ces AVAs relient directement les

artérioles aux veinules et participent à la thermorégulation.

De même que leur densité, la structure des capillaires varie suivant les tissus. Trois catégories de

capillaires peuvent être distinguées:

– les capillaires continus : ce sont les plus nombreux. Nous les trouvons surtout au niveau des

muscles, du tube digestif et des poumons. Ils permettent le passage des molécules liposo-

lubles (O2 et CO2) par diffusion passive à travers leur paroi (Figure 1.18). Les petites mo-

lécules non liposolubles, mais hydrosolubles, comme l’eau, les ions sodium et le glucose,

diffusent, quant à elles, au niveau des jonctions (ou fentes) remplies d’eau présente entre les

cellules endothéliales. Pour les grosses molécules non liposolubles comme les protéines, des

vésicules permettent leur transport par endocytose (i.e. absorption) au niveau de l’une des faces

de la membrane puis exocytose (i.e. déversement) sur la face opposée : ce processus s’appelle

la pinocytose ;

– les capillaires fenêtrés (ou fenestrés) : ils présentent les mêmes modes d’échanges que les ca-

pillaires continus même si les vésicules y sont plus rares. Ils offrent, d’autre part, une voie

supplémentaire via leurs pores présents dans les cellules endothéliales qui permettent le pas-

sage des macromolécules (Figure 1.18). Ces capillaires sont surtout présents dans les tissus où

les échanges moléculaires sont importants comme les intestins, les reins et les glandes endo-

crines ;

– les capillaires discontinus (ou sinusoïdes) : nous les trouvons au niveau du foie, de la moelle

osseuse et de la rate. Leurs cellules endothéliales sont disjointes, ils présentent ainsi de larges

orifices qui permettent le passage de cellules sanguines. Les vésicules y sont absentes et la

lame basale qui entoure les cellules endothéliales est discontinue.
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FIGURE 1.18 – Structure de deux parois de capillaires : continu et fenêtré. Adapté de [14]

Échanges avec les tissus

Le principal moyen de transport des substances à travers la paroi des capillaires, quel que soit

leur type (continu, fenêtré ou discontinu), est la diffusion. Elle dépend de la différence de concen-

tration du soluté à diffuser entre les faces de la membrane. Plus cette différence est grande, plus le

déplacement de soluté à travers la membrane sera important.

La diffusion dépend également du coefficient de perméabilité, qui varie suivant la nature de la mem-

brane (capillaire continu ou fenêtré) et du soluté.

Les capillaires sont très proches des tissus (distance moyenne de 1 à 50 µm) mais les échanges

ne se font pas directement de capillaires à cellules. Un liquide, appelé liquide interstitiel, dont la

composition est proche de celle du sang, sert d’intermédiaire passif entre les capillaires et les cellules.

Lorsque la pression dans un capillaire est supérieure à celle du liquide interstitiel, des constituants

du sang, à l’exception des protéines plasmatiques (protéines de grosse taille), sont entraînés hors du

capillaire, c’est le processus d’ultrafiltration.
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A l’inverse, quand la pression extérieure est supérieure à celle dans le capillaire, les molécules

d’eau et les solutés du compartiment interstitiel se déplacent vers l’intérieur du capillaire, c’est la

réabsorption. Le passage des molécules d’eau et des solutés à travers la membrane des capillaires est

régi par quatre forces [11] :

– la pression hydrostatique Pc qui correspond à la pression exercée par le sang sur la paroi des

capillaires. Elle favorise le passage des molécules d’eau et des solutés du sang vers le liquide

interstitiel ;

– la pression oncotique (ou colloïde osmotique) (πpl) du plasma (i.e. la partie liquide du sang)

qui est due aux protéines plasmatiques restées dans le capillaire. La concentration d’eau est,

en effet, plus faible dans le capillaire que dans le compartiment interstitiel du fait de la forte

concentration de ces protéines. Cette différence de concentration exerce une pression qui tend

à favoriser le passage des molécules d’eau du liquide interstitiel vers le plasma. Cette pression

est de l’ordre de 25 mmHg ;

– la pression hydrostatique exercée par le liquide interstitiel Phli sur la paroi du capillaire. Cette

pression est faible et favorise le passage des molécules d’eau et des solutés du liquide intersti-

tiel vers le sang du capillaire ;

– la pression oncotique du liquide interstitiel (πli) qui est très basse, proche de 0, du fait de la

faible concentration de protéines dans le liquide interstitiel. En cas de fuite des protéines plas-

matiques vers le liquide interstitiel, cette pression favorise le passage des molécules d’eau du

capillaire vers le liquide interstitiel.

La pression hydrostatique Pc dans le capillaire est plus élevée au niveau de l’extrémité artérielle

qu’au niveau de l’extrémité veineuse (de l’ordre de 37 mmHg vs 17 mmHg). Les pressions hydro-

statique Phli et oncotique πli du liquide interstitiel sont faibles (autour de 1 mmHg et 0 mmHg

respectivement) et participent donc peu aux échanges de liquide. Quant à la pression πpl, elle reste

constante entre les deux extrémités du capillaire (25mmHg environ) [11].

A partir de ces quatre forces, la différence de pression △P , appelée force nette, responsable de

l’échange de liquide, peut être calculée :

△P = (Pc + πli) − (πpl + Phli). (1.8)

Lorsque la force nette △P est positive, l’échange de liquide se fait du capillaire vers le liquide

interstitiel par ultrafiltration, comme c’est le cas au niveau de l’extrémité artérielle du capillaire. A

l’inverse, lorsque la force nette △P est négative, l’échange de liquide se fait du compartiment inter-

stitiel vers le capillaire par réabsorption, comme c’est le cas au niveau de l’extrémité veineuse.
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FIGURE 1.19 – Ultrafiltration et réabsorption à travers la paroi d’un capillaire

En 1896, Starling remarqua que, dans des conditions normales, les échanges (ultrafiltration et ré-

absorption) sont dans un état de quasi-équilibre au niveau de la membrane du capillaire. Cela signifie

que la quantité de liquide qui sort du capillaire par ultrafiltration est quasi égale à celle qui retourne

dans le capillaire par réabsorption. Le liquide en excès dans le compartiment interstitiel, responsable

du léger déséquilibre, est, quant à lui, récupéré par le système lymphatique avant de réintégrer la

circulation systémique.

Pour clore les sections portant sur la macrocirculation et la microcirculation, la Figure 1.20 ré-

sume les différences structurelles et fonctionnelles des vaisseaux sanguins de ces deux systèmes.
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FIGURE 1.20 – Différences structurelles et fonctionnelles suivant les types de vaisseaux. Établi à
partir de [23] et [24]
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1.4 Exemple d’interactions entre les systèmes macrocirculatoire et mi-

crocirculatoire : cas de l’hypertension

Un des principaux facteurs de risque de maladies cardiovasculaires est l’hypertension. Sa préva-

lence est importante dans la population française : 37% des hommes (18-65 ans) et 35% des femmes

sont hypertendus [25] sachant que cela s’accentue avec l’âge. Cette pathologie induit des lésions et

dysfonctionnements au niveau de la macrocirculation mais aussi au niveau de la microcirculation qui

est souvent moins considérée que les larges artères. Des études suggèrent que les interactions entre la

macrocirculation et la microcirculation entretiennent et aggravent l’hypertension engendrant, à plus

long terme, des lésions des organes cibles (cœur, cerveau, reins) [17, 21, 26].

Chez les sujets hypertendus les gros troncs artériels, notamment l’aorte, sont plus rigides que

ceux des sujets normotendus ce qui a pour conséquence d’augmenter la pression pulsée. Cette aug-

mentation de la pression pulsée induit des mécanismes d’adaptation au niveau de la macrocirculation

et de la microcirculation. Les larges artères deviennent moins compliantes et afin de maintenir la

contrainte pariétale constante, leur paroi est également remodelée (augmentation de l’épaisseur de

la media). Les artérioles, quant à elles, vont diminuer leur rayon pour permettre au débit sanguin

d’être régulé pour des pressions plus élevées. Les hypertendus présentent, de plus, une atteinte de

la fonction endothéliale ainsi qu’une raréfaction des capillaires induite par leur fermeture et/ou leur

destruction.

Ces modifications microvasculaires induisent une augmentation des résistances périphériques. Pour

maintenir le débit, la PAM va alors être augmentée ce qui va aggraver la rigidité des grosses artères.

La boucle se referme et un cercle vicieux apparaît [4, 26, 27].

L’hypertension est souvent associée au diabète (54% des diabétiques sont hypertendus) qui est

responsable de lésions et dysfonctionnements au niveau de la microcirculation (raréfaction des ca-

pillaires, dysfonctionnement endothélial). L’accumulation des facteurs de risque complexifie ainsi

la compréhension du processus physiopathologie et l’identification de la cause primaire. Plusieurs

études s’accordent ainsi à dire que les deux systèmes, macrocirculatoire et microcirculatoire, doivent

être pris en compte simultanément [4, 26]. Cependant, peu d’études ont évalué simultanément la

macrocirculation et la microcirculation. Nous proposons ainsi d’évaluer le couplage macro/micro à

l’aide de deux outils : (1) l’analyse et le traitement de signaux physiologiques qui font l’objet des

chapitres 2 et 3, et (2) la modélisation des systèmes macrocirculatoire et microcirculatoire qui est

présentée dans les chapitres 4 et 5.
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FIGURE 1.21 – Cercle vicieux entre macrocirculation et microcirculation dans le cas de
l’hypertension
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Les variables physiologiques, telles que la fréquence cardiaque et la pression artérielle, présentent

des fluctuations (ou variations) temporelles. Ces fluctuations, appelées rythmiques ou spontanées, ne

sont pas aléatoires mais résultent de l’interaction de plusieurs mécanismes de contrôle qui font inter-

venir, entres autres, le système nerveux, la respiration, les hormones, la vasomotion, et qui régulent

en permanence le SCV afin de maintenir l’homéostasie.

Ces fluctuations spontanées contiennent des informations qui peuvent être utiles à la compréhen-

sion des mécanismes de régulation du SCV. Des travaux ont, par exemple, montré que l’analyse des

variations de la fréquence cardiaque permet d’évaluer le contrôle du système nerveux autonome et

ainsi de détecter des dysfonctionnements [28, 29, 30].

En outre, les fluctuations des variables physiologiques peuvent résulter de l’action de méca-

nismes de régulation “centraux” comme l’activité cardiaque mais aussi de mécanismes de régulation

“locaux” tels que la vasomotion des artérioles.

L’un des objectifs de la thèse étant de contribuer à l’appréhension du SCV par l’analyse de si-

gnaux, nous allons étudier les fluctuations présentes dans des signaux issus de trois composantes du

SCV - le cœur (avec le signal de variabilité de la fréquence cardiaque), la macrocirculation (avec le

signal d’impédance bioélectrique) et la microcirculation (avec le signal de fluxmétrie laser Doppler

cutané). Le but est d’apporter des informations nouvelles relatives aux mécanismes qui contrôlent les

activités respectives de ces systèmes. Nous allons, par ailleurs, également analyser les fluctuations

présentent dans le signal de pression artérielle.
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Les mécanismes de contrôle peuvent se distinguer par leur “temps de réponse” : certains agissent

en quelques secondes comme le système nerveux alors que d’autres agissent en quelques minutes ou

quelques heures comme les hormones et la vasomotricité, ou à plus long terme comme les reins (diu-

rèse).

Les signaux que nous avons acquis ayant été enregistrés sur quelques minutes, l’analyse de leurs

fluctuations permet uniquement d’évaluer des mécanismes de régulation à “court terme” et certains

mécanismes de régulation à “moyen terme” comme la vasomotricité.
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2.1 Variabilité du rythme cardiaque

Le signal de variabilité du rythme cardiaque (VRC) représente l’évolution temporelle de la fré-

quence cardiaque (FC). Il est obtenu à partir de l’extraction des intervalles de temps entre les pics R

du signal ECG.

FIGURE 2.1 – Extraction des intervalles RR du signal ECG

La FC est en permanence modulée par les mécanismes de contrôle qui induisent des variations

au niveau des intervalles RR sur chaque battement cardiaque (Figure 2.1). Ces variations résultent

principalement de l’activité du système nerveux autonome (SNA). En les analysant, il est ainsi pos-

sible d’évaluer le contrôle de l’activité cardiaque par le SNA.

Système nerveux

Le système nerveux est organisé en deux systèmes : le système nerveux central (SNC) qui com-

prend la moelle épinière et l’encéphale, et le système nerveux périphérique (SNP) qui comprend

les nerfs et ganglions par où circule l’information entre le SNC et le reste de l’organisme [11] (Fi-

gure 2.2).

Le SNP est lui-même divisé en deux voies : une voie afférente (composante sensorielle - récepteurs

de la peau, des muscles, des viscères) qui transmet les informations au SNC sur les milieux extérieur

et intérieur et une voie efférente (composante motrice) qui permet au SNC de transmettre ses ins-

tructions aux organes effecteurs (muscle cardiaque, muscles lisses, glandes, muscles squelettiques,

Figure 2.2).
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FIGURE 2.2 – Organisation du système nerveux qui est composé du système nerveux central (SNC)
et du système nerveux périphérique (SNP). Ce dernier (i.e. le SNP) est lui-même divisé en deux
systèmes : les systèmes nerveux somatique et autonome. Les systèmes nerveux sympathique et

parasympathique composent le système nerveux autonome. Tiré de [11]

Les voies efférentes du SNP sont formées du système somatique et du système nerveux autonome ou

végétatif (SNA, Figure 2.2).

Le système nerveux somatique permet le contrôle des activités motrices comme par exemple le main-

tien de la posture et de l’équilibre ou la marche [31]. Il est formé de motoneurones dont les axones

relient directement le SNC aux muscles squelettiques qu’ils innervent (Figure 2.3). La terminaison de

ces motoneurones permet de libérer un neurotransmetteur (l’acétylcholine) qui déclenche la contrac-

tion des fibres musculaires et permet ainsi, par exemple, de plier le bras [11]. Les motoneurones ont

un rôle excitateur. Lorsqu’ils cessent de stimuler le muscle, ce dernier se relâche. Le système nerveux

autonome comprend, quand à lui, un système sympathique et un système parasympathique (ou vagal)

(Figure 2.3). Le système sympathique déclenche un ensemble de réponses qui préparent l’organisme

à une activité physique intense en cas de situation stressante ou menaçante [11].
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FIGURE 2.3 – Systèmes nerveux central et périphérique

Selon la célèbre expression de Walter Cannon (1871-1945), le système sympathique a pour rôle de

préparer les individus à “se battre ou à fuir” [31]. Son organisation est dite à deux neurones : le

premier neurone, appelé neurone préganglionnaire, a son corps cellulaire dans la moelle épinière. Il

fait synapse avec le deuxième neurone, appelé postganglionnaire, dont le corps cellulaire est loca-

lisé dans un ganglion qui se trouve dans l’une des deux chaînes sympathiques qui longent de part et

d’autre la colonne vertébrale (Figure 2.3). Les prolongements des neurones préganglionnaires sont

courts car ils innervent les ganglions localisés à proximité de la chaîne sympathique. A l’inverse, les

prolongements des neurones postganglionnaires sont longs pour pouvoir innerver les organes.

De nombreux organes sont stimulés par le système sympathique. Au niveau du système cardiovascu-

laire, la stimulation du système sympathique induit une constriction des vaisseaux sanguins périphé-

riques (artérioles) ainsi qu’une augmentation de la fréquence et de la force des contractions du cœur.

Le système parasympathique est, lui, stimulé lors des périodes de repos et de digestion [11].

Comme pour le système sympathique, il a une organisation à deux neurones. Bien que la plupart

des organes reçoivent une innervation sympathique et parasympathique, la majorité des vaisseaux

sanguins n’ont pas d’innervation parasympathique.
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En outre, l’activité du système parasympathique est antagoniste à celle du système sympathique.

Ainsi, lorsque l’un est excitateur, l’autre est inhibiteur. C’est ce que nous appelons la balance sym-

pathovagale. Si l’activité parasympathique augmente, l’activité sympathique diminue en parallèle,

ce qui entraîne un ralentissement du rythme cardiaque. Si l’activité sympathique augmente, celle du

système parasympathique diminue et le rythme cardiaque est alors accéléré.

Applications cliniques de la VRC

Les activités des systèmes sympathique et parasympathique peuvent être quantifiées en analysant

les signaux de VRC à l’aide de différentes méthodes du traitement du signal [32] dont trois d’entres

elles (analyse spectrale, formalisme multifractal et entropie multi-échelle) seront présentées dans le

chapitre 3.

Grâce à l’analyse spectrale, l’étude du signal de VRC a pris de l’importance dans les années 1980. Du

fait de ses nombreuses applications, la dynamique (i.e. l’évolution temporelle) du signal de VRC est

l’une des plus largement étudiées en physiologie humaine. Des études ont notamment montré que la

VRC est un facteur prédictif de mortalité suite à un infarctus du myocarde [29, 33, 34]. Des travaux

ont également prouvé que la VRC est un outil pronostique de survie dans le cas d’une insuffisance

cardiaque secondaire à une cardiopathie dilatée [35, 36]. En outre, le développement d’une neuro-

pathie (affection du système nerveux qui est une complication fréquente du diabète) [37] peut être

prévenu grâce à la détection d’une diminution de la VRC (le signal de VRC devient plus régulier)

chez les sujets diabétiques [28, 38, 39]. D’autre part, l’étude de la VRC peut permettre de mettre

en évidence une altération du système nerveux chez les sujets hypertendus [30, 40, 41]. Elle a, par

ailleurs, également montré son utilité en pédiatrie, au cours d’anesthésie ou encore pour des tests de

médicaments (bétabloquants) ou du monitoring [37, 42].

Obtention des signaux de VRC

Les signaux ECG présentés dans ce mémoire ont été enregistrés à l’aide de l’appareil Physio-

flow (PF-05 Lab1, Manatec, France). Sur cet instrument, deux électrodes sont utilisées pour acquérir

les signaux ECG. Cela est inférieur au nombre usuel de dérivations (12 dérivations par convention)

mais suffisant pour extraire les intervalles RR. Notre choix s’est porté sur cet appareil car il est plus

simple d’utilisation et plus rapide à mettre oeuvre qu’un électrocardiographe standard avec 12 déri-

vations. Il permet, par ailleurs, l’appréhension du système macrocirculatoire grâce à l’enregistrement

du signal d’impédance bioélectrique.
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Les pics R ont été détectés sur les signaux ECG à l’aide d’un algorithme développé sous Matlab.

Cet algorithme a été repris de [43] et adapté à nos signaux.

La première étape de l’algorithme consiste à retirer les composantes basses fréquences des signaux

ECG afin de stabiliser la ligne de base. La deuxième étape consiste à translater, dans le domaine tem-

porel, une fenêtre de taille fixe (taille définie par défaut) le long du signal filtré. Nous avons adapté la

taille de cette fenêtre à nos signaux. Dans chacune de ces fenêtres, l’amplitude maximale du signal

est détectée. Lorsque la fenêtre arrive au bout du signal ECG, les maxima ayant une valeur inférieure

à un seuil déterminé, seuil que nous avons ajusté, sont supprimés. Une seconde translation de la fe-

nêtre, dont la taille a été affinée suite à la détection des pics R, est ensuite effectuée afin de détecter

des pics R qui n’auraient pas été identifiés lors de la première translation, ce qui permet d’assurer

une détection de bonne qualité.

Une fois l’exécution de cet algorithme terminée, la détection des pics R a été contrôlée visuelle-

ment et corrigée en cas d’oubli d’un pic R ou de détection d’un “faux” pic R.

Un exemple de signal de VRC est présenté sur la Figure 2.4.

FIGURE 2.4 – Exemple de signal de VRC
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2.2 Pression artérielle

La pression artérielle, dont les deux facteurs déterminants sont le débit cardiaque et les résistances

périphériques totales, est en permanence régulée par des mécanismes de contrôle faisant intervenir,

entres autres, le SNA. Afin d’assurer cette régulation, la pression artérielle est continuellement sur-

veillée par les barorécepteurs dont les mécanismes d’action sont rapides. Ils permettent ainsi une

régulation à court-terme de la PA.

Barorécepteurs

Les barorécepteurs sont des récepteurs sensibles à la tension exercée sur la paroi des gros vais-

seaux sanguins (notamment l’aorte et la carotide). Ils envoient en permanence des influx nerveux (via

les nerfs afférents du système nerveux périphérique) au centre cardiovasculaire bulbaire (Figure 2.5).

Ce centre cardiovasculaire bulbaire est un des centres vitaux (dont font également partie les sys-

tèmes respiratoire et digestif) qui se trouve dans le bulbe rachidien (composant du système nerveux

central). Il permet de transmettre des influx nerveux vers le système nerveux autonome et ainsi de

contrôler des fonctions physiologiques telles que les battements cardiaques et la circulation sanguine.

FIGURE 2.5 – Centre cardiovasculaire du bulbe rachidien. Repris de [44]
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Lorsque la pression diminue (diminution de la tension pariétale), les barorécepteurs envoient des

influx nerveux plus lents (i.e. moins fréquents) vers le centre cardiovasculaire bulbaire. Ce dernier

stimule le système sympathique qui agit sur le cœur et les fibres musculaires lisses de la paroi des

artérioles. En réponse à la stimulation sympathique, le cœur augmente sa fréquence cardiaque et sa

force de contraction, ce qui induit une augmentation du débit cardiaque. Les artérioles réagissent,

quant à elles, par une vasoconstriction, ce qui engendre l’accroissement des résistances périphé-

riques [11]. L’augmentation combinée du débit cardiaque et des résistances périphériques permet, au

final, d’augmenter la pression artérielle (Figure 2.6).

A l’inverse, lorsque la pression augmente (augmentation de la tension pariétale), les barorécep-

teurs envoient des influx nerveux plus rapides (i.e. plus fréquents) au centre cardiovasculaire bul-

baire [11]. Ce dernier stimule alors l’activité parasympathique. En réponse, le cœur diminue sa fré-

quence cardiaque et sa force de contraction, ce qui entraîne une diminution du débit cardiaque. En

parallèle, l’activité sympathique induit une vasodilatation des artérioles et donc une diminution des

résistances périphériques. La diminution combinée du débit cardiaque et des résistances périphé-

riques permet, au final, de diminuer la pression artérielle (Figure 2.6).

FIGURE 2.6 – Schéma général de la régulation de la pression artérielle par le SNA. Repris de [11]

Il existe d’autres facteurs extrinsèques que les facteurs nerveux pour la régulation de la pression

artérielle. Il s’agit des facteurs hormonaux.
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La pression artérielle peut, par ailleurs, être régulée par l’action de facteurs locaux qui parti-

cipent au contrôle des résistances périphériques. Ces facteurs, qui influent sur le rayon des artérioles,

sont [11] :

– des facteurs chimiques comme :

• des modifications métaboliques telles que la diminution de la concentration locale de O2 qui

induit une vasodilatation ;

• des médiateurs chimiques tels que le monoxyde d’azote et l’histamine ;

– des facteurs physiques comme :

• l’application locale de chaud (vasodilatation) ou de froid (vasoconstriction) ;

• la réponse myogène du vaisseau à son étirement. Lorsque le débit sanguin diminue dans une

artériole, cette dernière est moins étirée ce qui induit un relâchement du muscle lisse et donc

une vasodilatation (diminution du tonus myogène). Inversement, lorsque le débit sanguin

augmente dans l’artériole, le tonus myogène augmente (vasoconstriction).

Applications cliniques de la variabilité de la PA

L’étude de la variabilité de la PA a été limitée au départ du fait qu’elle imposait des mesures

invasives. La conception d’appareils tels que le Finapres (Ohmeda, USA) et le Finometer (Finapres

Medical Systems, Pays-Bas) a, par la suite, permis l’enregistrement non-invasif de la PA. L’étude de

la PA s’est alors développée apportant des informations utiles au diagnostic, à la prévention et au

suivi de pathologies telles que l’hypertension ou l’altération du SNA (par exemple chez les diabé-

tiques) [37, 45].

Dans le chapitre 1, nous avons vu que la PA oscille, sur un cycle cardiaque, entre une valeur maxi-

male, correspondant à la pression systolique (PAS), et une valeur minimale, correspondant à la pres-

sion diastolique (PAD). La PAS et la PAD n’ont pas les mêmes déterminants.

La PAS dépend :

– du volume d’éjection systolique ;

– de la compliance des grosses artères ;

– des ondes de réflexion ;

– de la vitesse d’éjection.

La PAD dépend :

– en grande partie des résistances périphériques ;

– du volume télédiastolique ;

– de la fréquence cardiaque ;

– de la compliance des grosses artères.
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La PAS et la PAD sont toutes deux des facteurs de risque cardiovasculaire, même si la PAS est

un facteur plus puissant que la PAD. Nous avons fait le choix d’étudier la variabilité de ceux deux

pressions afin de recueillir davantage d’informations sur les mécanismes de régulation de la PA.

Obtention des signaux de variabilité de la PAS et de la PAD

Tous les signaux de pression présentés dans ce mémoire ont été enregistrés au doigt à l’aide

d’un appareil Finapres (Ohmeda, USA). Les pressions systolique et diastolique ont été détectées à

l’aide de l’algorithme utilisé pour la détection des pics R de l’ECG en l’adaptant aux signaux de

pression (ajustement du seuil et ajout de la détection des minima qui correspondent à la pression

diastolique) (Figures 2.7 et 2.8).

FIGURE 2.7 – Variabilité de la PAS

FIGURE 2.8 – Variabilité de la PAD
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2.3 Signal d’impédance bioélectrique pour l’étude de la macrocircula-

tion

La technique d’impédance bioélectrique permet de mesurer la variation d’impédance (△Z) des

tissus biologiques, c’est-à-dire l’opposition de ces tissus au passage d’un courant alternatif sinusoï-

dal. Appliquée au niveau du thorax, elle permet d’estimer le volume d’éjection systolique (VES).

Le principal conducteur dans le thorax est le sang car il est riche en ions [46]. Par conséquent, le

courant électrique emprunte surtout les gros vaisseaux médiastinaux comme l’aorte [47]. Les varia-

tions de volume sanguin dans ces vaisseaux entraînent des variations d’impédance que Kubicek [48]

proposa d’utiliser, en 1966, afin d’estimer le volume d’éjection systolique :

V ES = ρTEV G
l2

Z0
2

∣

∣

∣

∣

d△Z

dt

∣

∣

∣

∣

max

, (2.1)

où ρ est la masse volumique du sang, TEV G le temps d’éjection ventriculaire gauche, l la hauteur du

thorax (cm), Z0 l’impédance absolue au thorax et d△Z/dtmax le maximum de la dérivée du signal

d’impédance par rapport au temps. En multipliant le volume d’éjection systolique par la fréquence

cardiaque FC il est possible d’en déduire le débit cardiaque Qc (Qc = V ES × FC). De nombreux

impédancemètres, conçus pour mesurer le débit cardiaque, intègrent ainsi cette équation dans leurs

modules de calcul à laquelle ont été ajoutés des facteurs correctifs obtenus à partir d’études sur des

populations de patient et sujets sains variées. C’est le cas de l’appareil Physioflow (PF-05 Lab1, Ma-

natec, France) que nous avons utilisé.

Pour mesurer l’impédance bioélectrique, le Physioflow utilise la méthode dite à 4 électrodes (Fi-

gure 2.9) : le courant alternatif sinusoïdal de faible intensité Is (3 mA crête à crête) et de haute

fréquence (75 kHz) est injecté à travers une première paire d’électrodes (1 et 4). La seconde paire (2

et 3), montée en dérivation, permet de récupérer la différence de potentiel électrique (voltmètre -

tension VM ) aux bornes de l’impédance à mesurer Zx (Figure 2.9) [46]. Le courant aux bornes du

voltmètre étant négligeable, la tension VM mesurée par ce dernier est équivalente à la tension aux

bornes de l’impédance Zx. Connaissant le courant injecté Is, il est alors possible d’en déduire l’impé-

dance Zx via la loi d’Ohm (Zx = VM
Is

). Plus le milieu est conducteur, plus la valeur de l’impédance

est faible [49]. Comme nous l’avons vu, ce ne sont pas les variations d’impédance mais plutôt leur

dérivée première qui est utilisée pour calculer le volume d’éjection systolique. C’est donc, cette dé-

rivée que nous analyserons et que nous appellerons par la suite signal d’impédance bioélectrique (BI).
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FIGURE 2.9 – Acquisition de signal BI au niveau du thorax. Repris de [46]

Le signal ECG enregistré à l’aide de deux électrodes (5 et 6) (Figure 2.9) permet de synchroniser

le signal BI avec les battements cardiaques. Un exemple d’enregistrement de signal ECG synchronisé

avec un signal BI est présenté sur la Figure 2.10.

FIGURE 2.10 – Exemple de signal ECG et de signal d’impédance bioélectrique enregistrés au
niveau du thorax



46 Chapitre 2. Signaux physiologiques étudiés

On note sur la Figure 2.10 un décalage temporel entre le pic R de l’ECG et l’amplitude maximale

du signal BI. Ce décalage correspond au temps nécessaire à l’onde de pouls pour se propager du cœur

jusque dans l’aorte descendante. Il est, d’autre part, relié aux propriétés élastiques de l’artère. Plus

l’artère est rigide, plus l’écart temporel entre le pic R de l’ECG et l’amplitude maximale du signal

BI est court [46]. Le signal BI est donc un signal composite comprenant la propagation de l’onde de

pouls dans l’aorte et les propriétés élastiques de la paroi aortique. Notre équipe de recherche a montré

qu’il est possible d’extraire, à partir du signal BI, des indices évaluant la rigidité artérielle [46, 50,

51, 52]. Le signal BI est ainsi bien représentatif de la macrocirculation.
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2.4 Signal de perfusion pour l’étude de la microcirculation cutanée

Evaluation de la microcirculation

En 1628, grâce à ses observations et expériences, William Harvey comprit que la circulation du

sang chez l’Homme s’effectue dans un circuit fermé : “Je dis qu’alors évidemment le sang circule,

qu’il est chassé du cœur aux extrémités, et qu’il revient des extrémités au cœur, et ainsi de suite,

accomplissant ainsi un mouvement circulaire” [53]. Il ne put cependant pas mettre en évidence la

communication entre artères et veines bien qu’il en postula l’existence : “Il y a ou des anastomoses

entre ces vaisseaux ou des porosités dans les tissus qui permettent le passage du sang” des artères

dans les veines [53]. Ce n’est qu’avec l’arrivée du microscope que Marcello Malpighi, en 1661, pu

observer les capillaires pour la première fois [54].

Les vaisseaux sanguins de la microcirculation (artérioles et capillaires) peuvent être étudiés à l’aide

de différentes techniques [55] telles que la photoplethysmographie (mesure du flux sanguin) [56], la

thermographie (mesure de température) [57], la capillaroscopie (techniques d’imagerie) [58, 59] et

la spectroscopie proche-infrarouge (mesure de l’oxygénation microvasculaire) [60]. Parmi elles, la

fluxmétrie laser Doppler (FLD) présente l’avantage d’être une méthode bien établie, utilisée depuis

plus de 40 ans, simple à mettre en œuvre, peu coûteuse et applicable sur un grand nombre de tis-

sus [61, 62, 63]. Cette technique permet d’enregistrer en continu le flux microvasculaire et peut être

utilisée de manière invasive afin d’étudier la perfusion des organes comme les reins, les intestins,

le cerveau, le cœur mais aussi de manière non-invasive [64, 65, 66, 67]. De nombreuses études cli-

niques se sont ainsi servies de cet outil comme aide au diagnostic de pathologies vasculaires (diabète,

hypertension, artériopathie oblitérante des membres inférieurs) [12, 68, 69].

Principe de la fluxmétrie laser Doppler

La fluxmétrie laser Doppler repose sur l’interaction entre une lumière laser (i.e. une onde élec-

tromagnétique) et les tissus. Une fibre optique intégrée à la sonde laser Doppler transporte un fais-

ceau monochromatique (les photons ont tous la même longueur d’onde λ0) qui pénètre dans les

tissus [61, 62].

Certains photons de ce faisceau sont absorbés, d’autres subissent de multiples diffusions en heurtant

soit des zones statiques comme les amas de cellules, soit des particules en mouvement (principale-

ment les globules rouges). Lorsqu’un photon rencontre une particule en mouvement, sa fréquence

subit un décalage Doppler (décalage de fréquence) (Figure 2.11).
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FIGURE 2.11 – Principe de la fluxmétrie laser Doppler. Ceci est une représentation : les photons ne
se propagent pas en ligne droite dans les tissus

La fréquence du photon est alors modifiée en fonction de la vitesse de la particule en mouvement,

de sa direction en heurtant cet objet, et de la direction dans laquelle il est diffusé (Figure 2.12) [63].

FIGURE 2.12 – Effet Doppler lorsqu’un photon rencontre un globule rouge

Une partie des photons sont rétrodiffusés vers le photo-détecteur. Le mixage optique de ces pho-

tons rétrodiffusés (mélange des photons ayant subi un décalage de fréquence avec ceux n’en ayant

pas subi) donne naissance à un photo-courant. Le spectre de puissance P (ω) de ce photocourant est

lié aux propriétés des cellules sanguines présentes dans le volume illuminé. La concentration des

cellules sanguines en mouvement (CCSM) est, en effet, proportionnelle à l’intégrale du spectre de

puissance P (ω) :

CCSM ∞
∫

∞

0
P (ω)dω. (2.2)
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En outre, l’intégrale du spectre de puissance P (ω) pondéré par la fréquence ω est proportionnel

à ce que nous appelons la perfusion Perf :

Perf ∞
∫

∞

0
ωP (ω)dω. (2.3)

Lorsque la concentration en globules rouges est faible, la perfusion Perf (i.e. le signal issu de

l’acquisition par la technique FLD) est proportionnelle à la concentration des globules rouges (CGR)

multipliée par leur vitesse moyenne (< vGR >) :

Perf ∞ CGR× < vGR > . (2.4)

où la vitesse moyenne des globules rouges circulant dans le tissu illuminé est estimée à partir du

décalage de fréquence entre la lumière rétrodiffusée et la lumière émise.

La fluxmétrie laser Doppler ne permet pas d’avoir une mesure absolue (c’est à dire en ml.min−1.100 g

de tissu) du flux microvasculaire. La perfusion est donc exprimée en unité de perfusion (Perfusion

Unit, PU). Par ailleurs, de par son manque de standardisation, la fluxmétrie laser Doppler ne permet

pas de comparer directement les perfusions enregistrées dans différents organes. Son évaluation est

ainsi souvent basée sur les réponses physiologiques des tissus à divers stimuli qui sont, par exemple,

la iontophorèse, l’hyperémie réactionnelle ou l’application locale de chaud ou de froid [55, 70].

Ces stimuli ne sont cependant pas adaptés pour notre étude. En effet, ils induisent uniquement

des changements locaux qui n’ont pas d’impact significatif sur l’ensemble du SCV. Or, dans le cadre

de cette thèse, nous nous intéressons au couplage macrocirculation-microcirculation. La stimulation

doit donc induire des modifications au niveau de ces deux systèmes. Pour cette raison, nous avons

opté pour deux perturbations physiologiques qui sont : l’administration d’un vasodilatateur (la ni-

troglycérine (NTG) aussi appelée trinitrine) et le changement de position (passage de la position

couchée à la position debout).

La NTG est notamment utilisée pour soulager les angines de poitrine. Elle stimule la vasodilata-

tion des vaisseaux périphériques ce qui permet de diminuer la pression artérielle. La NTG peut être

administrée par voie invasive, orale ou sous forme de patch. Pour notre étude, elle a été absorbée

par voie sublinguale (orale) à l’aide d’un spray. Sous cette forme, son action est rapide avec un effet

maximum au bout de 3 minutes environ après administration.

Le changement de position (position couchée à debout) a, quant à lui, été réalisé à l’aide d’une table

automatisée qui permet de standardiser le protocole. Le passage à la position debout (inclinaison de

70˚ dans notre étude) induit une augmentation de la fréquence cardiaque ainsi qu’une vasoconstric-

tion au niveau des membres inférieurs (jambes) ce qui augmente la pression artérielle.
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Les mesures du flux microvasculaire présentées dans ce mémoire ayant été réalisées sur la peau,

tissu facilement accessible, une attention particulière est portée à la structure de la microcirculation

dans ce tissu.

Structure de la microcirculation cutanée

La peau, enveloppe de faible épaisseur (0,5 à 4 mm), est l’organe le plus lourd (4,5 à 5 kg) et

le plus étendu (environ 2 m2) du corps humain [71]. Elle est constituée de deux couches superpo-

sées (Figure 2.13) :

– l’épiderme, couche la plus superficielle, constitue une fine barrière protectrice empêchant la

perte d’eau excessive et permettant la conservation des fluides vitaux à l’intérieur de l’orga-

nisme. Cette couche, imperméable à l’air et quasi-imperméable à l’eau, s’oppose également

à l’entrée de particules étrangères dans l’organisme [11]. Certaines substances liposolubles

peuvent, toutefois, pénétrer à travers la peau permettant ainsi l’administration de médica-

ment (par patch) [11] et la diffusion à travers la peau du principe actif des produits cosmétiques.

L’épiderme n’est pas vascularisé. Ses cellules sont approvisionnées par diffusion à travers le

liquide interstitiel depuis les vaisseaux sanguins du derme ;

– le derme, couche interne, résistante (grâce aux fibres de collagène), élastique (grâce aux fibres

d’élastine) et épaisse, est riche en vaisseaux sanguins et terminaisons nerveuses qui permettent

la perception du toucher (pression), de la douleur, de la température. Le derme contient égale-

ment des glandes sébacées (sécrétion de sébum qui lubrifie la peau et la rend imperméable à

l’eau) et sudoripares (sécrétion de sueur pour refroidir la peau).

La peau est reliée aux tissus sous-jacents par l’hypoderme. Ce tissu sous-cutané est riche en vaisseaux

sanguins et cellules adipeuses (graisses) qui servent de protection contre les chocs exercés sur la peau

ainsi que d’isolant évitant les déperditions de chaleur [72].

FIGURE 2.13 – Représentation schématique de la peau [71]
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Acquisition des signaux de FLD

Un système Periflux 5010 (Perimed, Suède) équipé de sondes PF408 a été utilisé pour tous les

enregistrements des signaux de FLD présentés dans ce mémoire. Les signaux ont été récupérés sur

ordinateur via un convertisseur analogique-numérique (Biopac System).

Le faisceau laser, émis par la sonde, a une longueur d’onde de 780 nm, longueur d’onde la plus utili-

sée actuellement, qui permet d’obtenir une bonne pénétration dans la peau ainsi qu’une dépendance

réduite à la couleur de cette dernière [73].

La FLD présente une faible résolution spatiale (le volume exploré est de l’ordre de 1 mm3) et les me-

sures sont peu reproductibles du fait de la répartition hétérogène de la microcirculation cutanée [74].

Cette technique présente, cependant, une bonne résolution temporelle [63].

Le moniteur laser Doppler étant sensible aux mouvements, le contact entre la sonde et la peau fut

maintenu par de l’adhésif double face afin de limiter les artefacts dans nos signaux. Il a également été

demandé aux sujets de rester le plus immobile possible durant les enregistrements. Par ailleurs, les

variations de température ambiante pouvant influencer la microcirculation cutanée, la température

fut régulée et maintenue constante durant la durée des acquisitions.

Un exemple de signal de FLD est représenté sur la Figure 2.14.

FIGURE 2.14 – Exemple de signal de fluxmétrie laser Doppler enregistré au niveau de l’avant-bras
d’un sujet sain
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Afin de pouvoir caractériser et quantifier la dynamique des signaux issus du cœur, de la macro-

circulation et de la microcirculation, avant et après deux perturbations qui sont ici l’administration

d’un vasodilatateur et le changement de position, nous avons utilisé trois concepts de traitement du

signal : l’analyse spectrale, le formalisme multifractal et l’entropie multi-échelle qui sont présentées

ci-dessous. Nous avons, par ailleurs, recherché l’existence de relations entre les réponses aux pertur-

bations de ces trois sous-systèmes afin de voir si des interactions pouvaient être mises en évidence.

3.1 Outils d’analyse

La représentation temporelle d’un signal peut ne pas être suffisante pour répondre à certaines

problématiques, par exemple pour différencier un sujet sain d’un sujet pathologique. Il peut alors

être intéressant de représenter le signal à étudier dans le domaine fréquentiel afin d’en extraire des

informations supplémentaires. Nous avons ainsi appliqué la transformée de Fourier à nos signaux

dans le but d’acquérir de nouvelles informations contribuant à l’appréhension du SCV [75].
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3.1.1 Analyse spectrale : transformée de Fourier

Selon Joseph Fourier (1768-1830), un signal périodique est la somme pondérée de plusieurs

ondes sinusoïdales oscillant à différentes fréquences. La décomposition de ce signal en série de

Fourier permet d’observer le “poids” des différentes composantes fréquentielles contenues dans ce

signal [75]. Cette décomposition permet, cependant, uniquement d’analyser des phénomènes pério-

diques. Pour les phénomènes non-périodiques, nous avons recours à la transformée de Fourier qui est

une généralisation de la décomposition en série de Fourier.

Transformée de Fourier

L’action de la transformée de Fourier (TF) consiste à changer de base (base temporelle vers base

fréquentielle). Elle peut ainsi s’envisager comme la projection (i.e. le produit scalaire) d’un signal

x(t) sur une base continue de fonctions exponentielles complexes (e2iπft avec f ∈ ℜ la fréquence).

La transformée de Fourier X(f) d’un signal x(t) peut donc être définie par :

X(f) =< x(t), e2iπft >, (3.1)

où <> représente le produit scalaire.

Ce qui est équivalent à

X(f) =

∫ +∞

−∞

x(t)e−2iπftdt. (3.2)

En outre, de par la dualité temps-fréquence, le signal d’origine x(t) peut être retrouvé à partir de la

transformée de Fourier inverse :

x(t) =

∫ +∞

−∞

X(f)e2iπftdf. (3.3)

Les signaux physiologiques que nous enregistrons étant des signaux numériques, nous possédons

la valeur du signal aux instants 0, T, 2T,... où T correspond à la période d’échantillonnage. De ce fait,

la transformée de Fourier ne s’applique pas telle quelle. Il faut l’exprimer dans le domaine discret.

L’intégrale se transforme alors en une somme.

Ainsi, pour un signal x comprenant N échantillons, sa transformée de Fourier discrète X(k) s’écrit :

X(k) =
N−1
∑

n=0

x(n)e−2iπk n
N , (3.4)

avec k = 0...N − 1.
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La représentation du module de X(k) (|X(k)|) en fonction de la fréquence f permet de re-

présenter le signal x(n) sous la forme d’un spectre continu d’amplitude sur lequel apparaissent les

composantes fréquentielles de x.

Un exemple de spectre d’amplitude est présenté sur la Figure 3.1 pour un signal x composé de 2

sinusoïdes successives oscillant respectivement à 0,5 et 2 Hz. Nous pouvons constater que sur le

spectre d’amplitude nous avons bien deux pics présents aux fréquences des sinusoïdes constituant le

signal x.

FIGURE 3.1 – Exemple de représentation fréquentielle à partir de la transformée de Fourier

La transformée de Fourier présente cependant une limitation : elle ne permet pas de localiser

l’apparition des fréquences dans le temps. Son application à un morceau de musique, par exemple,

permet de savoir quelles notes ont été jouées, mais ne permet pas de dire à quel moment elles sont

apparues. C’est ce qu’illustre la Figure 3.1 : sur le spectre d’amplitude deux pics de même amplitude

apparaissent bien aux fréquences 0,5 et 2 Hz, cependant nous ne pouvons pas localiser temporel-

lement l’apparition de ces fréquences et nous ne savons pas que la sinusoïde oscillant à 0,5 Hz est

apparue avant la sinusoïde oscillant à 2 Hz.

Pour palier cette limitation, il est possible d’utiliser la transformée de Fourier à fenêtre glissante,

appelée aussi à court terme (short-time Fourier transform, STFT), qui permet d’obtenir une représen-

tation temps-fréquence et donc de localiser les fréquences dans le temps. Elle consiste à multiplier le

signal à analyser x par une fenêtre w de taille fixe qui est translatée le long de ce signal. Le contenu

fréquentiel de x peut alors être déterminé localement.
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Ainsi, pour un signal x comprenant N échantillons sa transformée de Fourier discrète à court

terme (X(k)) s’écrit :

X(k) =

N−1
∑

n=0

x(n)w(n − m)e−2iπk n
N , (3.5)

avec la fenêtre w centrée en m.

Néanmoins, du fait du principe d’incertitude de Heisenberg, ce que nous gagnons en précision

temporelle est perdu en précision sur les fréquences. Ainsi, plus la fenêtre est fine, plus la résolution

temporelle est bonne mais plus nous perdons en résolution fréquentielle (voir Figure 3.2). L’utilisa-

teur doit donc décider quelle est la part de précision temporelle et fréquentielle dont il a besoin.

La fenêtre que nous avons utilisée pour analyser nos signaux est une fenêtre gaussienne de lar-

geur s :

w(n − m) = e−
1

2
(n−m

s
)2 . (3.6)

La largeur de cette fenêtre a été fixée à 40 échantillons pour des signaux en contenant 256 (soit 256

battements cardiaques). Cette largeur permet d’avoir un bon compromis entre précision temporelle

et précision fréquentielle.
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FIGURE 3.2 – Compromis entre précision temporelle et précision fréquentielle
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Intérêt de l’étude du contenu fréquentiel des signaux enregistrés

La fréquence cardiaque, la pression artérielle et le flux sanguin cutané sont régulés par plusieurs

mécanismes de contrôle qui génèrent des oscillations à des fréquences particulières dans les signaux

physiologiques.

Des analyses spectrales effectuées sur les signaux de VRC, de pression et de FLD ont permis de

mettre en évidence un lien entre certaines bandes de fréquences et des activités physiologiques [33,

76].

• Pour les signaux de VRC :

Quatres bandes de fréquences ont ainsi pu être identifiées pour ces signaux [37] :

une bande de hautes fréquences : associée aux activités respiratoire (pic autour

(high frequencies HF) 0,15 - 0,4 Hz de 0,2 - 0,3 Hz) et parasympathique

une bande de basses fréquences : associée principalement à l’activité sympathique (pic

(low frequencies LF) 0,04 - 0,15 Hz autour de 0,1 Hz) mais, pour certains, également

associée à l’activité parasympathique [33]

une bande de très basses fréquences : associée à des mécanismes de régulation à long terme

(very low frequencies VLF) 0,003 - 0,04 Hz comme la thermorégulation et le système

rénine-angiotensine [37, 77]

une bande d’ultra basses fréquences : accessible uniquement avec des enregistrements d’au moins

(ultra low frequencies ULF) 0,0001 - 0,0003 Hz 24 h. Elle sert d’outil diagnostic comme par exemple

pour l’hypertension ou d’outil prédictif comme dans le

cas d’une cardiopathie ischémique [37, 33, 34]

L’interprétation de la bande de basses fréquences (LF) du signal de VRC prête à confusion du fait

que, sous certaines conditions associées à une activation du sympathique, une diminution d’énergie a

été mesurée dans cette bande [33]. Les très basses fréquences (VLF) sont, elles, difficiles à analyser

avec les méthodes traditionnelles d’analyse spectrale [37]. Pour cela, il est préférable d’utiliser la

technique des ondelettes.
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• Pour les signaux de pression :

Les bandes de fréquences HF, LF et VLF ont également été identifiées pour les signaux de pres-

sion artérielle. Les oscillations dans la bande HF ont cependant, pour ces signaux, une origine méca-

nique liée à la respiration [78].

• Pour les signaux de FLD :

En analysant les signaux de FLD avec la technique des ondelettes, Kvandal et al. ont identifié 6

bandes de fréquences (Figure 3.3) [79] :

VI : 0,005 - 0,0095 Hz : associée à une vasomotricité endothélium-indépendante

V : 0,0095 - 0,021 Hz : associée à une vasomotricité endothélium-dépendante

IV : 0,021 - 0,052 Hz : associée à l’activité neuronale

III : 0,052 - 0,145 Hz : associée à l’activité myogénique

II : 0,145 - 0,6 Hz : associée à l’activité respiratoire

I : 0,6 - 0,2 Hz : associée à l’activité cardiaque

Par la suite, ces six bandes de fréquences ont été définies pour les signaux de VRC (Figure 3.3).

a)

b)

FIGURE 3.3 – Bandes de fréquences identifiées par la technique des ondelettes a) pour un signal de
VRC et b) pour un signal de FLD, enregistrés chez deux sujets sains [32, 80]

A partir des spectres d’amplitudes obtenus par la transformée de Fourier ou les ondelettes il est

possible de quantifier le contenu fréquentiel des signaux analysés en mesurant les énergies (voir

paragraphe suivant) sur les différentes bandes de fréquences.
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Les analyses temps-fréquence et temps-échelle (i.e. en ondelettes) peuvent ainsi fournir des mar-

queurs cliniques mais aussi apporter des informations utiles à la compréhension du fonctionnement

du SCV.

La transformée de Fourier à court terme étant plus simple à mettre en œuvre et plus rapide en terme

de temps d’exécution que la technique des ondelettes, nous avons analysé nos signaux avec la STFT.

Énergie spectrale

Tout transport d’information s’accompagne d’une transmission d’énergie. Ainsi, plus un signal

contient de l’information, plus l’énergie mesurée est importante.

Dans le domaine fréquentiel, l’énergie totale Ex contenue dans le spectre X(f) d’un signal x(t) peut

être quantifiée à partir de la relation suivante :

Ex =

∫ +∞

−∞

|X(f)|2df. (3.7)

Ceci revient à calculer l’aire sous la courbe du module au carré de X(f).

Pour pouvoir quantifier les énergies sur les différentes bandes de fréquences présentées précédem-

ment (HF et LF) nous avons utilisé la fonction margtfr de la toolbox temps-fréquence de Matlab r

(http://nongnu.mirrors.hostinginnederland.nl/tftb/).

Bien que la transformée de Fourier soit un outil puissant pour étudier les systèmes linéaires (sys-

tèmes pour lesquels les effets sont proportionnels aux causes), elle n’apporte pas d’information sur

les propriétés non-linéaires. Or, plusieurs études ont montré que le système cardiovasculaire a des

propriétés non-linéaires [32]. Nous avons, de ce fait, également traité nos signaux à l’aide d’une mé-

thode dérivée de la dynamique non-linéaire, l’analyse multifractale, afin d’extraire des informations

supplémentaires pouvant nous permettre de contribuer à l’appréhension du SCV.
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3.1.2 Notion de fractals

“Les fractales sont des objets, qu’ils soient mathématiques, dus à la nature ou dus à

l’homme, qu’on appelle irréguliers, rugueux, poreux ou fragmentés, et qui, de plus pos-

sèdent ces propriétés au même degré à toutes les échelles.”

Benoît Mandelbrot (1975)

La nature regorge d’objets complexes tels que les nuages, les montagnes, les feuilles, les rivières

face auxquels la géométrie euclidienne, qui repose sur les notions de point, ligne, surface et volume,

est inadéquate. Cette dernière ne permet pas, en effet, de décrire correctement la géométrie de ces

objets très irréguliers. C’est grâce à l’introduction de la théorie des fractals (du latin fractus : irré-

gulier, interrompu) par Benoît Mandelbrot dans les années 1970, qu’une nouvelle description de ces

objets complexes a pu être établie [81].

Les objets fractals avaient déjà été imaginés depuis plus d’un siècle par des mathématiciens tels

que Cantor, Peano, Von Koch et Hausdorff mais étaient alors considérés comme des “monstres” ma-

thématiques remettant en cause les notions de fonctions (fonction continue mais nulle part dérivable)

et de dimension (dimension non entière).

La géométrie fractale a permis de compléter la géométrie euclidienne traditionnelle en apportant une

théorie à ces “montres” mathématiques. Elle trouva, par ailleurs, de nombreuses applications dans

des domaines variés comme la géologie, la biologie, la médecine, l’économie, l’électronique et l’as-

trophysique [82].

3.1.2.1 Notion de dimension fractale

Avant la formalisation de la théorie des fractales par B Mandelbrot, LF Richardson (1881-1953)

s’était intéressé à la mesure de côtes telles que la côte de la Grande-Bretagne [83].

Une méthode usuelle permettant de mesurer la longueur d’une côte consiste à recouvrir cette dernière

de segments de droite dont la longueur η est prise comme unité de mesure. La longueur approximative

de la côte L(η) correspond alors à la multiplication du nombre de segments par l’unité de mesure η.

En répétant la même opération avec une unité de mesure η plus petite, LF Richardson constata que

la longueur approximative de la côte L(η) tend à augmenter sans limite [83]. La longueur mesurée

dépend, en effet, de l’unité de mesure choisie.

LF Richardson arriva alors à la conclusion que la longueur approximative L(η) d’une côte est de la

forme :

L(η) = Cη1−D (loi de puissance), (3.8)

où C est une constante et D une constante supérieure ou égale à 1.
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Il remarqua également que, suivant la côte choisie (côte de l’Australie, côte de l’Allemagne par

exemple) (Figure 3.4), la valeur de D, estimée à partir de la pente de la représentation log-log de la

longueur en fonction de l’unité de mesure, peut varier. Il n’attribua, cependant, aucune signification

particulière à la constante D [81].

FIGURE 3.4 – Longueurs approchées de différentes côtes par LF Richardson [81]

Par la suite, et sur la base, entre autres, des travaux de LF Richardson, B Mandelbrot s’intéressa

à la mesure de la côte de la Bretagne et donna un sens physique à la constante D qu’il proposa

d’interpréter comme une dimension fractale. Contrairement à la géométrie euclidienne où les objets

ont des dimensions entières (ligne : dimension 1, surface : dimension 2, volume : dimension 3), la

dimension fractale D peut être non entière, ce qui est le cas pour la côte bretonne dont la dimension

fractale est comprise entre 1 et 2 [83].

Cette dimension fractale permet de décrire la géométrie d’un objet et quantifier son irrégularité.

Ainsi, un objet ayant une dimension comprise entre 1 et 2 “doit être plus “effilé” qu’une surface

ordinaire, tout en étant plus “épaisse”, plus “massive” qu’une ligne ordinaire” (Mandelbrot 1975).
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Par ailleurs, en plus d’être irréguliers, les objets fractals sont invariants par changement d’échelle (ou

auto-similaire) : une fractale est, en effet, composée de copies plus petites d’elle même (Figure 3.5).

Lorsque nous changeons l’échelle d’observation d’un objet fractal, nous conservons la forme.

FIGURE 3.5 – Exemple d’objet fractal : le flocon de Koch. Il s’obtient en appliquant à chaque côté
d’un triangle équilatéral une transformation qui consiste à remplacer le tiers central de chaque côté

par 2 segments formant une pointe et ayant la même longueur que celle prélevée (i.e. un tiers du
côté). Au bout de quelques itérations, nous obtenons une forme qui ressemble à un flocon de neige

et contient des copies de taille plus petite du triangle équilatéral de départ

La dimension fractale globale n’est, cependant, parfois pas suffisante pour caractériser un objet

comme les objets fractals hétérogènes. Elle peut, en effet, “masquer” des dimensions fractales locales.

Deux villes très différentes peuvent avoir la même dimension fractale globale (i.e. par exemple, une

répartition équivalente des espaces bâtis et des espaces non-bâtis) mais présenter une dimension frac-

tale différente à l’échelle d’un quartier. D’où la nécessité d’un nouveau formalisme : le formalisme

multifractal dont les bases ont été introduites par Parisi et Frisch en 1985 [84].

3.1.3 Formalisme multifractal

Le formalisme multifractal est une généralisation des propriétés des fractales à des ensembles

qui présentent des régularités variables d’un point à un autre et des variations locales de la dimension

fractale.

Pour illustrer ce formalisme, prenons l’exemple de la répartition spatiale des zones urbanisées

et non-urbanisées dans une ville. Supposons que cette répartition soit fractale et non homogène : il

existe quelques quartiers qui ne sont pas urbanisés tandis que la majorité des quartiers sont urbanisés.

La dimension fractale alors calculée nous renseigne sur la répartition globale des zones urbanisées. Si

la dimension fractale est proche de 2 (dimension d’une surface), les zones urbanisées sont réparties

uniformément dans la ville alors que si la dimension fractale est proche de 0 (dimension d’un point),

les zones urbanisées sont concentrées dans quelques secteurs privilégiés.
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Dans le but d’affiner notre connaissance de la répartition des zones urbanisées et pouvoir par

exemple différencier deux villes très différentes mais qui ont la même dimension fractale globale,

nous pouvons souhaiter faire intervenir un paramètre supplémentaire : la hauteur des immeubles.

Pour cela, la ville est quadrillée de parcelles de taille ε auxquelles nous attachons la hauteur des im-

meubles. L’opération est, par la suite, répétée pour des parcelles de tailles de plus en plus petites. Pour

chaque configuration (i.e. chaque ε), les parcelles peuvent être partitionnées en lots ayant la même

“valeur” relative (i.e. la même hauteur relative par rapport à la hauteur totale). Il est alors possible,

pour chaque ensemble de lots ayant la même valeur relative, d’estimer la dimension fractale. Les

dimensions fractales ainsi obtenues, dites généralisées, forment une courbe à partir de laquelle nous

pouvons en déduire s’il s’agit d’un objet monofractal (dimensions fractales généralisées constantes

et donc répartition homogène des immeubles) ou multifractal (dimensions fractales généralisées non

constantes donc répartition inhomogène des immeubles avec des variations locales de leur hauteur).

Plusieurs méthodes d’analyse multifractale ont été proposées dans la littérature comme les mé-

thodes basées sur les ondelettes ou sur les coefficients dominants [85]. Les méthodes les plus utilisées

encore aujourd’hui sont les méthodes dites de “comptage de boîtes” qui sont les premières à avoir

été développées [85].

Méthode de comptage des boîtes

Parmi les méthodes de comptage des boîtes, celle que nous avons appliquée à nos signaux est

la méthode de comptage des boîtes développée par Halsey et al [86]. Cette dernière est relativement

simple à mettre en œuvre et notre équipe de recherche a déjà montré son utilité pour l’étude de

signaux de FLD [67, 87, 88, 89].

La première étape de cette méthode consiste à diviser chaque échantillon xk d’un signal x par la

somme de l’ensemble des échantillons de ce signal afin d’avoir une normalisation à 1 [90] :

βk =
xk

N
∑

k=1

xk

, (3.9)

où N correspond au nombre d’échantillons que contient x et les βk ont des valeurs comprises entre

0 et 1.
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A partir des mesures βk ainsi obtenues, nous pouvons ensuite attacher un contenu à chacune des

boîtes de taille ε (i.e. des puissances de 2 : par exemple de 20 à 210 pour un signal contenant 1024

échantillons) qui recouvrent le signal (Figure 3.6) :

µi(ε) =
i+ε−1
∑

k=1

βk, (3.10)

avec i = 1, ...Nboîtes où Nboîtes correspond au nombre de boîtes nécessaires pour couvrir l’ensemble

des mesures βk.

FIGURE 3.6 – Exemple de recouvrement d’un signal contenant 64 mesures βk par la méthode des
boîtes. a) boîtes de taille ε = 23 et b) boîtes de taille ε = 22

La fonction de partition Z(q, ε) peut ensuite être estimée (formation des lots) :

Z(q, ε) =

Nboîtes(ε)
∑

i=1

µq
i (ε), (3.11)

avec q entier qui correspond au moment d’ordre de la répartition des µi.

q peut être considéré comme un microscope permettant d’explorer différentes régions de la distribu-

tion des µi [85]. Les faibles valeurs de q favorisent les boîtes avec de faibles µi(ε) (i.e. de faibles

irrégularités) alors que les grandes valeurs de q favorisent les boîtes avec de grandes valeurs de

µi(ε) (i.e. de grandes irrégularités) [91].
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Une fois les fonctions de partition calculées, les dimensions fractales généralisées peuvent en

être déduites [92] :

D(q) = lim
ε→0+

1

q − 1

lnZ(q, ε)

ln ε
(q 6= 1). (3.12)

Il est cependant en pratique difficile voire impossible de calculer la limite de l’équation 3.12.

Néanmoins, il est possible de contourner cette difficulté par une régression linéaire. En effet, sur les

échelles où Z(q, ε) en fonction de ε (en représentation logarithmique) a un comportement en loi de

puissance (caractéristique des objets fractals), la courbe peut être approchée par une droite de pente

τ appelé exposant de masse.

En effet,

Z(q, ε) ≃ ετ(q) (loi de puissance), (3.13)

ce qui donne :

τ(q) = lim
ε→0+

lnZ(q, ε)

ln ε
. (3.14)

Les dimensions fractales généralisées peuvent alors être calculées à partir de la relation suivante :

D(q) =
1

q − 1
τ(q) (q 6= 1), (3.15)

avec D(1) qui est estimé à partir de la pente de

Nboxes(ε)
∑

i=1

µi(ε) log(µi(ε)) (3.16)

en fonction de ε.

Si les dimensions fractales généralisées D(q) forment une ligne horizontale, le signal est homo-

gène et possède les mêmes propriétés d’échelles sur toute sa longueur : c’est un signal monofractal.

A l’inverse, si les D(q) représentent une courbe décroissante, le signal est non-homogène et présente

des propriétés d’échelles différentes, il s’agit donc d’un signal multifractal.

Les propriétés fractales d’un objet peuvent également être évaluées à l’aide d’un spectre multi-

fractal (ou spectre des singularités) f(α) qui permet de rendre compte de la densité de distribution

des irrégularités. Ce spectre multifractal peut être calculé à partir de la transformée de Legendre :

f(α(q)) = α(q) × q − τ(q), α(q) =
dτ(q)

dq
, (3.17)

où α correspond à l’exposant de Hölder qui mesure “l’intensité” des irrégularités locales d’un signal.
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Si le spectre multifractal est réduit à un point, le signal est monofractal. A l’inverse, pour un signal

multifractal, le spectre multifractal a la forme d’une cloche. Un exemple de spectre multifractal est

présenté sur la Figure 3.7.

FIGURE 3.7 – Exemple de spectre multifractal avec q le moment d’ordre, D(q) les dimensions
fractales généralisées et △α la largeur du spectre [93]

Plusieurs indicateurs peuvent être déduits de ce spectre multifractal tels que la courbure, la lar-

geur △α qui correspond à l’écart entre les deux extrémités (△α = αmax − αmin), et la symétrie

qui permet de localiser les irrégularités. La largeur du spectre multifractal, à travers l’exposant de

Hölder, permet d’estimer la gamme d’intensité des irrégularités locales. La symétrie permet, quant

à elle, de savoir quelles sont les structures les plus irrégulières : un renflement à gauche du spectre

mulitfractal signifie que ce sont surtout les petites structures temporelles qui contiennent des irré-

gularités et inversement, un renflement à droite indique une concentration des irrégularités dans les

grandes structures [93].
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3.1.4 Analyse par entropie multi-échelle

Toujours dans le but de caractériser et quantifier la dynamique des signaux issus du cœur, de la

macrocirculation et de la microcirculation, nous avons utilisé un troisième concept de traitement du

signal qui permet, lui, de mesurer la complexité des signaux. Il s’agit de l’entropie multi-échelle.

Notion de complexité

La complexité est un concept proche de la variabilité (ou irrégularité) mais est néanmoins dif-

férente de cette dernière [94]. Il n’existe pas de définition formelle de la complexité. Intuitivement,

nous pensons que les signaux très réguliers sont aisément prédictibles et contiennent peu d’informa-

tion alors que les signaux très irréguliers sont plus difficiles à prédire et ont un contenu en information

plus riche.

Nous considérons ainsi les signaux très irréguliers comme étant les plus complexes, or, ce n’est pas

toujours vrai [95, 96] : c’est le cas, par exemple, du bruit blanc qui est un signal aléatoire non-

corrélé (i.e. que les valeurs des échantillons sont indépendantes les unes des autres) et dont toutes

les fréquences ont la même énergie. Ce signal est, certes, imprédictible mais il n’est pas pour au-

tant complexe (il n’a pas une variabilité complexe) [94]. A l’inverse, le bruit coloré (bruit ayant un

densité spectrale proportionnelle à 1/f) dont les échantillons sont corrélés est, lui, un signal complexe.

La Figure 3.8, où sont représentées les évolutions possibles d’un signal de variabilité de la fré-

quence cardiaque en présence de pathologies, permet de mieux rendre compte de la différence entre

complexité et variabilité : le signal de VRC d’un sujet pathologique devient, dans cet exemple, soit

a) plus régulier que celui du sujet sain ou au contraire b) plus irrégulier avec des échantillons non-

corrélés. Dans les deux cas, les signaux de VRC des patients sont moins complexes que celui du sujet

sain car l’information contenue dans ces signaux est dégradée. Nous voyons donc bien que l’irrégu-

larité ne signifie pas toujours que le signal est complexe.

En physiologie, la complexité des signaux émane des interactions entre les différents mécanismes

de contrôle qui sont sources d’oscillations (irrégularités) dans les signaux physiologiques et per-

mettent à l’organisme de s’adapter aux perturbations qu’il rencontre. Avec l’apparition de patholo-

gies ou le vieillissement, ces interactions ont tendance à se dégrader (perte de corrélations) et les

signaux deviennent alors moins complexes [96]. La complexité d’un signal est ainsi liée à la richesse

de sa structure mais aussi aux corrélations à travers les multiples échelles [94].
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FIGURE 3.8 – Variabilité et complexité. Le signal de VRC du patient b) est plus irrégulier que celui
du sujet sain et présente des échantillons non-corrélés. Ce signal de VRC est cependant moins

complexe que celui du sujet sain. L’irrégularité n’est donc pas toujours associée avec la complexité.
Repris de [97]

Pour quantifier la complexité dynamique d’une série temporelle, les premières approches ont

consisté à utiliser des algorithmes basés sur la mesure d’entropie (mesure d’incertitude). Ces algo-

rithmes évaluent l’apparition de motifs répétitifs dans la série temporelle. Pour une variable aléatoire

discrète x comportant N échantillons x = {x1, x2, ..., xN}, où chaque xi a une probabilité Pi d’ap-

paraître, l’entropie H(x) (entropie de Shannon) est définie par [98] :

H(x) = −
N
∑

i=1

PilogPi. (3.18)
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Ainsi, d’après ces algorithmes, les signaux les plus imprédictibles (faible probabilité de répéti-

tions du motif) comme le bruit blanc ont une entropie élevée et sont donc considérés comme com-

plexes. Or, nous venons de voir que le bruit blanc n’est pas un signal complexe. L’application de ces

algorithmes peut donc parfois conduire à des conclusions trompeuses.

Par ailleurs, les systèmes physiologiques ont une organisation multi-échelle du fait de l’interac-

tion des différents mécanismes de contrôle qui opèrent sur différentes échelles temporelles. Cette

organisation n’est pas prise en compte par les algorithmes basés sur la mesure d’entropie tels que Ap-

proximate Entropy - ApEn, puisqu’ils estiment l’entropie sur une unique échelle temporelle. Costa

et al. ont donc proposé, au début des années 2000, une adaptation de ces méthodes permettant de

quantifier correctement la complexité d’un signal et ce sur plusieurs échelles temporelles : il s’agit

du concept de l’entropie multi-échelle [95, 96].

Entropie multi-échelle

Cette méthode consiste, pour une série temporelle x = {x1, x2, ..., xN} donnée, à construire

des sous-séries temporelles appelées “coarse-grained” (grains grossiers). Ces coarse-grained sont

obtenus en moyennant un ensemble de points se trouvant dans des fenêtres de taille τ qui ne se

chevauchent pas (Figure 3.9).

FIGURE 3.9 – Principe des coarse-grained. Repris de [96]

Chaque élément y
(τ)
j qui forme ces coarse-grained est calculé selon l’équation :

y
(τ)
j =

1

τ

jτ
∑

i=(j−1)τ+1

xi, (3.19)

où τ correspond à l’échelle et 1 ≤ j ≤ N
τ .
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La longueur d’un coarse-grained étant égale à N
τ , quand τ = 1, le coarse-grained correspond au

signal original.

Une fois les sous-séries temporelles (ou coarse-grained) extraites de la série originale, une valeur

appelée Sample entropy (SampEn) est calculée pour chacune d’entre-elles ce qui permet d’avoir une

mesure d’entropie à chaque échelle τ . La SampEn est un estimateur d’entropie qui permet d’analyser

des séries temporelles courtes et bruitées. Elle est donc adaptée pour l’étude des signaux physiolo-

giques [99].

La SampEn est définie comme étant l’opposée du logarithme népérien d’un ratio qui reflète la

probabilité conditionnelle que des motifs de m points étant répétitifs (i.e. similaires) avec un critère

de similarité inférieur ou égal à r, soient également répétitifs lorsque un point est ajouté au mo-

tif (m + 1 points) (Figure 3.10).

FIGURE 3.10 – Procédure illustrant le calcul de SampEn. Les lignes en pointillés autour des points
u[1], u[2] et u[3] représentent u[1] ± r, u[2] ± r et u[3] ± r. Tous les points verts représentent ainsi

les points similaires à u[1], les points rouges, ceux similaires à u[2] et les points bleus, ceux
similaires à u[3] . Repris de [100]
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Le calcul de la SampEn est illustré à l’aide de la Figure 3.10 où est représentée une série tem-

porelle u contenant 48 échantillons (N = 48). Pour cet exemple (repris de [100]) nous prenons

une longueur de motif m = 2 et un critère de similarité r = 20. m étant égale à 2 nous re-

cherchons, dans un premier temps, combien de séquences contenant 2 échantillons sont similaires

à la séquence (u[1], u[2]) et combien de séquences contenant 3 échantillons (m + 1) sont simi-

laires à (u[1], u[2], u[3]). Nous constatons que deux séquences (u[13], u[14]) et (u[43], u[44]) sont

similaires à la séquence (u[1], u[2]) et une séquence, (u[43], u[44], u[45]), est similaire à la sé-

quence (u[1], u[2], u[3]). Ainsi, le nombre de séquences similaires au motif de taille m est de 2

et le nombre de séquences similaires au motif de taille m + 1 est de 1. Cette opération est ensuite

répétée en prenant les motifs (u[2], u[3]) et (u[2], u[3], u[4]) et ainsi de suite pour tous les motifs

possibles jusqu’à (u[N −m], u[N −m + 1]) car seules les N −m séquences sont prises en compte.

D’un point de vue mathématique, deux séquences um(i) et um(j), avec um(i) = {ui, ..., ui+m−1}
et um(j) = {uj , ..., uj+m−1}, sont considérées comme similaires si le maximum de la différence

absolue entre ces séquences est inférieure ou égale à r :

d[um(i), um(j)] ≤ r, (3.20)

où d[um(i), um(j)] = maxk=1,...,m(|u(i + k − 1) − u(j + k − 1)|) et i, j = 1, ..., N − m.

La seconde étape consiste à calculer les Bm
i (r) qui représentent la fraction du nombre de sé-

quences de longueur m similaires (avec un critère de similarité r) au motif de taille m qui commence

en i par le nombre total de similarités possibles. Dans notre exemple, nous avons vu que 2 séquences

contenant 2 échantillons sont similaires au motif (u[1], u[2]). D’autre part, seules les N − m sé-

quences sont prises en compte et la similarité d’une séquence avec elle-même n’est pas comptabili-

sée. Nous avons donc N − m − 1 similarités possibles au total, soit 45 (N − m − 1 = 48 − 2 − 1)

similarités possibles ici. D’où B2
1(20) = 2

45 . Pour i = 2, une seule séquence, (u[44], u[45]), est

similaire à (u[2], u[3]), d’où B2
2(20) = 1

45 et ainsi de suite pour chaque motif jusqu’à i = N − m.

La moyenne de ces Bm
i (r), notée Bm(r) est ainsi estimée à partir de la relation suivant :

Bm(r) =
1

N − m

N−m
∑

i=1

Bm
i (r), (3.21)

où N − m est le nombre total de séquences prises en compte.
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De même, nous calculons Am(r) qui correspond à la moyenne des Am
i (r) où les Am

i (r) repré-

sentent la fraction du nombre de séquences de longueur m+1 similaires (avec un critère de similarité

r) au motif de taille m+1 commençant en i par le nombre total de similarités possibles (N −m−1).

Am(r) =
1

N − m

N−m
∑

i=1

Am
i (r). (3.22)

La SampEn est ensuite définie par :

SampEn(m, r, N) = − ln
Am(r)

Bm(r)
. (3.23)

Plus la valeur de SampEn est élevée, plus le signal est complexe.

Valeurs des paramètres m et r

D’après des études précédentes où l’entropie multi-échelle fut appliquée à des signaux physiolo-

giques, la valeur de m (taille du motif) est généralement égale à 1 ou 2 pour des séries temporelles

contenant 100 à 5000 échantillons [96, 101]. Pour des valeurs de m supérieures à 5 la SampEn est

surestimée [96]. Nous avons ainsi choisi de prendre m = 2 afin de pouvoir comparer nos résultats

avec les études existantes. Le critère de similarité r détermine, lui, le niveau de bruit accepté. Lorsque

r est grand, le niveau de bruit accepté augmente et la probabilité de trouver des motifs similaires aug-

mente ainsi également, ce qui diminue la valeur de SampEn [96]. Le paramètre r a ainsi été choisi

comme étant égal à 0, 15×SD où SD (standard deviation) représente l’écart-type de la série tempo-

relle [96].

Par ailleurs, comme suggéré dans l’étude de Wolf et al., les coarse-grained doivent avoir un nombre

minimal d’échantillons compris entre 10m et 30m car si le nombre d’échantillons est trop faible, la

valeur de SampEn diverge. Ainsi, pour m = 2, nos coarse-grained doivent avoir au minimum 100

échantillons.

Afin de comparer la complexité de nos différents signaux et les complexités avant et après les

perturbations (ici administration de nitroglycérine et changement de position) nous avons confronté

les valeurs de SampEn sur chaque échelle τ . Nous avons, par ailleurs, également utilisé un index CI

permettant de quantifier la complexité d’un signal :

CI =

τmax
∑

i=1

SampEn(m, r,N)(i). (3.24)
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Cet index a été décomposé en deux sous-index CISS et CILS afin d’avoir une estimation de la

complexité sur les basses et les hautes échelles τ :

CISS =
5
∑

i=1

SampEn(m, r,N)(i), (3.25)

CILS =

τmax
∑

i=6

SampEn(m, r,N)(i). (3.26)

3.1.5 Tests statistiques

Les tests statistiques effectués à travers nos études ont été réalisés avec le logiciel SPSS statistics

17.0. Le nombre de sujets étant faible nous avons fait appel à des tests non-paramétriques. Ainsi,

pour comparer deux populations, nous avons utilisé le test de rangs signés de Wilcoxon et pour tester

les corrélations entre populations, le test de Pearson. Les tests statistiques ont été considérés comme

significatif lorsque la valeur p était inférieure à 0,05.
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3.2 Mise en œuvre des outils d’analyse

3.2.1 Cas de l’administration de nitroglycérine (glycérine trinitrate)

Nous avons vu dans les chapitres précédents qu’il existe des couplages entre cœur et vaisseaux,

et entre macrocirculation et microcirculation qui permettent le maintien de l’homéostasie et les adap-

tations de l’organisme aux perturbations qu’il rencontre. Avec l’apparition de pathologies comme

l’hypertension, ces couplages “optimums” sont endommagés et la propagation de la maladie est fa-

vorisée. Une meilleure compréhension de ces couplages permettrait donc de mieux comprendre le

développement des pathologies cardiovasculaires et ainsi de mieux prévenir leur apparition et de

mieux les traiter. Afin de contribuer à l’appréhension de ces couplages, nous proposons à travers

cette étude de caractériser et quantifier les comportements dynamiques du cœur, de la macrocircu-

lation et de la microcirculation lors de l’administration d’un vasodilatateur (la nitroglycérine) chez

des sujets sains afin de rechercher l’existence de corrélations reflétant des interactions entre ces 3

composantes (cœur, macrocirculation et microcirculation). Cette étude n’inclut pas de sujets patho-

logiques car il nous semble nécessaire, dans un premier temps, de bien comprendre les couplages

cœur-macrocirculation-microcirculation chez les sujets sains avant de les étudier chez des patients.

Pour caractériser et quantifier la dynamique de nos signaux, nous avons utilisé, pour cette étude,

deux concepts de traitement du signal : 1) l’analyse multifractale qui permet, à travers la mesure de

l’irrégularité du signal, de quantifier “la richesse” de sa structure et 2) l’entropie multi-échelle qui,

à travers la mesure de la complexité du signal, permet de quantifier le capacité d’adaptation d’un

système. Ces deux techniques ont montré, dans plusieurs études où elles ont été appliquées à des

signaux de VRC, qu’elles étaient sensibles à des changements de situations physiologiques comme

le changement de position mais aussi à la présence de certaines pathologies comme l’insuffisance

cardiaque [87, 96, 101].

Notre étude a été intégrée dans un protocole déjà existant du CHU d’Angers, le protocole Ribio,

qui a été déposé auprès du Comité de Protection des Personnes (CPP OUEST II - 2006/10).

Le but de ce protocole était d’enregistrer des signaux d’électrocardiogramme et d’impédance bio-

électrique au niveau du thorax afin d’évaluer la rigidité aortique avant et après administration de

nitroglycérine. Pour pouvoir inclure dans ce protocole des enregistrements de signaux de FLD et

ainsi avoir des signaux issus du cœur, de la macrocirculation mais aussi de la microcirculation, un

amendement a été ajouté au protocole existant (n˚ : 2009-26).

Les signaux analysés à travers cette étude sont ainsi :

– le signal de VRC extrait du signal ECG pour le cœur ;

– le signal TECG_BI extrait du signal d’impédance bioélectrique pour la macrocirculation ;

– les signaux de FLD et FLD_R du doigt et du bras pour la microcirculation.
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Le signal TECG_BI correspond à l’intervalle de temps entre le pic R de l’ECG et l’amplitude

maximale du signal d’impédance bioélectrique sur chaque cycle cardiaque (Figure 3.11).

FIGURE 3.11 – Génération du signal TECG_BI à partir du signal d’impédance bioélectrique

Dans le cas de l’entropie multi-échelle, nous avons analysé le signal FLD_R plutôt que le signal

de FLD brut afin d’être sur la même gamme d’échelles τ que nos autres signaux (VRC et TECG_BI ).

Le signal FLD_R correspond donc à l’amplitude du signal de FLD à chaque pic R de l’ECG (Fi-

gure 3.12).

FIGURE 3.12 – Génération du signal FLD_R à partir du signal de FLD brut. Le signal de FLD a une
fréquence d’échantillonnage plus faible que celle du signal ECG (20 Hz vs 250 Hz). Les pics R de
l’ECG se trouvent ainsi entre 2 échantillons du signal de FLD (un à gauche et un à droite). Nous

avons donc conservé les échantillons du signal de FLD directement à gauche du pic R pour générer
notre signal FLD_R
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3.2.1.1 Changements hémodynamiques induits par la nitroglycérine

A partir des signaux enregistrés sur 6 sujets jeunes et sains, nous avons observé une diminu-

tion significative de la pression artérielle moyenne 3 min après l’administration de la nitroglycé-

rine (Table 3.1). Ceci concorde avec les changements hémodynamiques induits par la nitroglycérine

mentionnés dans la littérature [102].

TABLE 3.1 – Changements hémodynamiques induits par l’administration de nitroglycérine. Les
valeurs sont présentées comme la moyenne ± l’écart-type. L’astérisque ∗ indique une différence

significative entre avant et après administration de nitroglycérine

Variable

Nombre de sujets 6 (5 hommes)
Age (ans) 30 ± 12
Taille (cm) 177 ± 7
Poids (kg) 75 ± 8

avant 3 min après
administration administration

de nitroglycérine de nitroglycérine

Pression artérielle systolique (mmHg) 119 ± 5 116 ± 7
Pression artérielle diastolique (mmHg) 69 ± 9 63 ± 10 ∗

Pression pulsée (mmHg) 50 ± 10 53 ± 7
Pression artérielle moyenne (mmHg) 86 ± 7 81 ± 7 ∗

Fréquence cardiaque (bpm) 70 ± 13 71 ± 19

La nitroglycérine peut, par ailleurs, entraîner une tachycardie réflexe [102] ce que nous avons

observé pour deux de nos sujets. Cependant, en moyenne, nous n’observons pas d’augmentation si-

gnificative de la fréquence cardiaque 3 min après administration de la nitroglycérine.

Les signaux de FLD étant en unités arbitraires, nous avons estimé un pourcentage de variation

du flux. Une diminution de 5 % du flux au niveau du bras et une augmentation de 12 % du flux au

niveau du doigt ont ainsi pu être observées mais nous ne pouvons pas dire si ces changements sont

significatifs. Dans une étude, Sellke et al. ont montré, chez le porc, que l’impact de la nitroglycérine

varie en fonction de la taille des vaisseaux : pour les micro-vaisseaux coronaires de diamètre inférieur

à 100 µm, la nitroglycérine n’induit pas de vasodilatation significative [103].
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3.2.1.2 Analyse multifractale des signaux avant et après administration de nitroglycérine

Choix des paramètres

Les signaux de VRC et TECG_BI analysés contiennent 1024 échantillons successifs (1024 bat-

tements cardiaques), soit 210 échantillons. Pour les signaux de FLD, qui ont été enregistrés avec une

fréquence d’échantillonnage de 20 Hz, 16 384 échantillons, soit 214 échantillons, ont été conservés

afin d’analyser ces signaux sur le même intervalle de temps d’acquisition que celui des signaux de

VRC et TECG_BI .

La représentation de la fonction de partition Z(q, ε) en fonction de la taille des boîtes ε, nous a

permis de définir sur quelles échelles réaliser la régression linéaire afin d’en déduire l’exposant de

masse τ(q) (pente de la droite) (Figure 3.13).

a) b)

FIGURE 3.13 – Fonction de partition a) d’un signal de VRC et b) d’un signal de FLD enregistré au
bras chez sujet sain. C : cardiaque, R : respiratoire, M : myogénique, N : neurogénique,

E : endothelium-dépendante, NE : endothelium-indépendante représentent les échelles associées
aux activités physiologiques correspondantes

Pour certains sujets, la fonction de partition des signaux de FLD n’évoluait pas linéairement

lorsque la taille des boîtes ε devenait petite. Nous avons ainsi étudié les propriétés multifractales de

ces signaux pour des boîtes ayant une taille variant de 28 à 212 échantillons, ce qui correspond à

une échelle temporelle allant de 12,8 à 204,8 s. Afin que l’analyse multifractale des signaux de VRC

et des signaux TECG_BI soit réalisée sur des échelles temporelles équivalentes à celles des signaux

de FLD, la taille des boîtes pour ces signaux varie de 23 à 28 échantillons, ce qui correspond à une

échelle temporelle allant de 8 à 256 s. Par ailleurs, sur la base d’une étude précédente, nous avons

fait varier le paramètre q de -5 à 5 avec un pas de 0,25 [67].
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Résultats

Dimensions fractales généralisées des différents signaux avant et après administration de

nitroglycérine

Les dimensions fractales généralisées moyennes de nos différents signaux sont représentées sur

la Figure 3.14 avant et après administration de nitroglycérine.

a) b)

FIGURE 3.14 – Dimensions fractales généralisées moyennes (de 6 sujets) des différents signaux a)
avant nitroglycérine et b) après nitroglycérine

Pour un exposant q qui varie de -5 à 5 la dimension fractale généralisée :

– des signaux de VRC évolue de 1,001 à 0,9991 avant administration de nitroglycérine et de

1,0015 à 0,9985 après administration de nitroglycérine ;

– celle des signaux TECG_BI évolue de 1,0002 à 0,9998 avant administration de nitroglycérine

et de 1,0003 à 0,9997 après administration de nitroglycérine ;

– celle des signaux de FLD enregistrés au doigt de 1,0692 à 0,9649 avant administration de

nitroglycérine et de 1,1235 à 0,9496 après administration de nitroglycérine ;

– celle des signaux de FLD enregistrés au bras de 1,0155 à 0,9715 avant administration de nitro-

glycérine et de 1,0179 à 0,9800 après administration de nitroglycérine.
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Impact de la nitroglycérine sur les propriétés multifractales des différents signaux

• Signaux de VRC

Les spectres multifractals moyens des 6 sujets obtenus pour les signaux de VRC avant et après ad-

ministration de nitroglycérine sont présentés sur la Figure 3.15. Nous constatons que l’administration

de nitroglycérine augmente significativement la largeur du spectre multifractal △α (avant nitrogly-

cérine : △α = 0,0038 ± 0,0018 vs après nitroglycérine : △α = 0,0059 ± 0,0032 avec p < 0,05).

FIGURE 3.15 – Spectres multifractals moyens (de 6 sujets) du signal de VRC avant (en bleu) et
après (en rouge) administration de nitroglycérine

Nous pouvons également observer qu’après administration de nitroglycérine, le spectre multi-

fractal présente un léger renflement à droite.

• Signaux TECG_BI

Sur la Figure 3.16 sont représentés les spectres multifractals moyens des signaux TECG_BI avant

et après administration de nitroglycérine. L’administration de nitroglycérine n’induit pas de change-

ment significatif de la largeur du spectre multifractal △α (avant nitroglycérine : △α = 0,0009 ± 0,0002

vs après nitroglycérine : △α = 0,0011 ± 0,0004 avec p > 0,05).



3.2. Mise en œuvre des outils d’analyse 81

FIGURE 3.16 – Spectres multifractals moyens (de 6 sujets) des signaux TECG_BI avant (en bleu) et
après (en rouge) administration de nitroglycérine

Comme pour le spectre multifractal moyen des signaux de VRC, le spectre multifractal des si-

gnaux TECG_BI présente un léger renflement à droite après administration de nitroglycérine.

• Signaux de FLD

Sur la Figure 3.17 sont représentés les spectres multifractals moyens des signaux de FLD enre-

gistrés au doigt et au bras avant et après administration de nitroglycérine. Que ce soit au doigt ou

au bras, l’administration de nitroglycérine n’induit pas de changement significatif de la largeur du

spectre multifractal △α (au doigt, avant nitroglycérine : △α = 0,143 ± 0,088 vs après nitroglycé-

rine : △α = 0,157 ± 0,114 avec p > 0,05 - au bras, avant nitroglycérine △α = 0,093 ± 0,076 vs

après nitroglycérine : △α = 0,075 ± 0,082 avec p > 0,05).

Au niveau de la symétrie, le spectre multifractal moyen des signaux de FLD enregistrés au doigt

présente un renflement à droite qui devient encore plus marqué après administration de nitroglycé-

rine. Le spectre multifractal moyen des signaux de FLD enregistrés au bras est, lui, plus symétrique,

aussi bien avant qu’après administration de nitroglycérine.
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FIGURE 3.17 – Spectres multifractals moyens (de 6 sujets) des signaux de FLD enregistrés a) au
doigt et b) au bras, avant (en bleu) et après (en rouge) administration de nitroglycérine

Comparaisons des propriétés multifractales des signaux avant et après administration de

nitroglycérine

Les largeurs (△α) des spectres multifractals moyens de chacun des signaux sont répertoriées

dans la Table 3.2.

TABLE 3.2 – Largeurs des spectres multifractals moyens des signaux de VRC, TECG_BI , de FLD au
doigt et au bras avant et après administration de nitroglycérine

Largeur du spectre multifractal avant nitroglycérine
VRC TECG_BI FLD doigt FLD bras

0,0038 ± 0,0018 0,0009 ± 0,0002 0,143 ± 0,088 0,093 ± 0,076

Largeur du spectre multifractal après nitroglycérine
VRC TECG_BI FLD doigt FLD bras

0,0059 ± 0,0032 0,0011 ± 0,0004 0,157 ± 0,114 0,075 ± 0,082

Nous observons que les spectres multifractals moyens des signaux de FLD enregistrés au doigt

et au bras sont significativement plus larges (p < 0, 05) que ceux des signaux de VRC et TECG_BI

que ce soit avant ou après administration de nitroglycérine (Figure 3.18). De plus, le spectre multi-

fractal moyen des signaux de VRC est significativement plus large que celui des signaux TECG_BI

avant et après administration de nitroglycérine. Enfin, nous remarquons qu’après administration

de nitroglycérine, le spectre multifractal du doigt devient significativement plus large que celui du

bras (Table 3.2).
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FIGURE 3.18 – Spectres multifractals moyens (de 6 sujets) des signaux de VRC et de FLD
enregistrés au doigt et au bras a) avant administration de nitroglycérine et b) après administration de

nitroglycérine. Le spectre multifractal moyen du signal TECG_BI étant plus étroit que celui du
signal de VRC nous ne l’avons pas fait apparaître sur cette figure pour plus de lisibilité

Recherche d’éventuelles corrélations à partir des variations de largeur de spectre multifractal

induites par l’administration de nitroglycérine

Nous avons estimé le rapport U qui correspond à la division de la largeur d’un spectre multifractal

après nitroglycérine △αapres_nitro par sa largeur avant nitroglycérine △αavant_nitro pour chacun de

nos signaux :

U =
△αapres_nitro

△αavant_nitro
(3.27)

afin de voir si les variations de la largeur des spectres multifractales induites par la nitroglycérine

pour nos différents signaux étaient corrélées.

Une corrélation significative et positive entre le U calculé à partir des spectres multifractals des

signaux de FLD enregistrés au bras et celui estimé à partir des spectres multifractals des signaux

TECG_BI a ainsi pu être mise en évidence : r = 0,90 avec p = 0,037 (Figure 3.19). Pour les autres

signaux, les corrélations ne sont pas significatives.
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FIGURE 3.19 – Corrélation entre les variations des spectres multifractals des signaux de FLD du
bras et celles des spectres multifractals des signaux TECG_BI . Les points représentent les 6 sujets

qui ont participé à l’étude

Discussion

Le premier objectif de cette étude était d’étudier simultanément les propriétés multifractales de

signaux issus du cœur, de la macrocirculation et de la microcirculation avant et après administration

d’un vasodilatateur afin de comparer la dynamique de ces signaux à travers une quantification de

leurs irrégularités (dimensions fractales généralisées et spectre multifractal). Le second objectif était

de voir si des interactions entre ces 3 composantes (cœur, macrocirculation et microcirculation) pou-

vaient être mises en évidence à travers la recherche de corrélations entre les variations, induites par

la nitroglycérine, de la largeur des spectres multifractals de nos différents signaux.

A travers les dimensions fractales généralisées, nous avons observé que la pente de la courbe

représentant les D(q) était plus marquée pour les signaux de FLD du bras et du doigt que pour les

signaux de VRC et TECG_BI . Cela reflète un effet de regroupement des valeurs très irrégulières pour

les signaux de FLD dans certaines échelles. A l’opposé, pour les signaux de VRC et TECG_BI , la

pente étant moins marquée, les propriétés multifractales sont moins affirmées et la répartition des

irrégularités dans les échelles est plus égalitaire [93].

A travers les spectres multifractals, nous avons observé que le spectre multifractal moyen de

nos signaux de VRC était plus étroit que celui des signaux de FLD enregistrés au doigt et au bras

avant administration de nitroglycérine. Ceci concorde avec les résultats de [87]. Dans cette étude, les

auteurs suggèrent que le signal de FLD pourrait contenir plus de bruit (de par les traitements effec-

tués par l’appareil de mesure) que le signal de VRC, ce qui pourrait expliquer la différence entre les

spectres multifractals de ces signaux. Pour tester leur hypothèse, Humeau et al. ont ajouté du bruit à

leurs signaux de VRC et ont obtenu un spectre multifractal similaire à celui des signaux de FLD.
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Des travaux étudiant l’influence du bruit sur la largeur des spectres multifractals sont donc à

mener afin de déterminer si la différence observée au niveau des spectres multifractals est due à des

phénomènes physiologiques ou non.

Par ailleurs, nous avons également observé que le spectre multifractal des signaux TECG_BI est

plus étroit que celui des signaux de FLD du doigt et du bras que ce soit avant ou après administration

de nitroglycérine. Les signaux de FLD semblent donc avoir des irrégularités locales définies sur une

plus large gamme d’intensités que les signaux TECG_BI . Cependant, comme pour les signaux de

VRC, des études supplémentaires sont nécessaires afin de déterminer si la différence au niveau de la

largeur de ces spectres multifractals est bien d’origine physiologique.

Nos résultats ont aussi montré que la caractérisation des signaux de FLD du doigt nécessitait une

plus large gamme d’exposants de Hölder que celle des signaux FLD du bras après administration de

nitroglycérine. Buard et al. ont observé un spectre multifractal plus large pour les signaux de FLD

du doigt que pour ceux du bras à l’état basal [67].

Concernant l’impact de la nitroglycérine, cette dernière a induit un changement significatif des

propriétés multifractales uniquement pour les signaux de VRC avec un impact similaire pour tous

les sujets (tous les spectres multifractals tendent à s’élargir) ce qui n’est pas le cas pour les autres

signaux (TECG_BI et FLD). L’absence de changement significatif en moyenne des propriétés multi-

fractales des signaux TECG_BI et de FLD après administration de nitroglycérine pourrait être due,

entres autres, au faible nombre de sujets, au manque d’homogénéité des variations de la largeur de

spectres multifractals suivant les sujets (pour certains le spectre multifractal tend à devenir plus étroit,

pour d’autres, il tend à s’élargir) ou pourrait suggérer des mécanismes à l’origine des irrégularités

différents de ceux des signaux de VRC.

Enfin, à partir du paramètre U calculé, nous avons pu mettre en évidence une corrélation entre les

variations des propriétés multifractales des signaux TECG_BI induites par la nitroglycérine et celles

des signaux de FLD du bras. Il pourrait donc exister un lien entre les mécanismes à l’origine des

irrégularités des signaux TECG_BI et ceux à l’origine des irrégularités des signaux de FLD du bras

après l’administration de nitroglycérine. Ce résultat doit cependant être validé sur une population

plus large.
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Limites de l’étude

Une des limites de notre étude est le faible nombre de sujets. Afin de limiter l’influence de

l’âge [32] et du genre sur les propriétés multifractales de nos signaux, nous avons inclus dans notre

étude uniquement des sujets jeunes d’âge inférieur à 50 ans et majoritairement des hommes (5 sur

6 sujets). Par ailleurs, l’analyse multifractale a été réalisée sur des échelles n’incluant pas les hautes

fréquences. L’activité parasympathique pour les signaux de VRC et les activités cardiaque et respi-

ratoire pour les signaux de FLD n’ont donc pas été prises en compte. D’autre part, la nitroglycérine

a été administrée à l’aide d’un spray (2 doses de 0,15 mg) et nous ne pouvons pas garantir que tous

les sujets ont reçu exactement la même dose. Enfin, une autre limitation est que les signaux que nous

avons analysés ont été enregistrés sur 17 min alors que l’effet de la nitroglycérine est maximal 3 min

environ après son administration. Cependant, durant nos acquisitions, des mesures de diamètre par

échographie ont été réalisées au niveau de l’artère brachiale et montrent, qu’après administration de

nitroglycérine, le diamètre de cette artère est encore dilaté même après 17 min d’enregistrement, ce

qui permet de justifier l’analyse de ces signaux sur 17 min.

Conclusion

Nous pouvons résumer les résultats de cette étude ainsi :

– les signaux de VRC et TECG_BI , reflétant l’activité cardiaque et la macrocirculation respec-

tivement, semblent, sur les échelles étudiées, avoir des propriétés multifractales (dimensions

fractales généralisées et spectre multifractal) moins affirmées que celles des signaux issus de

la microcirculation, que ce soit avant ou après administration de nitroglycérine ;

– l’impact de la nitroglycérine sur les propriétés multifractales des signaux TECG_BI et de FLD

est variable suivant les sujets alors qu’il est comparable pour les signaux de VRC de tous les

sujets ;

– seul un changement significatif des propriétés multifractales (dimensions fractales généralisées

et largeur du spectre multifractal) des signaux de VRC a été observé après administration de

nitroglycérine ;

– un lien entre les mécanismes responsables des irrégularités des signaux TECG_BI et ceux des

irrégularités présentes dans les signaux de FLD du bras est suggéré mais reste à être confirmé

sur une plus large population.
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3.2.1.3 Analyse par entropie multi-échelle

Choix des paramètres

1000 échantillons successifs (N = 1000) ont été conservés dans chacun des signaux enregis-

trés (VRC, TECG_BI et FLD_R). Les coarse-grained devant avoir une taille minimale (Nτ ) de 100

échantillons, l’échelle la plus grande qui a été choisie est τ = 10.

Résultats

Impact de la nitroglycérine sur la complexité des différents signaux

• Signaux de VRC

Que ce soit avant ou après administration de nitroglycérine, les valeurs moyennes de SampEn

pour les signaux de VRC ont tendance à rester stables sur les échelles 1 à 10 (Figure 3.20). D’un point

de vue global (en prenant en compte toutes les échelles τ de 1 à 10), nous observons une différence

significative de la complexité entre avant et après administration de nitroglycérine (CI = 18,34 ± 1,14

vs 19,31 ± 0,81, p = 0,046). Nous avons, par ailleurs, trouvé des différences significatives sur cer-

taines échelles. Les valeurs moyennes des SampEn des signaux de VRC sont, en effet, significative-

ment plus faibles après administration de nitroglycérine sur les échelles 1, 4 et 8 (p < 0,05).

FIGURE 3.20 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 6 sujets) des signaux de VRC avant (en bleu) et
après (en rouge) administration de nitroglycérine. Les barres d’erreur indiquent l’erreur standard

autour de la moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05, entre avant
et après administration de nitroglycérine
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• Signaux TECG_BI

Pour les signaux TECG_BI , les SampEn, sur les échelles τ , varient peu avec l’administration

de nitroglycérine : avant et après administration de nitroglycérine, les valeurs moyennes de Sam-

pEn tendent à augmenter sur les échelles 1 à 3 puis à diminuer et se stabiliser sur les échelles plus

élevées (Figure 3.21). Globalement, l’administration de la nitroglycérine n’induit pas de change-

ment significatif de la complexité des signaux TECG_BI (CI = 17,96 ± 0,63 vs CI = 17,38 ± 1,79,

p > 0,05). D’autre part, nous n’avons pas non plus observé d’impact significatif de la nitroglycérine

sur la complexité des signaux TECG_BI en comparant les valeurs de SampEn échelle par échelle.

FIGURE 3.21 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 6 sujets) des signaux TECG_BI avant (en bleu)
et après (en rouge) administration de nitroglycérine. Les barres d’erreur indiquent l’erreur standard
autour de la moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05, entre avant

et après administration de nitroglycérine

• Signaux FLD_R

Pour les signaux FLD_R du doigt, les valeurs moyennes de SampEn tendent à augmenter avec les

échelles avant administration de nitroglycérine (Figure 3.22). Une évolution similaire des SampEn est

observée après administration de nitroglycérine. L’administration de nitroglycérine induit une aug-

mentation significative de la complexité globale des signaux FLD_R enregistrés au doigt (CI = 15,11

± 3,40 vs 17,32 ± 3,69, p = 0,028). Nous notons également que les valeurs de SampEn sont signifi-

cativement plus élevées après administration de nitroglycérine sur les échelles τ allant de 1 à 5 et de

9 à 10.
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Pour les signaux FLD_R du bras, les valeurs moyennes de SampEn tendent à rester stables le

long des échelles (Figure 3.22) aussi bien avant qu’après administration de nitroglycérine. Nous

observons une augmentation globale significative de la complexité après administration de nitrogly-

cérine (CI = 18,43 ± 2,33 vs 19,73 ± 1,11, p = 0,046). De plus, nous notons qu’après l’administration

de nitroglycérine les valeurs de SampEn sont significativement plus élevées sur les échelles τ allant

de 1 à 4 et sur l’échelle 9.

a) b)

FIGURE 3.22 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 6 sujets) des signaux FLD_R enregistrés a) au
doigt et b) au bras avant (en bleu) et après (en rouge) administration de nitroglycérine. Les barres

d’erreur indiquent l’erreur standard autour de la moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence
significative, p < 0,05, entre avant et après administration de nitroglycérine

Les profils des entropies multi-échelle des signaux FLD_R du doigt et du bras semblent différents

sur les basses échelles τ . Cependant, si nous comparons les indices CISS et CILS de ces signaux, nous

n’observons pas de différence significative entre les complexités des signaux FLD_R du doigt et du

bras que ce soit avant ou après administration de nitroglycérine (p > 0,05).

Recherche d’éventuelles corrélations entre les complexités des différents signaux

Les rapports U ont été calculés :

– pour les basses échelles :

U =
CISS_apresNitro

CISS_avantNitro
(3.28)

– pour les hautes échelles :

U =
CILS_apresNitro

CILS_avantNitro
. (3.29)
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Deux corrélations significatives ont alors pu être mises en évidence(Figure 3.23) :

– l’une positive entre les variations de complexité induites par l’administration de nitroglycérine

sur les basses échelles des signaux FLD_R du doigt et celles des signaux TECG_BI (r = 0,94 ;

p = 0,0048) ;

– et l’autre négative entre les variations de complexité sur les basses échelles des signaux FLD_R

du bras et celle des signaux TECG_BI (r = -0,89 ; p = 0,0188).

Pour les autres signaux, les corrélations ne sont pas significatives.

a)

b)

FIGURE 3.23 – Corrélation entre la complexité sur les basses échelles a) des signaux FLD_R du
doigt avec celle des signaux TECG_BI et b) des signaux de FLD_R du bras avec celle des signaux

TECG_BI
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Discussion

L’objectif de cette étude était d’étudier simultanément la complexité de signaux issus du cœur,

de la macrocirculation et de la microcirculation avant et après administration d’un vasodilatateur et

d’évaluer les réponses à la perturbation de ces 3 composantes afin de mettre en évidence des interac-

tions entre leurs mécanismes de contrôle.

Au niveau des évolutions de SampEn moyennes en fonction des échelles τ , nous avons observé

des allures différentes suivants les signaux (VRC, TECG_BI , FLD_R), ce qui pourrait suggérer des

différences de complexité au niveau des mécanismes de contrôle.

D’autre part, les entropies multi-échelle des signaux de VRC présentent des profils similaires avant

et après administration de nitroglycérine. Il semblerait donc que l’administration de nitroglycérine

ne modifie pas, globalement, d’un point de vue de la complexité, la balance sympathovagale.

Pour les signaux TECG_BI , les profils obtenus avec l’entropie multi-échelle semblent indiquer

que les mécanismes de contrôle qui opèrent sur les faibles échelles τ contribueraient plus à la com-

plexité de ces signaux que les mécanismes qui opèrent sur des échelles plus élevées que ce soit avant

ou après administration de nitroglycérine.

Pour la microcirculation, la différence observée au niveau des allures moyennes des entropies

multi-échelle des signaux FLD_R du doigt et du bras pourrait avoir pour origine des mécanismes de

régulation différents. Les doigts sont, en effet, plus riches en anastomoses que le bras.

Concernant l’impact de la nitroglycérine, nos résultats ont montré que l’administration de ce va-

sodilatateur induirait une augmentation significative de la complexité des signaux FLD_R du doigt

et du bras, notamment sur les faibles échelles τ . A l’inverse, la complexité des signaux TECG_BI ne

semble pas, en moyenne, être sensible à l’administration de nitroglycérine.

Nos résultats ont également permis de mettre en évidence des corrélations significatives entre

le rapport U des indices de complexité des signaux TECG_BI et ceux des signaux FLD_R du doigt

et du bras sur les basses échelles. Cela suggère, lors de l’administration de nitroglycérine, un lien

entre les mécanismes de régulation à l’origine de la complexité du signal issu de la macrocirculation

avec ceux à l’origine de la complexité des signaux issus de la microcirculation. Ces résultats doivent

cependant être validés sur une plus large population.
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Limites de l’étude

Les limitations de cette étude sont semblables à celles de l’analyse multifractale de la section

précédente et sont :

– le faible nombre de sujets ;

– l’analyse de signaux comprenant 17 min d’acquisition environ alors que l’effet de la nitro-

glycérine est maximal 3 min environ après son administration. Cependant, comme mentionné

plus tôt, durant nos acquisitions, des mesures de diamètre par échographie ont été réalisées au

niveau de l’artère brachiale et montrent, qu’après administration de nitroglycérine, le diamètre

de cette artère est encore dilaté même après 17 min d’enregistrement ;

– la dose de nitroglycérine administrée qui pourrait ne pas être exactement la même pour tous

les sujets.

Par ailleurs, les échelles étudiées allant uniquement jusqu’à τ = 10, nous ne pouvons pas analyser

les oscillations lentes (fréquences inférieures à 0,1 Hz). Il faudrait pour cela des enregistrements plus

longs.

Conclusion

A travers cette étude, nous avons montré que :

– les complexités des signaux de VRC et des signaux FLD_R du doigt et du bras sont sensibles

à l’administration de la nitroglycérine, ce qui n’est pas le cas des signaux TECG_BI ;

– les changements de complexité dépendent des échelles : échelles isolées pour les signaux de

VRC et augmentation de la complexité surtout sur les faibles échelles τ pour les signaux

FLD_R ;

– des mécanismes de régulation différents au niveau du doigt et du bras pourraient être à l’origine

des allures différentes observées au niveau des entropies multi-échelle de ces signaux ;

– un lien entre les mécanismes responsables de la complexité des signaux TECG_BI et ceux de

la complexité des signaux FLD_R du bras et du doigt est suggéré mais reste à être confirmé

sur une plus large population.
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3.2.2 Cas du tilt positif

La problématique est la même que celle de l’étude avec l’administration de nitroglycérine excepté

que nous avons modifié la situation physiologique du sujet par un changement de position (passage de

la position couchée à la position debout). Ce changement de position, réalisé à l’aide d’une table au-

tomatisée (test tilt), représente un test largement utilisé pour diagnostiquer les syncopes vasovagales

et en étudier les causes. Le passage en position debout induit des changements hémodynamiques

aussi bien au niveau du cœur qu’au niveau de la macrocirculation et de la microcirculation [104].

Nous pouvons ainsi étudier, si elles existent, les interactions de ces 3 composantes à travers les mo-

difications de la dynamique de nos signaux induites par le changement de position.

Les signaux analysés à travers cette étude sont :

– le signal de VRC extrait du signal ECG ;

– les signaux de pression PAS et PAD extrait du signal de pression ;

– le signal TECG_BI extraits du signal d’impédance bioélectrique ;

– les signaux FLD_R enregistrés au bras et au pied.

3.2.2.1 Changements hémodynamiques induits par le changement de position

D’après la littérature, le passage en position debout induit une augmentation de la fréquence

cardiaque, des pressions systoliques et diastoliques ainsi qu’une augmentation des résistances pé-

riphériques des membres supérieurs et inférieurs [104]. D’autre part, la vasoconstriction est plus

marquée au niveau des jambes qu’au niveau des bras [105]. Ces changements hémodynamiques ont

été observés à travers les signaux que nous avons enregistrés sur 7 sujets jeunes et sains (Table 3.3).

Nous retrouvons donc les conditions hémodynamiques décrites dans la littérature.

TABLE 3.3 – Changements hémodynamiques induits par le changement de
position (couchée/debout). Les valeurs sont présentées comme la moyenne ± l’écart-type.

L’astérisque ∗ indique une différence significative entre position couchée et position debout

Variable

Nombre de sujets 7 (3 hommes)
Age (ans) 29 ± 5
Taille (cm) 169 ± 6
Poids (kg) 64 ± 9

Couché Debout

Pression artérielle systolique (mmHg) 120 ± 17 154 ± 24 ∗

Pression artérielle diastolique (mmHg) 71 ± 10 111 ± 18 ∗

Pression pulsée (mmHg) 48 ± 10 43 ± 7 ∗

Pression artérielle moyenne (mmHg) 87 ± 12 125 ± 20 ∗

Fréquence cardiaque (bpm) 60 ± 11 89 ± 13 ∗
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3.2.2.2 Analyse spectrale

Les énergies des signaux de VRC, de pressions systolique et diastolique, et de FLD dans les

bandes de hautes et basses fréquences (0,4 - 0,15 Hz et 0,15 - 0,04 Hz respectivement) ont été

quantifiées en positions couchée et debout. Cette quantification avait pour but d’évaluer l’impact

du changement de position sur le contenu fréquentiel de ces signaux et de rechercher l’existence

d’éventuelles corrélations reflétant des interactions entre le cœur, la macrocirculation (à travers la

mesure de la pression au doigt) et la microcirculation. Notons que le signal TECG_BI n’a pas été

traité dans nos analyses spectrales puisqu’aucune référence bibliographique n’a montré de possibles

liens entre bandes de fréquences et activités physiologiques. Les énergies moyennes mesurées sur les

bandes de fréquences HF et LF pour nos différents signaux (VRC, PAS, PAD, LDF_R du bras et du

pied) sont présentées dans la Table 3.4.

Résultats et Discussion

Le passage en position debout a induit, pour l’ensemble de nos signaux, un changement significa-

tif de leur contenu fréquentiel (Table 3.4). Pour les signaux de VRC, nous observons une diminution

de l’énergie sur la bande HF qui reflètent un changement de la balance sympathovagale lors du pas-

sage en position debout. Ce résultat est en accord avec ceux de [33, 106].

Pour ce qui est des signaux de pression, nous observons une augmentation de l’énergie sur les

bandes HF et LF.

Quant aux signaux FLD_R, nous observons des résultats différents suivant la longueur du signal

analysé (256 ou 900 échantillons). Pour les signaux FLD_R de 256 échantillons nous notons une

augmentation significative sur les bandes de fréquences HF et LF alors que pour les signaux FLD_R

de 900 échantillons nos résultats montrent une augmentation significative de l’énergie uniquement

sur la bande HF.
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TABLE 3.4 – Energies estimées dans les bandes de hautes et basses fréquences (HF et LF respectivement) à
partir d’une transformée de Fourier à fenêtre glissante pour le signal de VRC, les signaux de pression

systolique et diastolique (PAS et PAD) et les signaux FLD_R enregistrés au bras et au pied, en positions
couchée et debout. Les valeurs sont présentées comme la moyenne ± l’écart-type. L’astérisque ∗ indique une

différence significative entre la position couchée et la position debout (p < 0,05)

Signal Nombre Position Position
d’échantillons couchée debout

VRC (ms2) 900 échantillons

LF 2155 ± 1236 2385 ± 2315
HF 6021 ± 4016 1135 ± 1391 ∗

256 échantillons

LF 502 ± 334 574 ± 618
HF 1273 ± 959 383 ± 539 ∗

PAS (mmHg2) 900 échantillons

LF 4829 ± 2413 29384 ± 23888 ∗
HF 4558 ± 1110 18719 ± 11929 ∗

256 échantillons

LF 1415 ± 630 8637 ± 7464 ∗
HF 1121 ± 361 4605 ± 2762 ∗

PAD (mmHg2) 900 échantillons

LF 3070 ± 1412 19345 ± 16942 ∗
HF 3073 ± 601 8719 ± 3842 ∗

256 échantillons

LF 1106 ± 647 5689 ± 4803 ∗
HF 1013 ± 527 2657 ± 1866 ∗

FLD_R bras (u.a.2) 900 échantillons

LF 292 ± 92 383 ± 203
HF 256 ± 117 298 ± 117 ∗

256 échantillons

LF 70 ± 25 104 ± 48 ∗
HF 71 ± 25 91 ± 38 ∗

FLD_R pied (u.a.2) 900 échantillons

LF 327 ± 130 355 ± 150
HF 133 ± 71 206 ± 57 ∗

256 échantillons

LF 45 ± 20 72 ± 37 ∗
HF 17 ± 5 49 ± 31 ∗
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3.2.2.3 Analyse multifractale

Choix des paramètres

Tous les signaux analysés contiennent 512 échantillons successifs (512 battements cardiaques),

soit 29 échantillons. Afin de pouvoir comparer l’impact du changement de position par rapport à

l’administration de nitroglycérine sur les propriétés multifractales de nos signaux, nous avons pris

les mêmes paramètres que pour l’étude avec l’administration de nitroglycérine. La taille des boîtes

varie ainsi de 23 à 28 échantillons, ce qui correspond à une échelle temporelle allant de 8 à 256 s et

le paramètre q varie de -5 à 5 avec un pas de 0,25.

Résultats

Dimensions fractales généralisées des différents signaux

Les dimensions fractales généralisées moyennes de nos différents signaux en positions couchée

et debout sont représentées sur la Figure 3.24.

a) b)

FIGURE 3.24 – Dimensions fractales généralisées des différents signaux en position a) couchée et b)
debout

Pour un exposant q qui varie de -5 à 5 la dimension fractale généralisée :

– des signaux de VRC évolue de 1,0018 à 0,9983 en position couchée et de 1,0031 à 0,9967 en

position debout ;

– celle des signaux PAS évolue de 1,0010 à 0,9990 en position couchée et de 1,0010 à 0,9990 en

position debout ;

– celle des signaux PAD évolue de 1,0021 à 0,9978 en position couchée et de 1,0013 à 0,9988

en position debout ;
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– celle des signaux TECG_BI évolue de 1,0004 à 0,9996 en position couchée et de 1,0005 à

0,9995 en position debout ;

– celle des signaux de FLD enregistrés au bras évolue de 1,0132 à 0,9874 en position couchée et

de 1,0148 à 0,9869 en position debout ;

– celle des signaux de FLD enregistrés au pied évolue de 1,0484 à 0,9694 en position couchée

et de 1,0201 à 0,9801 en position debout.

Impact du changement de position sur les propriétés multifractales des différents signaux

• Signaux de VRC

Les spectres multifractals moyens des 7 sujets obtenus pour les signaux de VRC en positions

couchée et debout sont présentés sur la Figure 3.25. Nos résultats montrent que le passage en po-

sition debout n’induit pas de changement significatif de la largeur du spectre multifractal △α pour

les signaux de VRC (couchée : △α = 0,0067 ± 0,0020 vs debout : △α = 0,0123 ± 0,0083 avec

p > 0,05).

FIGURE 3.25 – Spectres multifractals moyens (de 7 sujets) des signaux de VRC enregistrés en
positions couchée (en bleu) et debout (en rouge)

• Signaux de pression

Comme pour les signaux de VRC, nous n’observons pas de changement significatif de la largeur

du spectre multifractal △α lors du passage en position debout pour les signaux PAS et PAD (PAS,

couchée : △α = 0,0037 ± 0,0024 vs debout : △α = 0,0038 ± 0,0026 avec p > 0,05 ; PAD, couchée :

△α = 0,0083 ± 0,0043 vs debout : △α = 0,0049 ± 0,0029 avec p > 0,05).
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a) b)

FIGURE 3.26 – Spectres multifractals moyens (de 7 sujets) des signaux a) PAS et b) PAD en
positions couchée (en bleu) et debout (en rouge)

• Signaux TECG_BI

Le passage en position debout n’induit pas, non plus, de changement significatif au niveau de la

largeur du spectre multifractal des signaux TECG_BI (couchée : △α = 0,0016 ± 0,0008 vs debout :

△α = 0,0019 ± 0,0008 avec p > 0,05).

FIGURE 3.27 – Spectres multifractals moyens (de 7 sujets) des signaux TECG_BI enregistrés en
positions couchée (en bleu) et debout (en rouge)
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• Signaux de FLD au bras et au pied

Au niveau des signaux de FLD enregistrés au bras et au pied, le passage en position debout

n’induit pas de changement significatif de la largeur des spectres multifractals (bras, couchée :

△α = 0,0500 ± 0,0022 vs debout : △α = 0,0539 ± 0,0222 avec p > 0,05 - pied, couchée :

△α = 0,1416 ± 0,1769 vs debout : △α = 0,0798 ± 0,0690 avec p > 0,05 ).

a) b)

FIGURE 3.28 – Spectres multifractals moyens (de 7 sujets) des signaux de FLD enregistrés a) au
bras et b) au pied en positions couchée (en bleu) et debout (en rouge)

Comparaisons des propriétés multifractales des signaux

Les largeurs des spectres multifractals moyens de chacun des signaux sont répertoriées dans la

Table 3.5.

TABLE 3.5 – Largeurs des spectres multifractals moyens (de 7 sujets) des signaux de VRC, PAS,
PAD, TECG_BI , de FLD au bras et au pied en positions couchée et debout

Largeur du spectre multifractal en position couchée
VRC PAS PAD TECG_BI FLD bras FLD pied

0,0067 ± 0,0020 0,0037 ± 0,0024 0,0083 ± 0,0043 0,0016 ± 0,0008 0,0500 ± 0,0022 0,1416 ± 0,1769

Largeur du spectre multifractal en position debout
VRC PAS PAD TECG_BI FLD bras FLD pied

0,0123 ± 0,0083 0,0038 ± 0,0026 0,0049 ± 0,0029 0,0019 ± 0,0008 0,0539 ± 0,0222 0,0798 ± 0,0690
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Nous observons que les spectres multifractals moyens des signaux de FLD enregistrés au bras

et au pied sont significativement plus larges (p < 0, 05) que ceux des signaux de VRC, des signaux

PAS, PAD et TECG_BI que ce soit en position couchée ou debout (Figure 3.29). De plus, les spectres

multifractals moyens des signaux de VRC et des signaux PAS et PAD sont significativement plus

larges (p < 0, 05) que celui des signaux TECG_BI aussi bien en position couchée que debout. En-

fin, lors du passage en position debout, le spectre multifractal moyen des signaux de VRC devient

significativement plus large (p < 0, 05) que les spectres multifractals moyens des signaux PAS et

PAD (Table 3.5).

a) b)

FIGURE 3.29 – Spectres multifractals moyens des signaux de VRC et de FLD enregistrés au bras et
au pied a) en position couchée et b) en position debout. Le spectre multifractal moyen du signal

TECG_BI étant plus étroit que celui du signal de VRC nous ne l’avons pas fait apparaître sur cette
figure pour plus de lisibilité

Recherche d’éventuelles corrélations

Nous avons recherché l’existence de corrélations entre les variations de la largeur des spectres de

nos différents signaux à travers l’indice U défini dans la section “Cas de l’administration de nitrogly-

cérine”. Aucune corrélation significative n’a cependant été observée entre les largeurs des spectres

des signaux issus du cœur, de la macrocirculation et de la microcirculation.

Discussion

L’objectif de cette étude est le même que celui pour l’analyse multifractale de la section “Cas

de l’administration de nitroglycérine”. Les conditions physiologiques sont cependant différentes, la

perturbation étant, ici, le passage en position debout.
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A travers les dimensions fractales généralisées, nous avons observé que la pente du spectre D(q)

était plus marquée pour les signaux de FLD du bras et du pied que pour les signaux de VRC, les

signaux TECG_BI , PAS et PAD. Ceci conforte les résultats présentés dans la section “Cas de l’ad-

ministration de nitroglycérine”. Après le passage en position debout, la pente du spectre D(q) des

signaux FLD_R du pied est, cependant, moins prononcée ce qui refléterait une répartition plus ho-

mogène des irrégularités dans les échelles.

Comme pour l’étude sur l’administration de nitroglycérine, nous avons observé que le spectre

multifractal moyen des signaux de VRC était plus étroit que celui des signaux de FLD enregistrés au

bras et au pied. Cela reste vrai en position debout.

De même, les spectres multifractals des signaux TECG_BI , PAS et PAD sont plus étroits que ceux

des signaux de FLD du bras et du pied que ce soit en position couchée ou debout. Les signaux de

FLD présenteraient donc des irrégularités locales définies sur une plus large gamme d’intensités que

les signaux TECG_BI , PAS et PAD. Cependant, comme dans le cas de l’administration de nitroglycé-

rine, des études supplémentaires sont nécessaires afin de déterminer si ces différences sont d’origine

physiologique ou non.

Que ce soit en position couchée ou debout, nous n’avons pas observé de différence significative

au niveau de la largeur des spectres des signaux FLD_R du bras et du pied.

Concernant l’impact du changement de position sur la largeur des spectres multifractals de l’en-

semble de nos signaux, ce dernier est variable suivant les sujets (pour certains le spectre tend à

devenir plus étroit, pour d’autres, il tend à s’élargir). Ceci pourrait être une des raisons au fait que

nous n’observons pas d’impact significatif sur les spectres moyens de nos signaux lors du passage en

position debout.

Enfin, le paramètre U que nous avons calculé ne nous a pas permis de mettre en évidence des

corrélations significatives entre cœur, macrocirculation et microcirculation lors du changement de

position. Le lien entre les signaux TECG_BI et les signaux FLD_R du bras que nous avions trouvé

dans notre étude sur l’administration de nitroglycérine n’apparaît pas significatif dans le cas du pas-

sage en position debout.

Limites de l’étude

Les limitations de cette étude sont les mêmes que celle de l’analyse multifractale de la section

“Cas de l’administration de nitroglycérine” excepté que la perturbation est, ici, le passage en position

debout.
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Conclusion

A travers cette étude, nous avons montré que :

– quels que soient nos signaux, le passage en position debout n’induit pas de changement signi-

ficatif en moyenne de la largeur des spectres multifractals ;

– l’impact du changement de position sur les propriétés multifractales de nos signaux est variable

suivant les sujets ;

– les propriétés multifractales des signaux de la microcirculation semblent être plus affirmées

que celle des signaux issus de la macrocirculation et du cœur (VRC, TECG_BI , PAS et PAD).

3.2.2.4 Analyse par entropie multi-échelle

Choix des paramètres

Les paramètres m et r sont les mêmes que ceux de l’étude avec l’administration de la nitro-

glycérine (m = 2 et r = 0, 15 × SD). Cependant, un des sujets ayant un fréquence cardiaque

inférieure (environ 53 battements par minute) à celles des les autres sujets, les signaux analysés ont

900 échantillons au lieu de 1000 comme dans l’étude avec l’administration de nitroglycérine. De ce

fait, l’échelle τ varie de 1 à 9 afin que la taille minimale des coarse-grained soit de 100 échantillons.

Résultats

Impact de la nitroglycérine sur la complexité des différents signaux

• Signaux de VRC

En position couchée, les valeurs moyennes de SampEn pour les signaux de VRC augmentent

sur les échelles 1 et 2 et diminuent sur les échelles supérieures à 2. En position debout, les valeurs

moyennes de SampEn augmentent sur les échelles 1 à 4 et tendent à rester stables sur les échelles

plus élevées (Figure 3.30). D’un point de vue global (en prenant en compte toutes les échelles),

nous n’observons pas de différence significative de la complexité entre positions couchée et de-

bout (CI = 16,29 ± 0,68 vs 16,86 ± 0,90, p > 0,05). Nous trouvons, cependant, des différences

significatives sur certaines échelles. Les valeurs moyennes des SampEn des signaux de VRC sont,

en effet, significativement plus élevées en position couchée qu’en position debout sur les échelles 1

et 2. A l’inverse, les valeurs moyennes de SampEn des signaux de VRC sont significativement plus

faibles en position couchée qu’en position debout pour les échelles τ allant de 5 à 9.
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FIGURE 3.30 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 7 sujets) des signaux de VRC en positions
couchée (en bleu) et debout (en rouge). Les barres d’erreur indiquent l’erreur standard autour de la

moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05, entre les positions
couchée et debout

• Signaux de pression

En position couchée, les valeurs moyennes de SampEn pour les signaux PAS et PAD tendent

à rester stables (Figure 3.31). En position debout, ces valeurs tendent à augmenter sur les basses

échelles (i.e. pour τ allant de 1 à 5 et pour τ allant de 1 à 4 respectivement) puis à diminuer sur les

échelles plus élevées. D’autre part, d’un point de vue global, nous n’observons pas de différence si-

gnificative de la complexité des signaux PAS entre positions couchée et debout (CI = 17,81 ± 1,13 vs

17,31 ± 0,91, p > 0,05). Néanmoins, une augmentation significative de la valeur moyenne de Sam-

pEn sur l’échelle τ = 3 apparaît lors du passage en position debout. Pour ce qui est des signaux PAD

nous observons une augmentation globale de la complexité en position debout (CI = 16,91 ± 1,58 vs

18,58 ± 0,94, p = 0,028). Par ailleurs, des différences significatives des valeurs moyennes de SampEn

pour les signaux PAD sont observées pour les échelles 2 à 7.
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a) b)

FIGURE 3.31 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 7 sujets) des signaux a) PAS et b) PAD en
positions couchée (en bleu) et debout (en rouge). Les barres d’erreur indiquent l’erreur standard
autour de la moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05, entre les

positions couchée et debout

• Signaux TECG_BI

Que ce soit en position couchée ou debout, les valeurs moyennes de SampEn des signaux TECG_BI

augmentent sur les échelles 1 et 2 puis tendent à diminuer. Globalement, aucune différence signifi-

cative est observée au niveau de la complexité entre positions couchée et debout (CI = 16,45 ± 0,89

vs CI = 16,65 ± 0,93, p > 0,05). Nous n’observons pas non plus de différence significative dans les

valeurs de SampEn entre les deux positions en comparant échelle par échelle.

FIGURE 3.32 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 7 sujets) des signaux TECG_BI en positions
couchée (en bleu) et debout (en rouge). Les barres d’erreur indiquent l’erreur standard autour de la

moyenne. Les astérisques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05, entre les positions
couchée et debout
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• Signaux de FLD_R au bras et au pied

Pour les signaux de FLD_R du bras, l’évolution des valeurs moyennes de SampEn est similaire

en positions couchée et debout : les valeurs de SampEn tendent à rester stables. A l’inverse, pour

les signaux de FLD_R du pied, les valeurs moyennes de SampEn augmentent avec les échelles en

position couchée et tendent à rester stables en position debout (Figure 3.33). Globalement, nous

n’observons pas de différence significative de la complexité entre positions couchée et debout pour

les signaux de FLD_R du bras. A l’inverse, une différence significative de la complexité globale est

observée pour les signaux FLD_R du pied lors du passage en position debout (CI = 18,06 ± 0,82 vs

16,27 ± 0,98, p = 0,028). Par ailleurs, nous notons pour ces signaux que les valeurs de SampEn sont

significativement plus faibles en position debout qu’en position couchée pour les échelles τ allant de

5 à 9.

a) b)

FIGURE 3.33 – Entropie multi-échelle moyenne (sur 7 sujets) des signaux FLD_R a) du bras et b)
du pied en positions couchée (en bleu) et debout (en rouge). Les barres d’erreur indiquent l’erreur
standard autour de la moyenne. Les astérissques ∗ signalent une différence significative, p < 0,05,

entre les positions couchée et debout

Recherche d’éventuelles corrélations entre les complexités des différents signaux

Les rapports U ont été calculés :

– pour les basses échelles :

U =
CISS_debout

CISS_couche
(3.30)

– pour les hautes échelles :

U =
CILS_debout

CILS_couche
. (3.31)
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Une corrélation positive et significative (r = 0,89 et p = 0,006 ; Figure 3.34) entre la complexité

sur les basses échelles des signaux FLD_R du bras avec celle des signaux TECG_BI a alors pu être

mise en évidence.

FIGURE 3.34 – Corrélation entre la complexité sur les basses échelles des signaux FLD_R du bras
avec celle des signaux TECG_BI

Pour les autres signaux, les corrélations ne sont pas significatives.

Discussion

L’objectif de cette étude est le même que celui pour l’analyse par entropie multi-échelle de la

section “Cas de l’administration de nitroglycérine” excepté que la perturbation est, ici, le passage en

position debout et que nous avons ajouté les signaux de pression enregistrés au doigt.

Dans une étude précédente [101], la complexité des signaux de VRC, PAS et PAD ont été étu-

diés en position couchée et position debout active (i.e. sans utiliser de table automatisée). Dans notre

étude la position debout est passive et nous trouvons des résultats similaires à ceux de Turianikova

et al. [101] : allures similaires des évolutions des SampEn en fonction des échelles τ et différences

significatives observées sur les mêmes échelles lors du passage en position debout (τ = 1, 2 puis 5

à 9 pour le signal de VRC ; τ = 3 pour le signal PAS ; τ = 3 à 7 pour la PAD [101]). Une étude a

montré que la pression artérielle et la fréquence cardiaque étaient similaires entre les positions de-

bout passive et active 30 s après le changement de position [107]. La différence entre ces 2 positions

(active-passive) se trouve dans les 20 premières secondes où une augmentation puis une chute de

la pression artérielle sont observées en position debout active alors qu’en position debout passive

la diminution marquée de la pression artérielle n’est pas observée [107]. Cette différence pourrait,

d’après les auteurs, être due, en position debout active, à la compression des muscles de la cuisse et

du tronc qui se contractent pour permettre le retour du sang vers le cœur.
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Par rapport à l’étude de Turianikova et al. [101] nous avons ajouté les signaux TECG_BI et

FLD_R du bras et du pied. Les profils de l’entropie multi-échelle des signaux TECG_BI et FLD_R

du bras, avant la perturbation, sont similaires à ceux que nous avons observés dans l’étude sur l’ad-

ministration de nitroglycérine. Par ailleurs, l’allure de l’entropie multi-échelle des signaux FLD_R

du pied avant la perturbation est semblable à celle que nous avions observée pour les signaux FLD_R

du doigt dans l’étude avec la nitroglycérine (croissance puis stabilisation).

Le passage en position debout a induit des changements significatifs de la complexité des signaux de

VRC, des signaux PAS, PAD et des signaux FLD_R du pied sur certaines échelles, ce qui n’est pas

le cas pour les signaux TECG_BI et FLD_R du bras. Les entropies multi-échelle de la fréquence car-

diaque et des signaux de pression sont donc, comme lors du passage en position debout active [101],

sensibles aux changements de la balance sympathovagale (inhibition du parasympathique) induits

par le changement de position.

Concernant l’entropie multi-échelle des signaux FLD_R du bras, le passage en position debout,

contrairement aux signaux FLD_R du pied, n’induit pas de modification significative de la com-

plexité. Cette différence pourrait s’expliquer par les mécanismes de régulation qui sont différents au

niveau des extrémités (régulation locale sympathique) [105].

Nos résultats ont également permis de mettre en évidence une corrélation significative entre le

rapport U des indices de complexité des signaux TECG_BI et ceux des signaux FLD_R du bras sur

les basses échelles. Cela suggère, lors du changement de position, un lien entre les mécanismes de

régulation à l’origine de la complexité du signal issu de la macrocirculation avec ceux à l’origine de

la complexité des signaux issus de la microcirculation du bras. Une correlation entre la complexité

des signaux TECG_BI et celle des signaux FLD_R du bras avait également était mise en évidence

dans l’étude sur l’administration de nitroglycérine. Cette corrélation était cependant négative, le lien

entre ces signaux serait donc dépendant de la perturbation.

Limites de l’étude

Les limitations de cette étude sont les mêmes que celle de l’entropie multi-échelle de la section

“Cas de l’administration de nitroglycérine” excepté que la perturbation est, ici, le passage en position

debout.



Conclusion

A travers cette étude, nous avons montré que :

– les complexités des signaux de VRC, de pression et les signaux FLD_R du pied sont sen-

sibles au changement de position (position debout passive), ce qui n’est pas le cas des signaux

TECG_BI et FLD_R du bras ;

– les changements de complexité de nos signaux dépendent des échelles τ ;

– des mécanismes de régulation différents au niveau du bras et du pied pourraient être à l’origine

des différences observées au niveau des entropies multi-échelle de ces signaux ;

– un lien entre les mécanismes responsables de la complexité des signaux TECG_BI et ceux de

la complexité des signaux de FLD du bras est suggéré mais reste à être confirmé sur une plus

large population.

3.3 Conclusion du chapitre

Les principaux résultats de ce chapitre ainsi qu’une comparaison des deux outils d’analyse, ana-

lyse multifractale et entropie multi-échelle, sont présentés dans la Table 3.6 :



TABLE 3.6 – Résumé des résultats obtenus suite à la mise en œuvre des concepts basés sur l’analyse multifractale et l’entropie multi-échelle

Analyse multifractale Entropie multi-échelle Comparaison des outils

Administration
de nitroglycérine

largeur spectre les signaux de VRC, TECG_BI et de
FLD du bras et du doigt, introduits
dans le chapitre 2, présentent des pro-
priétés multifractales différentes sur les
échelles étudiées. Les signaux issus de
la microcirculation auraient des irré-
gularités locales définies sur une plus
large gamme d’intensités que les si-
gnaux issus du coeur et de la macro-
circulation (spectre multifractal plus
large)

profil de

l’évolution de

la complexité

en fonction des

échelles

les signaux de VRC, TECG_BI et de
FLD_R du bras et du doigt présentent
des profils de complexité différents

sensibilité seuls les propriétés multifractales des
signaux de VRC sont sensibles à l’ad-
ministration de nitroglycérine

sensibilité les complexités des signaux de VRC et
des signaux FLD_R du bras et du doigt
sont sensibles à l’administration de la
nitroglycérine, ce qui n’est pas le cas
des signaux TECG_BI

l’entropie multi-échelle semble être
plus sensible à l’administration de
nitroglycérine et au changement de
position que l’analyse multifractale

relation macro/micro les mécanismes à l’origine des irrégu-
larités des signaux TECG_BI seraient
liés aux mécanismes à l’origine des ir-
régularités des signaux de FLD du bras
lors de l’administration de nitroglycé-
rine

relation macro/micro lien entre les mécanismes responsables
de la complexité des signaux TECG_BI

et ceux responsables de la complexité
des signaux FLD_R du bras et du doigt

les signaux issus de la
macrocirculation et ceux issus de la
microcirculation peuvent être
différenciés avec l’analyse
multifractale à partir de la largeur des
spectres multifractales et avec
l’entropie multi-échelle par les profils
de complexité

Passage de la position
couchée à la position
debout

largeur spectre Comme dans le cas de l’administration
de nitroglycérine, les signaux issus de
la microcirculation présentent des irré-
gularités locales définies sur une plus
large gamme d’intensités que les si-
gnaux issus du coeur et de la macro-
circulation

profil de

l’évolution de

la complexité

en fonction des

échelles

Comme pour l’administration de ni-
troglycérine, les signaux de VRC,
TECG_BI de pression et FLD_R du
bras et du doigt présentent des profils
de complexité différents

l’analyse multifractale et l’entropie
multi-échelle font toutes deux
apparaître une relation entre les
signaux issus de la macrocirculation et
la microcirculation

sensibilité le passage en position debout n’induit
pas de changement significatif des pro-
priétés multifractales des signaux de
VRC, TECG_BI et de FLD du bras et
du pied

sensibilité les complexités des signaux de VRC,
de pression etFLD_R du pied sont
sensibles au changement de position,
ce qui n’est pas le cas des signaux
TECG_BI et FLD_R du bras

relation macro/micro pas de relation significative relation macro/micro lien entre les mécanismes responsables
de la complexité des signaux TECG_BI

et ceux de la complexité des signaux de
FLD du bras
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La modélisation du SCV permet de mieux appréhender le fonctionnement du SCV. Elle peut

aussi contribuer à la compréhension de la formation et du développement des pathologies cardio-

vasculaires permettant ainsi d’améliorer les traitements médicaux et de diminuer leurs coûts. C’est

donc tout naturellement que de nombreux physiciens, mathématiciens, ingénieurs et chercheurs s’in-

téressent à la modélisation du SCV.

Grâce aux progrès de l’informatique, au développement des techniques d’imagerie médicale et

à l’enrichissement des connaissances sur la physiologie cardiovasculaire, les modèles de l’écoule-

ment du sang dans le SCV ont évolué depuis les premiers modèles 0D (i.e. dimension 0), jusqu’aux

modèles plus complexes, les modèles 3D. Nous commençons ainsi ce chapitre par un état de l’art

des différents modèles du SCV que nous avons pu identifier dans la littérature. Ce travail a permis

d’orienter nos choix pour la représentation de notre propre modèle (un modèle 1-D pour décrire la

macrocirculation couplé à un modèle 0-D pour décrire la microcirculation). Enfin, nous présentons

une première approche de la modélisation du SCV à travers une simulation d’un modèle basé sur

les lignes de transmission que nous avons réalisée. Cependant, ce modèle ne prenant pas compte la

non-linéarité du SCV, nous avons décidé de nous orienté vers un modèle 1-D basé sur les équations

de Navier-Stokes qui est présenté dans le chapitre 5.
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4.1 Modélisation 0D, 1D, 2D et 3D

Les modèles simulant l’écoulement sanguin dans le système cardiovasculaire peuvent être classés

en 4 catégories :

– les modèles 0D ;

– les modèles 1D ;

– les modèles 2D ;

– les modèles 3D.

Le choix de la représentation du modèle dépend de l’objectif de la simulation, de la précision

souhaitée et des moyens informatiques. Les modèles 3D sont, par exemple, de gros consommateurs

en ressources informatiques.

4.1.1 Modèles 0D

Les modèles 0D sont basés sur une analogie avec les circuits électriques où la tension représente

la pression artérielle et l’intensité du courant représente le débit sanguin. Parmi les modèles 0D, nous

pouvons distinguer les modèles Windkessel, dit mono-compartiment, qui fournissent une modélisa-

tion “globale” de l’arbre artériel, et les modèles multi-compartiments.

Le premier modèle Windkessel qui permit de simuler l’arbre artériel est le modèle Windkessel

à 2-éléments proposé par Stephen Hales en 1733 et formulé mathématiquement par Otto Frank en

1899 [108, 109]. Ce modèle est composé d’un condensateur C modélisant la compliance totale de

l’arbre artériel, connecté en parallèle avec une résistance R représentant les résistances périphériques

totales. Il permet de prédire, lors de la diastole, la décroissance exponentielle de la pression artérielle

obtenue en multipliant les résistances périphériques par la compliance artérielle (Figure 4.1).

Par analogie avec les systèmes électriques, lorsque l’état est stable, le débit Q, qui est équivalent

à l’intensité du courant I, et la pression P, qui est équivalente à la tension V, sont reliés à travers la

loi d’Ohm (U = RI ⇔ P = RQ où R représente la résistance au passage du courant et donc du sang).

Cependant, comme l’écoulement du sang est cyclique (cycle cardiaque), l’opposition du circuit au

passage du courant correspond en réalité à une impédance Z. Ainsi Z = P̂ /Q̂, sachant que Z est cal-

culée dans le domaine fréquentiel et donc que P̂ et Q̂ représentent les transformées de Fourier de la

pression et du débit respectivement.
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FIGURE 4.1 – Modélisation du SCV par des modèles Windkessel à 2, 3 et 4-éléments. Adapté
de [47]

Grâce à la mesure du débit aortique par la technique du débitmètre électromagnétique et au dé-

veloppement des capacités informatiques qui ont permis l’analyse de la pression et du débit par la

transformée de Fourier, le calcul de l’impédance d’entrée du circuit RC (rapport des transformées de

Fourier de la pression et du débit) est devenu possible. Cela a permis de démontrer le manque de pré-

cision du modèle Windkessel à 2-élements dans l’estimation de l’impédance d’entrée sur les hautes

fréquences [110]. En effet, le module de l’impédance d’entrée estimée par le modèle Windkessel à 2-

éléments tend, pour les fréquences élevées (supérieures à 8 Hz), vers 0 avec une phase qui atteint -90˚

(Figure 4.2). Or, le module de l’impédance aortique mesurée expérimentalement se stabilise, pour les

hautes fréquences, autour d’une valeur constante qui correspond à l’impédance caractéristique Zc de

l’aorte (égale, d’après la théorie des lignes de transmission introduite dans la section 4.2 p. 119, au

rapport de la pression par le débit mais qui, à la différence de l’impédance d’entrée, ne prend pas en

compte l’onde réfléchie s’il y en a une) avec une phase qui oscille autour de 0 [110].
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Avant que ce manque de précision puisse être établi, le modèle Windkessel à 2-éléments avait déjà

été repris et complexifié par de nombreux chercheurs avec l’ajout d’autres composants, afin de rendre

compte, plus fidèlement, de la forme de la courbe de pression aortique (Figure 4.1). L’ajout d’une

résistance qui représente l’impédance caractéristique de l’aorte placée en série avec le modèle Wind-

kessel à 2-éléments donna ainsi naissance au modèle Windkessel à 3-éléments (RCR) aussi appelé

Westkessel [111] (Figure 4.1). Puis l’ajout, au modèle Windkessel à 3-éléments, d’une inductance

qui représente l’inertie du sang, donna naissance au modèle Windkessel à 4-éléments (RLRC) [112].

FIGURE 4.2 – Comparaison entre une impédance d’entrée aortique mesurée expérimentalement et
les impédances estimées par les modèles Windkessel à 2-éléments, 3-éléments et 4-éléments. Zc
représente l’impédance caractéristique de l’aorte (valeur vers laquelle tend l’impédance d’entrée

quand les fréquences sont élevées (i.e. supérieures à 8 Hz)). Repris de [110]
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Le modèle Windkessel à 3-éléments a permis d’améliorer la précision de l’impédance au niveau

des fréquences élevées (Figure 4.2). Cependant, comme l’impédance caractéristique de ce modèle ne

prend pas en compte l’inertie du sang, des erreurs sont générées au niveau des fréquences moyennes

(entre 3 et 8 Hz) (Figure 4.2). Ces erreurs peuvent néanmoins être réduites avec le modèle Wind-

kessel à 4-éléments dans lequel une inductance est ajoutée. Ce modèle à 4-éléments reproduit mieux

les caractéristiques de l’impédance aortique, néanmoins l’ajout d’une inductance rend l’identifica-

tion des paramètres bien plus complexe que pour ceux des modèles Windkessel à 3-éléments ou

2-éléments [108]. Ces modèles sont ainsi moins répandus que les modèles Windkessel à 3-éléments

et à 2-éléments.

Les modèles Windkessel sont plus simples à mettre en œuvre que les modélisations de dimension

plus élevée (1D, 2D, 3D) car ils reposent sur des équations différentielles ordinaires et contiennent

peu de paramètres. Toutefois, ils ne permettent pas d’observer la distribution de la pression et du dé-

bit dans des segments particuliers du réseau artériel, ni de simuler la propagation de l’onde de pouls

dans le réseau artériel.

Afin de palier ces limitations, d’autres modèles 0D ont été développés : il s’agit des modèles

multi-compartiments. Dans ces modèles, le réseau artériel est divisé en plusieurs segments (ou com-

partiments) qui sont souvent décrits par un circuit RLC [113, 114]. Les compartiments de ces mo-

dèles peuvent être décrits par des modèles Windkessel [115], cependant, ces derniers considèrent

l’ensemble du réseau artériel comme une unité et ne sont donc pas les modèles les plus appropriés

pour décrire le réseau artériel sous forme de compartiments [108].

Les modèles multi-compartiments sont plus complexes à implémenter que les modèles mono-

compartiments car ils incluent plusieurs segments pour lesquels il est difficile de déterminer les

valeurs des paramètres R, L et C. Ils présentent cependant l’avantage d’être flexibles. Suivant les

exigences de la modélisation, les parties du réseau artériel qui présentent un intérêt peuvent, en effet,

être divisées en plusieurs segments tandis que les autres parties du réseau peuvent être regroupées

ensemble dans un circuit RLC.

Les modèles 0D considèrent la distribution de la pression et du débit uniforme dans les compar-

timents (que ce soit mono ou multi-compartiments). De ce fait, ils ne tiennent pas compte des varia-

tions spatiales dans un compartiment. Ils ne permettent pas, non plus, d’intégrer le phénomène d’onde

de réflexion. Par ailleurs, les paramètres R, L, C sont, pour la plupart des modèles 0D, constants.
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4.1.2 Modèles 1D : modèles à paramètres distribués

Les modèles 1D ont l’avantage d’intégrer le phénomène d’onde de réflexion.

Ils peuvent être basés [109] :

– dans le domaine fréquentiel :

• sur la théorie des lignes de transmission [116] ;

• sur l’approche de Womersley [117] qui permet de modéliser la pression et le débit dans un

tube rigide ;

– ou dans le domaine temporel :

• sur les équations de Navier-Stokes 1D [118].

Parmi ces modèles, les plus répandus sont ceux basés sur les équations de Navier-Stokes. Ils per-

mettent de prendre en compte la non-linéarité du SCV alors que les modèles qui représentent le SCV

dans le domaine fréquentiel la négligent.

Il est difficile de représenter toutes les ramifications de l’arbre artériel tel qu’il est dans la réa-

lité. Les modèles 1D s’arrêtent ainsi à un certain niveau de représentation suivant les objectifs fixés

et modélisent en général que les principales artères de la macrocirculation. Ces modèles intègrent

cependant des conditions aux limites au niveau des segments terminaux qui permettent de simuler

l’influence de la microcirculation, qui se trouve en aval, sur l’écoulement sanguin de la macrocircu-

lation.

Certains chercheurs ont ainsi choisi d’imposer, comme conditions aux limites au niveau des seg-

ments terminaux de leurs modèles, une pression ou un débit ; d’autres ont préféré imposer une ré-

sistance constante ou variable pour simuler les résistances périphériques. Toutefois, les conditions

aux limites les plus répandues sont le modèle Windkessel à 3-éléments pour les modèles 1D basés

sur les équations de Navier-Stokes et l’imposition d’un coefficient de réflection pour les modèles 1D

basés sur la théorie des lignes de transmission [108]. Plus récemment, dans le but de mieux simuler

l’influence des segments en aval sur les courbes de pression et de débit simulées, Olufsen a proposé

un arbre structuré qui permet, en linéarisant les équations de Navier-Stokes 1D, d’estimer l’impé-

dance des artérioles [108, 118]. L’impédance au niveau des segments terminaux doit ainsi être égale

à l’impédance des artérioles calculées.

4.1.3 Modèles 2D et 3D

Les modèles 2D et 3D permettent une étude plus précise de l’écoulement sanguin dans un vais-

seau. Pour les modèles 2D le vaisseau sanguin n’est plus considéré comme étant symétrique autour

de son axe comme c’était le cas pour les modèles 1D.
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Les modèles 3D permettent, quant à eux, d’avoir une description encore plus détaillée de l’écou-

lement, généralement au niveau d’une portion de l’arbre artériel qui présente un intérêt au niveau

physiologique, comme par exemple les bifurcations, ou pour la compréhension d’une pathologie

telle que l’anévrisme ou les sténoses.

Les modèles 3D permettent de prendre en compte des caractéristiques supplémentaires par rap-

port aux modèles 1D comme par exemple l’interaction entre le fluide et la paroi du vaisseau. Ils sont

cependant plus complexes à mettre en œuvre notamment au niveau de la détermination des conditions

limites et plus coûteux en ressources. Par ailleurs, comme ils sont limités à une portion de l’arbre ar-

tériel ils ne permettent pas d’étudier le phénomène de propagation d’onde dans l’arbre entier [109].

Ces dernières années des modèles multi-dimensions ont été développés. Ils permettent de coupler

des modèles 0D, 1D, 2D et 3D.

4.1.4 Autres modélisations

Grâce au développement des techniques d’imagerie (imagerie à résonance magnétique IRM, to-

mographie, échographie), de plus en plus de modèles spécifiques patient sont conçus [119, 120]. Ils

permettent à partir des données récupérées chez un patient, d’adapter les courbes de débit et de pres-

sion. Ces modèles peuvent ainsi être utilisés pour étudier, par exemple, la formation d’occlusion ou

d’anévrismes dans des artères comme la carotide, l’aorte, les artères coronaires, ou encore dans la

circulation cérébrale.

4.1.5 Modèles de la microcirculation

Des modèles 0D multi-compartiments ainsi que certains modèles 1D basés sur les équations de

Navier-Stokes incluent la microcirculation (artérioles et capillaires) [113, 114, 121]. Pour les modèles

0D multi-compartiments, la microcirculation peut être représentée, comme pour les larges artères,

par un circuit RLC. Pour les modèles 1D, la microcirculation peut être représentée par un modèle 0D

(circuit RLC) ou par un modèle plus complexe comme par exemple l’arbre structuré d’Olufsen basé

sur une linéarisation des équations de Navier-Stokes [118].

Il existe également, même s’ils sont moins répandus que les modèles représentant la macrocir-

culation, des modèles qui se limitent à la microcirculation. Ils sont cependant souvent complexes et

spécifiques à certaines caractéristiques de la microcirculation comme par exemple la déformation des

globules rouges ou les échanges d’oxygène au niveau des capillaires [122, 123, 124]. Ces modèles

ne paraissent donc pas adaptés pour répondre à notre problématique (les interactions macro/micro).
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D’autre part, il existe plusieurs “types” de microcirculation : la microcirculation cutanée a, par

exemple, des fonctions différentes de celles de la microcirculation qui irrigue le cœur.

4.1.6 Choix du modèle pour notre étude

Si nous résumons :

– les modèles 0D ne prennent pas en compte les phénomènes de réflexion et la non-linéarité du

SCV ;

– les modèles 2D sont plus complexes à mettre en œuvre que les modèles 1D et n’apportent pas

nécessairement beaucoup plus d’information ;

– les modèles 3D et les modèles spécifiques patient sont trop complexes pour pouvoir modéliser

l’arbre artériel “entier” et demandent beaucoup de ressources informatiques.

Pour modéliser la macrocirculation nous avons donc choisi de construire un modèle 1D basé sur

les équations de Navier-Stokes en reprenant les travaux d’Olufsen [118]. Nous avons, par ailleurs,

décidé de coupler au niveau des segments terminaux, des modèles 0D (circuit RLC) pour modéliser

les différentes microcirculations pour chaque organe représenté (les valeurs R, L et C sont donc

différentes pour chaque microcirculation). Notre modèle se différencie des modèles déjà existants

dans la littérature par les choix que nous avons faits concernant la méthode de résolution numérique

(méthode de Lax-Wendroff et méthode de Newton), les conditions limites que nous avons imposées

(modèle Windkessel à 3-éléments au niveau des segments terminaux) et le calcul des paramètres R,

L et C du sous-modèle représentant la microcirculation.
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4.2 Simulation d’un modèle basé sur les lignes de transmission

Avant d’opter définitivement pour un modèle 1D basé sur les équations de Navier-Stokes nous

avons repris le modèle d’Avolio construit à partir de la théorie des lignes de transmission [116]. Ce

modèle est en effet plus simple à implémenter et nous a permis, à travers cette première approche,

de nous familiariser avec la modélisation du SCV. Par ailleurs, les formules utilisées pour déterminer

les valeurs des composants des lignes de transmission (dont l’équivalent électrique correspond à une

résistance, une inductance et un condensateur en série) ont été reprises pour estimer les valeurs des

composants du circuit RLC que nous avons utilisé pour modéliser la microcirculation.

Une ligne de transmission est composée de deux conducteurs : une source d’où est générée un

signal électrique et une charge vers laquelle est acheminé le signal. Elle est caractérisée par une im-

pédance d’entrée (Zinput), une impédance caractéristique (Z0), une impédance de charge (ZL) ainsi

que de 2 coefficients : un coefficient de réflexion (Γ0) et un coefficient de propagation (Figure 4.3).

Le coefficient de réflexion au niveau de la charge est ici non nul. De ce fait, une partie de l’onde

incidente émise par la source est transmise, tandis que l’autre partie est réfléchie. Plus le coefficient

de réflexion est proche de 1, plus la réflexion est importante.

FIGURE 4.3 – Schéma d’une ligne de transmission. Repris de [125]

Se basant sur la théorie des lignes de transmission, Avolio a pu simuler les courbes de pression et

de débit dans un arbre contenant 128 segments qui représentent les artères de la macrocirculation (Fi-

gure 4.4) [116]. Chaque segment est décrit par une ligne de transmission.

Les équations permettant de simuler cet arbre étant déjà présentes dans l’article d’Avolio [116],

nous exposons ici uniquement les résultats que nous obtenons en reproduisant ce modèle.
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cardiovasculaire

FIGURE 4.4 – A gauche : représentation schématique du réseau artériel humain proposée par
Avolio [116] et à droite : module et phase de l’impédance en entrée du réseau artériel
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En imposant un débit en entrée de l’aorte (segment 1 Figure 4.4) tel que sur la Figure 4.5 :

FIGURE 4.5 – Débit imposé au niveau de l’aorte (segment 1) de l’arbre modélisé sur la base des
travaux d’Avolio

nous obtenons les courbes de la Figure 4.6 qui représentent le module de l’impédance d’entrée de

l’aorte et la phase associée.

a) b)

FIGURE 4.6 – a) Module de l’impédance d’entrée aortique obtenu à partir d’une simulation sous
Matlab de l’arbre d’Avolio et b) la phase de l’impédance d’entrée aortique

Ces courbes ont une allure similaire à celles d’Avolio [116]. Pour les fréquences élevées nous

avons bien le module de l’impédance qui se stabilise à une valeur supérieure à 0 et la phase qui os-

cille autour de 0.



122
Chapitre 4. État de l’art de la modélisation de l’écoulement sanguin dans le système

cardiovasculaire

Si nous récupérons les courbes de pression dans un segment tel que l’artère fémorale nous ob-

servons, bien que la pression en sortie de l’aorte soit élevée, une amplification de la pression lorsque

nous nous éloignons du cœur. Cette amplification reflète bien le phénomène de réflexion (Figure 4.7).

FIGURE 4.7 – Pressions dans l’aorte ascendante (segment 1) et l’artère fémorale (segment 109)
obtenues suite à notre simulation du modèle d’Avolio

Par ailleurs, nous observons, dans cette même artère, une diminution du débit par rapport au débit

dans l’aorte (Figure 4.8).

FIGURE 4.8 – Débits dans l’aorte ascendante (segment 1) et l’artère fémorale (segment 109)
obtenus suite à notre simulation du modèle d’Avolio

Ces premières simulations nous ont permis de nous familiariser avec la modélisation du SCV à

travers des équations simples à implémenter. Néanmoins, ce modèle n’intégrant pas la non-linéarité

du SCV, nous avons choisi de nous orienter vers un modèle basé sur les équations de Navier-Stokes.
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L’objectif de la modélisation du SCV est de construire un modèle intégrant la macrocirculation

et la microcirculation sanguines afin d’étudier les effets de certaines pathologies de l’un des sous-

systèmes (comme la rigidité des larges artères ou l’augmentation des résistances périphériques) sur

l’autre sous-système. L’intérêt d’une telle modélisation est de pouvoir mieux appréhender les inter-

actions macro/micro et ainsi de contribuer à la compréhension du développement des pathologies

cardiovasculaires pour pouvoir mieux les détecter et mieux les traiter.
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Suite à l’état de l’art présenté dans le chapitre 4, nous avons choisi de modéliser le SCV à l’aide de

deux sous-systèmes :

1. le premier sous-système (modèle 1D) représente le système macrocirculatoire à l’aide d’un

arbre composé de plusieurs segments artériels. Sur la base des travaux d’Olufsen [118], l’écou-

lement sanguin dans ces segments est décrit par les équations de Navier-Stokes et une équation

d’état qui relie la pression artérielle à la section. Au niveau des segments terminaux de cet

arbre, des modèles Windkessel à 3-éléments (modèles 0D) ont été implémentés. Ces modèles

servent de conditions aux limites pour résoudre le système d’équations qui décrit la macrocir-

culation et permettent de simuler l’influence de la microcirculation sur les courbes de pression

et de débit de la macrocirculation (rétroaction) ;

2. le deuxième sous-système (modèle 0D) représente la microcirculation à l’aide de circuits élec-

triques RLC (Résistance, Inductance, Condensateur). La pression artérielle simulée au niveau

des segments terminaux du modèle de la macrocirculation sert de signal d’entrée au modèle

représentant la microcirculation.

La Figure 5.2 représente de manière synthétique notre modèle du SCV. Le lecteur est invité à s’y

référer au fur et à mesure de la description du modèle.

5.1 Modèle de l’écoulement sanguin dans le système macrocirculatoire

Le sous-système représentant la macrocirculation est modélisé par un arbre dont chaque branche,

ou segment artériel, représente un morceau d’artère assimilable à un cylindre de longueur L, de rayon

R(x, t) (où x est la position sur l’axe longitudinal et t le temps), avec une section A(x, t), une paroi

d’épaisseur h et un module de Young E (Figure 5.1).

FIGURE 5.1 – Représentation d’un segment artériel utilisé pour la modélisation mathématique du
système macrocirculatoire



FIGURE 5.2 – Représentation synthétique de notre modèle du SCV composé de deux sous-modèles : un premier sous-modèle représentant le
système macrocirculatoire et un second représentant le système microcirculatoire
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L’arbre que nous avons utilisé pour nos simulations de la macrocirculation a été repris de l’article

de He et al. (Figure 5.3) [126]. Cet arbre est constitué de 55 segments (celui d’Olufsen en contient

48 [118]) dont le segment n˚1, sans parent, représente l’aorte ascendante. Au niveau des embranche-

ments, un segment parent peut se diviser en un ou plusieurs segments enfants (2 segments enfants au

maximum dans le cas de l’arbre de He et al. [126]). Quant aux segments qui ne possèdent pas d’en-

fant, ils sont appelés segments terminaux et sont connectés à des modèles Windkessel à 3 éléments.

FIGURE 5.3 – Représentation de l’ensemble des segments artériels utilisés pour la modélisation
mathématique du système macrocirculatoire. Repris de [126]

Pour chaque segment, les données géométriques et physiologiques nécessaires pour décrire l’écou-

lement sanguin sont répertoriées dans la Table 5.1. Ces données sont reprises de l’article de He et

al. [126].

Les relations entre segments parents et segments enfants sont représentées schématiquement sur

l’arbre de la Figure 5.4.
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TABLE 5.1 – Données géométriques (longueur L, rayon R, épaisseur h) et physiologiques (module de Young
E) pour chaque segment artériel de l’arbre modélisé [126]. Les valeurs des vitesses de propagation c0 sont

calculées à partir de la formule suivante : c0 =

√

Eh
2ρR où ρ représente la densité volumique du sang

n˚ segment longueur L (cm) rayon R (cm) épaisseur h (cm) module de Young vitesse de
E (105 Pa) propagation c0 (m.s−1)

aorte ascendante 1 2,0 1,48 0,163 4 4,58
arc aortique I 2 3,0 1,38 0,126 4 4,17
brachiocéphalique 3 3,5 0,64 0,080 4 4,88
sous-clavière droite I 4 3,5 0,42 0,067 4 5,51
carotide droite 5 17,7 0,39 0,063 4 5,55
vertébrale droite 6 13,5 0,20 0,045 8 9,26
sous-clavière droite II 7 39,8 0,32 0,067 4 6,32
radiale droite 8 22,0 0,16 0,043 8 10,12
ulnaire droite I 9 6,7 0,22 0,046 8 8,92
arc aortique II 10 4,0 1,30 0,115 4 4,10
carotide gauche 11 20,8 0,39 0,063 4 5,55
aorte thoracique I 12 5,5 1,19 0,110 4 4,20
aorte thoracique II 13 10,5 1,02 0,110 4 4,53
intercostale 14 7,3 0,30 0,049 4 5,58
sous-clavière gauche I 15 3,5 0,42 0,066 4 5,47
vertébrale gauche 16 13,5 0,20 0,045 8 9,26
sous-clavière gauche II 17 39,8 0,32 0,067 4 6,32
ulnaire gauche I 18 6,7 0,22 0,046 8 8,92
radiale gauche 19 22,0 0,16 0,043 8 10,12
cœliaque I 20 2,0 0,33 0,064 4 6,08
cœliaque II 21 2,0 0,28 0,064 4 6,60
hépatique 22 6,5 0,27 0,049 4 5,88
splénique 23 5,8 0,17 0,054 4 7,78
gastrique 24 5,5 0,20 0,045 4 6,55
aorte abdominale I 25 5,3 0,88 0,090 4 4,41
mésentérique supérieure 26 5,0 0,38 0,069 4 5,88
aorte abdominale II 27 1,5 0,83 0,080 4 4,28
rénale droite 28 3,0 0,28 0,053 4 6,00
aorte abdominale III 29 1,5 0,80 0,080 4 4,36
rénale gauche 30 3,0 0,28 0,053 4 6,00
aorte abdominale IV 31 12,5 0,71 0,075 4 4,49
mésentérique inférieure 32 3,8 0,19 0,043 4 6,57
aorte abdominale V 33 8,0 0,59 0,065 4 4,58
iliaque commune droite 34 5,8 0,39 0,060 4 5,41
iliaque externe droite 35 14,5 0,34 0,053 8 7,71
iliaque interne droite 36 4,5 0,20 0,040 16 12,34
fémorale profonde droite 37 11,3 0,20 0,047 8 9,46
fémorale droite 38 44,3 0,30 0,050 8 7,97
carotide externe droite 39 17,7 0,20 0,042 8 8,94
carotide interne gauche 40 17,6 0,29 0,045 8 7,69
tibiale antérieure droite 41 34,4 0,18 0,045 16 13,8
tibiale postérieure droite 42 32,2 0,25 0,039 16 10,9
interosseuse droite 43 7,0 0,10 0,028 16 14,61
ulnaire droite II 44 17,0 0,19 0,046 8 9,6
ulnaire gauche II 45 17,0 0,19 0,046 8 9,6
interosseuse gauche 46 7,0 0,10 0,028 16 14,61
carotide interne droite 47 17,6 0,29 0,045 8 7,69
carotide externe gauche 48 17,7 0,20 0,042 8 8,94
iliaque commune gauche 49 5,8 0,39 0,060 4 5,41
iliaque externe gauche 50 14,5 0,34 0,053 8 7,71
iliaque interne gauche 51 4,5 0,20 0,040 16 12,34
fémorale profonde gauche 52 11,3 0,20 0,047 8 9,46
fémorale gauche 53 44,3 0,30 0,050 8 7,97
tibiale antérieure gauche 54 32,2 0,18 0,039 16 13,80
tibiale postérieure gauche 55 34,4 0,25 0,045 16 10,90
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FIGURE 5.4 – Représentation du réseau artériel utilisé pour la modélisation mathématique du système macrocirculatoire montrant les relations
entre les segments parents et les segments enfants. Les numéros correspondent à ceux de la Figure 5.3 et de la Table 5.1
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5.1.1 Formulation mathématique

Le débit sanguin dans chaque segment de l’arbre représentant le système macrocirculatoire est

simulé à partir de la dérivation des équations de Navier-Stokes en 3 dimensions d’espace pour un

fluide Newtonien incompressible. Ces équations peuvent être réduites à un modèle 1D moyennant

les hypothèses raisonnables suivantes :

– symétrie de révolution autour de l’axe longitudinal du segment artériel ;

– une pression constante sur la section A du segment ;

– un profil de vitesse plat sur la section comprise entre 0 et R − δ où les effets visqueux sont

négligeables avec δ qui représente l’épaisseur de la couche limite, couche dans laquelle les

effets visqueux sont confinés.

Ces hypothèses permettent d’aboutir aux deux équations suivantes qui proviennent des travaux d’Oluf-

sen [118] :

l’équation de continuité :

∂A

∂t
= −∂Q

∂x
, (5.1)

l’équation de la quantité de mouvement :

∂Q

∂t
= − ∂

∂x

(

Q2

A

)

− A

ρ

∂P

∂x
− 2Rπν

δ

Q

A
, (5.2)

où R(x, t) est le rayon (en m), A(x, t) la section (en m2) avec A(x, t) = πR(x, t)2, Q(x, t) le

débit (en m3.s−1), P (R0, A) la pression (en Pa) avec R0 qui représente le rayon quand la pression

transmurale (i.e. la différence entre la pression intravasculaire et la pression extravasculaire) est nulle,

δ l’épaisseur de la couche limite, et ν la viscosité cinématique du sang qui correspond au rapport µ
ρ

où µ et ρ représentent respectivement la viscosité dynamique et la densité volumique du sang.

Nous avons ainsi un système de 2 équations à 3 inconnues : A, Q et P . Une troisième équation

est nécessaire pour résoudre ce système. Cette troisième équation, appelée équation d’état, est reliée

à la compliance du vaisseau et permet de calculer la pression en fonction de la section.
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Il existe plusieurs équations reliant la pression à la section dans la littérature [118, 127, 128],

nous avons cependant choisi, pour notre modèle, de reprendre l’équation d’état proposée par Oluf-

sen [118] :

P (R0, A) − P0 =
4

3

Eh

R0

(

1 −
√

A0

A

)

, (5.3)

où P0 est la pression extravasculaire (égale à la pression diastolique) et où A0 vaut πR2
0.

D’après cette équation 5.3, la relation entre la pression et la section (donc le diamètre) est linéaire.

Or, en réalité un phénomène d’hystérésis au niveau de la courbe pression-diamètre entre la systole

et la diastole apparaît (Figure 5.3). Cet hystérésis est dû en partie aux propriétés visco-élastiques de

la paroi des vaisseaux sanguins. Cependant, comme mentionné par Olufsen, pour les artères de la

macrocirculation, ce sont les propriétés élastiques qui prédominent ce qui justifie l’utilisation d’un

modèle simplifié qui ne prend pas en compte les propriétés visco-élastiques des artères. Nous uti-

lisons ainsi, dans un premier temps, cette relation linéaire entre la pression et la section afin de

construire la structure de notre modèle. L’intégration d’une relation entre la pression et la section

plus proche de la réalité physiologique sera par la suite (perspectives) ajoutée à notre modèle.

FIGURE 5.5 – Phénomène d’hystérésis sur la courbe pression-diamètre au niveau d’une artère
brachiale. Repris de [118]
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5.1.2 Standardisation des équations

Afin de pouvoir utiliser les méthodes standard de résolution numérique pour les équations aux

dérivées partielles, l’équation de débit doit être standardisée pour être sous forme conservative. Pour

cela nous avons posé :

B(R0, P ) =
1

ρ

∫ P (R0,A)

P0

A(R0, p)dp,

où A est fonction du rayon R0(x) et de la pression P (R0(x), A(x, t)).

Les variables x et t étant des variables implicites,
∂B(R0(x), P (R0(x), A(x, t))

∂x
répond aux lois

de dérivations en chaîne des fonctions à plusieurs variables. En dérivant partiellement B(R0, P ) par

rapport à x nous obtenons ainsi :

∂B(R0, P )

∂x
=

∂B

∂R0

dR0

dx
+

∂B

∂P

∂P

∂x
.

Or
∂B

∂P
=

1

ρ

∂

∂P

∫ P

P0

A(R0, p)dp =
1

ρ
A,

donc
∂B(R0, P )

∂x
=

∂B

∂R0

dR0

dx
+

1

ρ
A

∂P

∂x
.

En remplaçant A
ρ

∂P
∂x

, dans l’équation de débit (équation 5.2), par ce que nous obtenons dans l’équa-

tion précédente, nous avons :

∂Q

∂t
= − ∂

∂x

(

Q2

A
+ B(R0, P )

)

− 2Rπν

δ

Q

A
− ∂B(R0, P )

∂R0

dR0

dx
. (5.4)

Il convient alors de calculer B(R0, P ) et
∂B(R0, P )

∂R0
.
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Calcul de B(R0, P )

B(R0, P ) peut être déterminé en intégrant A comme fonction de la pression :

B(R0, P ) =
1

ρ

∫ P

P0

Adp. (5.5)

D’après l’équation 5.3 :

∫ P

P0

Adp =

∫ P

P0

A0
(

1 − R0
η (p(R0, A) − P0)

)2 dp =

∫ P

P0

πR2
0

(

1 − R0
η (p(R0, A) − P0)

)2 dp, (5.6)

avec η = 4
3Eh.

Ainsi :

B(R0, P ) =
1

ρ





πR2
0

R0
η

(

1 − R0
η (p − P0)

)





P

P0

=
πηR0

ρ





1

1 − R0
η (P (R0, A) − P0)

− 1



 (5.7)

⇔ B(R0, P ) =
πR2

0

ρ

P (R0, A) − P0

1 − R0
η (P (R0, A) − P0)

.

Or, d’après l’équation 5.3 P (R0, A) − P0 =
η
R0

(

1 −
√

πR0
√

A(x, t)

)

, nous avons donc finalement

B(R0, P ) =
πη

ρ

(√
A√
π

− R0

)

. (5.8)

Calcul de ∂B(R0, P )
∂R0

Pour calculer
∂B(R0, P )

∂R0
nous pouvons dériver partiellement l’équation 5.8 par rapport à R0 :

∂B(R0, P )
∂R0

=
πη
ρ

∂
∂R0







R0

1 − R0

η
(P − P0)

− R0







=
πη
ρ











1

1 − R0

η
(P − P0)

+ R0
η

P − P0
(

1 − R0

η
(P − P0)

)2 − 1











.
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Ce qui nous donne :

∂B(R0, P )

∂R0
=

πη

ρ

1 −
(

1 − R0
η (P − P0)

)2

(

1 − R0
η (P − P0)

)2 =
πη

ρ

(

A

A0
− 1

)

. (5.9)

Par ailleurs, nous avons considéré que le rayon R0 d’un segment est constant par rapport à x. Dans

la réalité ce rayon diminue avec x mais cela permet de simplifier l’équation de débit (équation 5.4)

qui peut alors s’écrire sous la forme :

∂Q

∂t
= − ∂

∂x

(

Q2

A
+

η
√

π

ρ

√
A

)

− 2Rπν

δ

Q

A
+

πη

ρ

A

A0

dR0

dx
. (5.10)

D’une manière générale, notre système d’équations à résoudre peut ainsi s’écrire sous la forme :



































∂A
∂t

= −∂Q
∂x

∂Q
∂t

=
∂F (A, Q)

∂x
− S(A, Q)

P (R0, A) − P0 = G(A)

où

F (A, Q) =
Q2

A +
η
√

π
ρ

√
A,

S(A, Q) =
2
√

πν
δ

Q√
A

− πη
ρ

A
A0

dR0
dx

,

G(A) =
η
√

π
√

A0

(1 −
√

A0
A(x, t)

),

avec Q le débit, A la section, ρ la densité volumique du sang, ν la viscosité cinématique du sang, δ

l’épaisseur de la couche limite, R0 et A0 le rayon et la section quand la pression transmurale est nulle.

Pour pouvoir résoudre numériquement ce système il est nécessaire de définir des conditions aux

limites c’est-à-dire à l’entrée du modèle ainsi qu’au niveau des embranchements et des segments

terminaux.
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5.1.3 Conditions aux limites

Les conditions aux limites sont des contraintes imposées à notre système qui permettent de spé-

cifier les valeurs que les solutions doivent vérifier aux limites du système (i.e. à l’entrée, aux embran-

chements et au niveau des segments terminaux).

5.1.3.1 Conditions en entrée

En entrée de notre modèle, c’est à dire au niveau du segment représentant l’aorte ascendante (seg-

ment 1), nous imposons, soit un débit, soit une pression.

Pour la discrétisation numérique de nos équations nous notons :

– tk = k × dt où dt est le pas de discrétisation en temps, avec k = 0, 1, 2, .. ;

– xj = j × dx où dx est le pas de discrétisation en espace, avec j = 0, 1, 2, ..., nx et dx = L
nx ;

– Qk
j , Ak

j et P k
j qui représentent les approximations numériques respectives de Q(xj , tk), A(xj , tk)

et P (xj , tk).

Lorsque nous imposons un débit, Q en x = 0 est égal, à tout instant tk+1, au débit imposé

Qleft(tk+1).

Qk+1
0 = Q(x = 0, tk+1) = Qleft(tk+1).

De même, si une pression P est imposée en entrée nous avons :

P k+1
0 = P (x = 0, tk+1) = Pleft(tk+1).

5.1.3.2 Conditions au niveau des embranchements

Dans le cas général, au niveau des embranchements un segment parent appelé pa peut se diviser

en un ou plusieurs segments enfants e1(pa), e2(pa),...,ene(pa) avec le nombre de segments enfants

ne entier et supérieur ou égal à 1.

Les conditions au niveau de ces embranchements sont :

- la conservation du débit

Qpa =
ne
∑

i=1

Qei(pa);

- la continuité de la pression

Ppa = Pei(pa), ∀i ∈ {1, 2, ..., ne},

où Qpa et Ppa correspondent au débit et à la pression en sortie du segment parent pa et où Qei(pa)

et Pei(pa) correspondent au débit et à la pression en entrée du segment enfant ei dont le parent est le

segment pa.
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5.1.3.3 Conditions au niveau des segments terminaux

Au niveau des segments terminaux, nous connectons un modèle Windkessel à 3-éléments qui est

composé d’une résistance Rproxi, qui représente les résistances proximales, montée en série avec un

circuit RC (résistance Rp et condensateur Cp) (Figure 5.6).

FIGURE 5.6 – Modèle Windkessel à 3-éléments de type RCR

D’après ce modèle nous avons :

P (t) = RproxiQ(t) + Pc

⇔ P (t) = RproxiQ(t) + QoutRp

⇔ P (t) = RproxiQ(t) + (Q(t) − Qc)Rp

⇔ P (t) = (Rproxi + Rp)Q(t) − RpCp
dPc
dt

⇔ P (t)
Rp

=
Rproxi + Rp

Rp
Q(t) − Cp

dP (t)
dt

+ RproxiCp
dQ(t)

dt
car Pc = P (t) − RproxiQ(t),

d’où
∂Q

∂t
=

1

Rproxi

∂P

∂t
+

P

RproxiRpCp
− Rproxi + Rp

RproxiRpCp
Q. (5.11)

Or,
∂P

∂t
=

∂G(A)

∂t
= G′(A)

∂A

∂t
= −G′(A)

∂Q

∂x
,

donc
∂Q

∂t
= − 1

Rproxi
G′(A)

∂Q

∂x
+

P0 + G(A)

RproxiRpCp
− Rproxi + Rp

RproxiRpCp
Q.

Ce qui donne
∂Q

∂x
=

(

P0 + G(A)

RproxiRpCp
− Rproxi + Rp

RproxiRpCp
Q − ∂Q

∂t

)

Rproxi

G′(A)
. (5.12)

L’équation 5.12 nous permet ainsi de calculer le débit aux extrémités des segments terminaux de notre

modèle et d’en déduire la pression. Les valeurs des composants Rproxi, Rp et Cp sont déterminées

dans la section “Détermination des valeurs de Rproxi, Rp et Cp du modèle Windkessel à 3-éléments

permettant de simuler l’influence de la microcirculation sur la macrocirculation” page 144.
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5.1.4 Résolution numérique

Les différences entre les modèles 1D basés sur les équations de Navier-Stokes se trouvent prin-

cipalement au niveau du choix des conditions aux limites mais aussi au niveau des méthodes de

résolution numérique (comme par exemple les invariants de Riemann [129], la méthode de Lax-

Wendroff (méthodes des différences finies) [118], ou la méthode discontinue de Galerkin (méthodes

des éléments finis) [127]) [108]. Pour résoudre numériquement notre système d’équations, nous uti-

lisons la méthode de Lax-Wendroff qui est une méthode de calcul des solutions d’équations aux

dérivées partielles basées sur les différences finies. L’utilisation de cette méthode pour résoudre une

équation de convection, qui est plus simple que notre système d’équations, nous a permis d’observer

que la solution obtenue par cette méthode présente une erreur plus faible que les solutions obtenues

par les méthodes de Crank-Nicholson et Crank-Nicholson-Galerkin. La méthode de Lax-Wendroff

est d’ordre 2 en espace et en temps et consiste pour une équation de la forme (forme conservative) :

∂f(x, t)

∂t
=

∂g(f(x, t))

∂x
,

à calculer, à l’étape 1, les valeurs de f(x, t) à l’instant tk+ 1

2

au point j + 1
2 :

f
k+ 1

2

j+ 1

2

=
1

2

△t

△x

(

gk
j+1 − gk

j

)

+
fk

j + fk
j+1

2
,

et à l’étape 2, à calculer f(x, t) à l’instant tk+1 au point j :

fk+1
j =

△t

△x

(

g
k+ 1

2

j+ 1

2

− g
k+ 1

2

j− 1

2

)

+ fk
j .

Cette méthode possède l’avantage de fournir un algorithme explicite de calcul de variables d’état en

tk+1 en fonction de leurs valeurs tk et des valeurs intermédiaires g
k+ 1

2

j+ 1

2

et g
k+ 1

2

j− 1

2

. Elle est par ailleurs

conditionnellement stable (condition de Courant Friedrichs Lewy (CFL)) :

v
dt

dx
≤ 1,

où v représente la vitesse de propagation de l’onde de pouls, dt le pas en temps et dx le pas en espace.

La condition CFL est respectée pour nos simulations avec un pas en temps dt qui est le même

pour tous les segments et a été fixé arbitrairement à 5.10−6 s. La vitesse de propagation v et le pas

en espace dx sont, eux, propres à chaque segment. La vitesse de propagation v est calculée à partir

de l’interpolation (polynôme de degré 6) de la courbe représentant la vitesse de propagation c0 en

fonction du rayon R du segment à partir des données figurant dans la Table 5.1 (Figure 5.7).
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FIGURE 5.7 – Interpolation de la courbe représentant la vitesse de propagation c0 en fonction du
rayon R

L’algorithme de Lax-Wendroff appliqué à notre système d’équations s’écrit :

Pour k = 0, 1, 2...

A l’étape 1 :

j = 0, 1, 2, ..., nx − 1

A∗

j+ 1

2

=
1

2
(Ak

j + Ak
j+1) −

c

2
(Qk

j+1 − Qk
j ),

Q∗

j+ 1

2

=
1

2
(Qk

j + Qk
j+1) −

c

2
(F (Ak

j+1, Q
k
j+1) − F (Ak

j , Q
k
j )) −

dt

4
(S(Ak

j+1, Q
k
j+1) + S(Ak

j , Q
k
j )),

où c correspond au rapport dt
dx

.

A l’étape 2 :

j = 1, 2, ..., nx − 1

Ak+1
j = Ak

j − c(Q∗

j+ 1

2

− Q∗

j− 1

2

),

Qk+1
j = Qk

j − c(F (A∗

j+ 1

2

, Q∗

j+ 1

2

) − F (A∗

j− 1

2

, Q∗

j− 1

2

)) − dt

2
(S(A∗

j+ 1

2

, Q∗

j+ 1

2

) + S(A∗

j− 1

2

, Q∗

j− 1

2

)).

où * représente k + 1
2 .
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Quant au calcul de P , la discrétisation donne :

P k+1
j = P0 + G(Ak+1

j ).

Les variables, Q, A, et P doivent être évaluées aux limites du système, c’est-à-dire à l’entrée du

modèle (x = 0), ainsi qu’au niveau des segments terminaux et des embranchements.

Calcul des variables A, Q et P à l’entrée du modèle

• Cas où nous imposons un débit :

Le débit à l’instant k + 1 vaut :

Qk+1
0 = Qk+1

left .

Pour la section, nous avons, d’après l’étape 2 de la méthode de Lax-Wendroff :

Ak+1
0 = Ak

0 − c(Q∗

+ 1

2

− Q∗

−
1

2

).

En faisant l’approximation raisonnable du premier ordre : Q
k+ 1

2

0 ≈
Q∗

+1
2

+Q∗

−
1
2

2 , nous avons

Ak+1
0 = Ak

0 − c(Q∗

+ 1

2

− Q∗

0).

Ce qui revient à :

Ak+1
0 = Ak

0 − c(2Q∗

+ 1

2

− Qk+1
0 − Qk

0),

avec Q
k+ 1

2

0 ≈ Qk
0
+Qk+1

0

2 .

Enfin, pour la pression, nous avons :

P k+1
0 = G(Ak+1

0 ).

• Cas où nous imposons une pression :

La pression à l’instant k + 1 vaut :

P k+1
0 = P k+1

left .

D’après l’équation d’état 5.3, nous pouvons en déduire la section à l’instant k + 1 :

Ak+1
0 =

A0
(

1 −
√

A0(P
k+1
left − P0)

η
√

π

)2 .
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Enfin, d’après l’étape 2 de la méthode de Lax-Wendroff le débit à l’instant k + 1 vaut :

Qk+1
0 = Qk

0 − c(F (A∗

+ 1

2

, Q∗

+ 1

2

) − F (A∗

−
1

2

, Q∗

−
1

2

)) − dt
2 (S(A∗

+ 1

2

, Q∗

+ 1

2

) + S(A∗

−
1

2

, Q∗

−
1

2

)).

Or A∗

−
1

2

= 2A∗

0 − A∗

+ 1

2

= Ak+1
0 + Ak

0 − A∗

+ 1

2

et d’après l’étape 2 de la méthode de Lax-Wendroff

Q∗

−
1

2

=
Ak+1

0 − Ak
0

c + Q∗
1

2

donc :

Qk+1
0 = Qk

0 − c

(

F (A∗

+ 1

2

, Q∗

+ 1

2

) − F (Ak+1
0 + Ak

0 − A∗

+ 1

2

,
Ak+1

0 − Ak
0

c + Q∗
1

2

)

−dt
2

(

S(A∗

+ 1

2

, Q∗

+ 1

2

) + S(Ak+1
0 + Ak

0 − A∗

+ 1

2

,
Ak+1

0 − Ak
0

c + Q∗
1

2

)

)

.

Calcul des variables A, Q et P au niveau des segments terminaux

Au niveau des segments terminaux, nous avons, d’après l’étape 2 de la méthode de Lax-Wendroff :

Ak+1
nx = Ak

nx − c(Q
k+ 1

2

nx+ 1

2

− Q
k+ 1

2

nx− 1

2

).

D’après l’approximation raisonnable du premier ordre : Q
k+ 1

2
nx ≈

Qnx− 1

2

∗ + Q∗

nx+ 1

2

2 , ce qui équivaut

à Q
k+ 1

2

nx+ 1

2

= 2Q
k+ 1

2
nx − Q

k+ 1

2

nx− 1

2

d’où

Ak+1
nx = Ak

nx − 2c(Q
k+ 1

2
nx − Q

k+ 1

2

nx− 1

2

).

En posant Q
k+ 1

2
nx ∼ Qk

nx + Qk+1
nx

2 nous trouvons :

Ak+1
nx = Ak

nx − c(Qk
nx + Qk+1

nx − 2Q
k+ 1

2

nx− 1

2

).

Pour le modèle Windkessel nous discrétisons l’équation

∂Q

∂x
=

(

P0 + G(A)

RproxiRpCp
− Rproxi + Rp

RproxiRpCp
Q − ∂Q

∂t

)

Rproxi

G′(A)

sous la forme :

Qk+1
nx − Qk+1

nx−1

dx
=

(

P0 + G(Ak+1
nx−1)

RproxiRpCp
− Rproxi + Rp

RproxiRpCp
Qk+1

nx−1 −
Qk+1

nx−1 − Qk
nx−1

dt

)

Rproxi

G′(Ak+1
nx−1)

de manière à avoir une formule explicite en espace.

Enfin, l’équation d’état s’écrit :

P k+1
nx = G(Ak+1

nx ).
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Calcul des variables A, Q et P au niveau des embranchements

Pour les simulations présentées dans ce mémoire, l’arbre utilisé présente uniquement des embran-

chements de la forme 1 parent - 2 enfants.

Ainsi, dans le cas d’un embranchement de la forme : un parent pa et 2 enfants e1 et e2, nous

devons calculer, pour le segment parent, les variables A∗

pa,nx+ 1

2

et Q∗

pa,nx+ 1

2

qui interviennent dans

l’étape 2 de la méthode de Lax-Wendroff du calcul de A et Q en j = nx (i.e. en x = L) :

Ak+1
pa,nx = Ak

pa,nx − c(Q
k+ 1

2

pa,nx+ 1

2

− Q
k+ 1

2

pa,nx− 1

2

)

et

Qk+1
pa,nx = Qk

pa,nx − c

(

F (A
k+ 1

2

pa,nx+ 1

2

, Q
k+ 1

2

pa,nx+ 1

2

) − F (A
k+ 1

2

pa,nx− 1

2

, Q
k+ 1

2

pa,nx− 1

2

)

)

−dt
2

(

S(A
k+ 1

2

pa,nx+ 1

2

, Q
k+ 1

2

pa,nx+ 1

2

) + S(A
k+ 1

2

pa,nx− 1

2

, Q
k+ 1

2

pa,nx− 1

2

)

)

.

ainsi que les variables A∗

e1,− 1

2

, Q∗

e1,− 1

2

, A∗

e2,− 1

2

et Q∗

e2,− 1

2

qui interviennent dans le calcul de A et Q

en j = 0 (i.e. x = 0) pour les segments enfants :

Ak+1
ei,0

= Ak
ei,0 − c(Q

k+ 1

2

ei,+
1

2

− Q
k+ 1

2

ei,−
1

2

)

et

Qk+1
ei,0

= Qk
ei,0

− c

(

F (A
k+ 1

2

ei,+
1

2

, Q
k+ 1

2

ei,+
1

2

) − F (A
k+ 1

2

ei,−
1

2

, Q
k+ 1

2

ei,−
1

2

)

)

−dt
2

(

S(A
k+ 1

2

ei,+
1

2

, Q
k+ 1

2

ei,+
1

2

) + S(A
k+ 1

2

ei,−
1

2

, Q
k+ 1

2

ei,−
1

2

)

)

, pour i = 1, 2.

Olufsen proposa pour cela d’introduire les valeurs de A et Q aux points x = 0 et x = L à l’ins-

tant tk+ 1

2

notées A∗

pa,nx, Q∗

pa,nx, A∗

e1,0, Q∗

e1,0, A∗

e2,0 et Q∗

e2,0 en posant :

A∗

pa,nx =
A∗

pa,nx− 1

2

+ A∗

pa,nx+ 1

2

2

Q∗

pa,nx =
Q∗

pa,nx− 1

2

+ Q∗

pa,nx+ 1

2

2

A∗

ei,0
=

A∗

ei,−
1

2

+ A∗

ei,+
1

2

2

Q∗

ei,0
=

Q∗

ei,−
1

2

+ Q∗

ei,+
1

2

2
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Nous disposons également des conditions de continuité de la pression qui s’écrivent :

G(Ak+1
pa,nx) = G(Ak+1

ei,0
), pour i = 1, 2

G(A∗

pa,nx) = G(A∗

ei,0), pour i = 1, 2

et des équations de conservation du débit :

Qk+1
pa,nx = Qk+1

e1,0 + Qk+1
e2,0

Q∗

pa,nx = Q∗

e1,0 + Q∗

e2,0.

Nous avons donc 18 équations à 18 inconnues : A∗

pa,nx+ 1

2

, Q∗

pa,nx+ 1

2

, A∗

ei,−
1

2

, Q∗

ei,−
1

2

, A∗

pa,nx,

Q∗

pa,nx, A∗

ei,0
, Q∗

ei,0
, Ak+1

pa,nx, Qk+1
pa,nx, Ak+1

ei,0
et Qk+1

ei,0
.

Pour la suite nous notons ces inconnues en lettres minuscules de manière à mieux les distinguer des

valeurs déjà calculées.

Pour que la résolution de ce système non-linéaire soit plus rapide, nous en diminuons la dimen-

sion en utilisant la linéarité de certaines équations :

a∗
pa,nx+ 1

2

= 2a∗pa,nx − A∗

pa,nx− 1

2

q∗
pa,nx+ 1

2

= 2q∗pa,nx − Qpa, nx − 1
2

∗

a∗
ei,−

1

2

= 2a∗ei,0
− A∗

ei,+
1

2

q∗
ei,−

1

2

= 2q∗ei,0
− Q∗

ei,+
1

2

.
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Nous obtenons ainsi un système de 12 équations à 12 inconnues :

(1) q∗pa,nx − q∗e1,0 − q∗e2,0 = 0,

(2) qk+1
pa,nx − qk+1

e1,0 − qk+1
e2,0 = 0,

(3) et (4) G(a∗pa,nx) − G(a∗ei,0
) = 0, pour i = 1, 2,

(5) et (6) G(ak+1
pa,nx) − G(ak+1

ei,0
) = 0, pour i = 1, 2,

(7) ak+1
pa,nx + 2c(q∗pa,nx − Q∗

pa,nx− 1

2

− Ak
pa,nx = 0,

(8) et (9) ak+1
ei,0

+ 2c(Q∗

ei,+
1

2

− q∗ei,0
− Ak

ei,0
= 0,

(10) qk+1
pa,nx + c

(

F (2a∗pa,nx − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q∗pa,nx − Q∗

pa,nx− 1

2

) − F (A∗

pa,nx− 1

2

, Q∗

pa,nx− 1

2

)
)

+dt
2

(

S(2a∗pa,nx − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q∗pa,nx − Q∗

pa,nx− 1

2

) + S(A∗

pa,nx− 1

2

, Q∗

pa,nx− 1

2

)
)

− Qk
pa,nx = 0

(11) et (12) qk+1
ei,0

+ c
(

F (2a∗ei,0
− A∗

ei,−
1

2

, 2q∗ei,0
− Q∗

ei,−
1

2

) − F (A∗

ei,−
1

2

, Q∗

ei,−
1

2

)
)

+dt
2

(

S(2a∗ei,0
− A∗

ei,−
1

2

, 2q∗ei,0
− Q∗

ei,−
1

2

) + S(A∗

ei,−
1

2

, Q∗

ei,−
1

2

)
)

− Qk
ei,0

= 0 pour i = 1, 2.

Nous utilisons pour résoudre ce système la méthode de Newton.

Le système précédent s’écrivant sous la forme F (X) = 0, où F est une fonction de ℜ12 dans ℜ12

avec X =





















































q∗pa,nx

q∗e1,0

q∗e2,0

qk+1
pa,nx

qk+1
e1,0

qk+1
e2,0

a∗pa,nx

a∗e1,0

a∗e2,0

ak+1
pa,nx

ak+1
e1,0

ak+1
e2,0





















































, la méthode de Newton s’écrit :

pour tout I ≥ 0, F ′(XI)(XI+1−XI) = −F (XI) où F ′(X) est le Jacobien de F. Ce système linéaire

est résolu à chaque itération I (entier), par une méthode de décomposition de type LU c’est-à-dire qui

consiste à décomposer le Jacobien comme le produit d’une matrice triangulaire inférieure (comme le

L de lower) et d’une matrice triangulaire supérieure (comme le U de upper). La méthode conver-

geant très rapidement, 2 à 4 itérations suffisent pour obtenir la solution avec un résidu de l’ordre de

10−6.

Le Jacobien obtenu s’écrit :
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F’ =





















































1 −1 −1 0 0 0 0 0 0 0 0 0

0 0 0 1 −1 −1 0 0 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 G′(a∗pa,nx) −G′(a∗e1,0) 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 G′(a∗pa,nx) 0 −G′(a∗e2,0) 0 0 0

0 0 0 0 0 0 0 0 0 G′(ak+1
pa,nx) −G′(ak+1

e1,0 ) 0

0 0 0 0 0 0 0 0 0 G′(ak+1
pa,nx) 0 −G′(ak+1

e2,0 )

2c 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0

0 −2c 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0

0 0 −2c 0 0 0 0 0 0 0 0 1

d1(a∗pa,nx, q∗pa,nx) 0 0 1 0 0 d2(a∗pa,nx, q∗pa,nx) 0 0 0 0 0

0 d31(a∗e1,0, q
∗

e1,0) 0 0 1 0 0 d41(a∗e1,0, q
∗

e1,0) 0 0 0 0

0 0 d32(a∗e2,0, q
∗

e2,0) 0 0 1 0 0 d42(a∗e2,0, q
∗

e2,0) 0 0 0





















































où :

d1(a, q) = 2c∂F
∂Q

(2a − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q − Q∗

pa,nx− 1

2

) + dt ∂S
∂Q

(2a − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q − Q∗

pa,nx− 1

2

),

d2(a, q) = 2c∂F
∂A

(2a − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q − Q∗

pa,nx− 1

2

) + dt ∂S
∂A

(2a − A∗

pa,nx− 1

2

, 2q − Q∗

pa,nx− 1

2

),

d3i(a, q) = −2c∂F
∂Q

(2a − A∗

ei,−
1

2

, 2q − Q∗

ei,−
1

2

) + dt ∂S
∂Q

(2a − A∗

ei,−
1

2

, 2q − Q∗

ei,−
1

2

), pour i = 1, 2,

d4i(a, q) = −2c∂F
∂A

(2a − A∗

ei,−
1

2

, 2q − Q∗

ei,−
1

2

) + dt ∂S
∂A

(2a − A∗

ei,−
1

2

, 2q − Q∗

ei,−
1

2

), pour i = 1, 2.
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Comme F (A, Q) =
Q2

A +
η
√

π
ρ

√
A,

∂F
∂Q

(A, Q) = 2
Q
A et ∂F

∂A
(A, Q) = −

(

Q
A

)2
+ 2

3
Eh

√
π

ρ
√

A
.

De même, S(A, Q) =
2
√

πν
δ

Q√
A

− πη
ρ

A
A0

dR0
dx

donc

∂S
∂Q

(A, Q) =
2
√

πν
δ

1√
A

et ∂S
∂A

(A, Q) = −
√

πν
δ

Q

A3/2 − πη
ρA0

dR0
dx

.

Enfin, G(A) =
4
√

π
3

Eh
√

A0

(1 −
√

A0
A ), donc G′(A) =

2
√

πEh
3 A3/2.

5.1.5 Détermination des valeurs de Rproxi, Rp et Cp du modèle Windkessel à 3-éléments

permettant de simuler l’influence de la microcirculation sur la macrocirculation

• Calcul de Rproxi

La microcirculation est en grande partie à l’origine des ondes de réflexion. Pour minimiser le

coefficient de réflexion au niveau des segments terminaux, la résistance Rproxi doit être égale à l’im-

pédance caractéristique des segments terminaux.

Ainsi :

Rproxi =
ρc0

A0
,

où ρ correspond à la densité volumique du sang, c0 à la vitesse de propagation de l’onde de pouls

(dans le segment terminal ici) et A0 à la section du segment (terminal) lorsque la pression transmu-

rale est nulle.

• Calcul de Rp

La résistance Rp représente, quant à elle, les résistances périphériques de la microcirculation.

Cette microcirculation est constituée de plusieurs sous-réseaux qui sont “connectés” au niveau des

segments terminaux du modèle représentant le système macrocirculatoire (Figure 5.8). Chaque sous-

réseau correspond à un arbre dont les embranchements sont de la forme 1 parent - 2 enfants. Chaque

segment terminal possède ainsi son propre sous-réseau microcirculatoire.
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FIGURE 5.8 – Sous-réseaux microcirculatoires connectés aux segments du modèle représentant la macrocirculation
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D’autre part, afin de déterminer la valeur de Rp, nous avons fixé les hypothèses suivantes :

– chaque niveau d’un arbre correspond à une génération i, avec i allant de 1 à N où N correspond

au nombre total de générations du sous-réseau ;

– chaque génération i est composée de 2i microvaisseaux ;

– tous les segments d’une même génération ont le même rayon (rgi) et la même longueur

(lgi) (Figure 5.9).

Les rayons rgi peuvent être calculés en reprenant le raisonnement de Papageorgiou et Jones [130].

En effet, le rayon d’un microvaisseau de la première génération rg1 dépend du rayon du segment

terminal rg0 du modèle de la macrocirculation auquel il est connecté :

rg1 = ϕrg0,

avec une valeur de ϕ < 1 déterminée ci-après.

De même, pour le rayon d’un microvaisseau de la deuxième génération rg2 :

rg2 = ϕrg1 = ϕ2rg0.

Ainsi, pour un microvaisseau de la génération i, son rayon rgi vaut :

rgi = ϕirg0. (5.13)

Par ailleurs, comme suggéré par Iberall, la longueur d’un microvaisseau de la première génération

lg1 est fonction du rayon rg1 de ce même vaisseau [131] :

lg1 ≈ 50rg1.

Ainsi, pour un microvaisseau de la génération i, sa longueur lgi vaut :

lgi ≈ 50rgi,

ce qui équivaut d’après l’équation 5.13 à :

lgi ≈ 50ϕirg0. (5.14)

Connaissant rgi et lgi, nous pouvons alors, d’après la loi de Poiseuille, calculer les résistances à

l’écoulement Rgi dans chaque microvaisseau :

Rgi =
8µlgi

πr4
gi

. (5.15)



FIGURE 5.9 – Schéma illustrant le calcul des résistances périphériques et de la compliance périphérique
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Les microvaisseaux d’une même génération ayant le même rayon et la même longueur, ils ont

également la même valeur de résistances à l’écoulement Rgi (Figure 5.9). D’autre part, les microvais-

seaux d’une génération étant positionnés en parallèle, de par l’analogie avec les systèmes électriques,

les résistances totales pour une génération RTgi sont :

1

RTgi
=

2i

Rgi
⇔ RTgi =

Rgi

2i
.

Les résistances périphériques Rp étant égales à la somme des résistances totales de chaque géné-

ration RTgi nous avons :

Rp =
N
∑

i=1

RTgi =
N
∑

i=1

Rgi

2i
. (5.16)

En remplaçant Rgi dans l’équation 5.16 par l’expression de l’équation 5.15 nous obtenons :

Rp =
N
∑

i=1

8µlgi

2iπr4
gi

(5.17)

Ainsi, d’après les équations 5.13 et 5.14, les résistances périphériques sont de la forme :

Rp =
400µ

πrg0
3

N
∑

i=1

1

(2ϕ3)i
. (5.18)

• Calcul de Cp

Pour le calcul de Cp nous appliquons un raisonnement similaire à celui du calcul des résistances

périphériques Rp. D’après Alastruey [127], la compliance d’un microvaisseau de la génération i

(Cgi) est de la forme :

Cgi =
Agilgi

ρcgi
2

,

où Agi = πrgi
2 = π(ϕirg0)

2 et cgi est calculé, ici, à partir de l’interpolation de la courbe représen-

tant la vitesse de propagation c0 en fonction du rayon du vaisseau (voir page 137).

Ce qui équivaut à :

Cgi =
50πrg0

3

ρ

ϕ3i

cgi
2
.
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Les microvaisseaux d’une même génération ayant le même rayon et la même longueur, ils ont la

même valeur de compliance Cgi (Figure 5.9). La compliance totale pour une génération CTgi vaut

ainsi :

CTgi = 2iCgi =
50πrg0

3

ρ

(2ϕ3)i

cgi
2

.

La compliance périphérique Cp étant égale à la somme des compliances totales de chaque géné-

ration CTgi nous avons :

Cp =
N
∑

i=1

CTgi =
50πrg0

3

ρ

N
∑

i=1

(2ϕ3)i

cgi
2

. (5.19)

• Calcul du nombre de générations de l’arbre de la microcirculation

Comme nous pouvons le remarquer, le calcul des résistances périphériques Rp (équation 5.18)

et de la compliance périphérique Cp (équation 5.19) d’un sous-réseau microcirculatoire dépend du

nombre de génération N que contient ce sous-réseau.

Pour déterminer cette valeur de N , nous fixons un rayon minimum (rmin) jusqu’où l’arbre re-

présentant un sous-réseau microcirculatoire peut s’étendre. Lorsque le rmin est atteint, il n’y a plus

d’autre génération. D’après l’équation 5.13, ce rmin vaut :

rmin = ϕNrg0.

Ainsi :

N =

log
rmin

rg0

log ϕ
.

Nous connaissons rg0 qui correspond au rayon d’un segment terminal du modèle de la macro-

circulation et nous fixons la valeur de rmin. Il nous manque cependant la valeur de ϕ pour calculer N .

D’après le principe de Murray [132, 133], les rayons des 2 segments enfants de la génération 1

sont liés à celui du segment parent (génération 0) par la relation suivante :

rg0
3 = 2rg1

3,

car les 2 segments enfants ont le même rayon rg1 dans notre modèle.
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De manière plus générale, nous avons selon Uylings [134] :

rg0
ξ = 2rg1

ξ = 2(ϕrg0)
ξ,

où ξ peut varier entre 2,33 (pour un écoulement laminaire) et 3 (pour un écoulement turbulent).

Ce qui nous donne :

ϕ =
1

2
1

ξ

.

5.1.6 Développement d’une application JAVA

Pour simuler notre modèle décrivant l’écoulement sanguin dans le système macrocirculatoire

nous avons développé, en collaboration avec l’enseignant-chercheur Pierre Chauvet de l’UCO (Uni-

versité Catholique de l’Ouest), une application Java (Figure 5.10). Cette application, exécutée sous

Eclipse SDK (version 4.2.0), permet la résolution, en fonction des conditions aux limites que nous

imposons, du système d’équations de notre modèle représentant le système macrocirculatoire. Cette

application permet également la création d’une interface graphique ce qui simplifie son utilisation.

L’interface graphique permet d’afficher la structure de l’arbre modélisé (Figure 5.10) ainsi que

les paramètres géométriques (rayon, longueur, épaisseur) et physiologiques (module de Young) de

chaque segment (Figure 5.11). Ces paramètres peuvent, par ailleurs, directement être modifiés via

l’interface avant le lancement d’une simulation.

Il est également possible de choisir les conditions d’entrée du modèle à travers les paramètres

de configuration de l’application. Nous pouvons ainsi imposer un débit ou une pression en entrée du

modèle en chargeant un fichier excel (au format .csv) dans l’application. Ce fichier contient dans la

première colonne les intervalles de temps (en s) et dans la deuxième colonne les valeurs de débit (en

m3.s−1) ou de pression (en Pa) suivant le signal imposé en entrée. L’application Java effectue ensuite

une régression, basée sur la somme de gaussiennes, qui permet d’approcher au mieux la courbe du

fichier excel avec des intervalles de temps réguliers (Figure 5.12).

Les résultats des simulations qui sont présentés dans la section qui suit sont obtenus en imposant

le débit de la Figure 5.12 en entrée de notre modèle représentant le système macrocirculatoire.
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FIGURE 5.10 – Affichage de la structure de l’arbre modélisé via l’interface graphique de
l’application Java

FIGURE 5.11 – Affichage des paramètres géométriques et physiologiques du segment 1 de l’arbre
modélisé via l’interface graphique de l’application Java
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FIGURE 5.12 – Exemple de signal (un débit sur cette figure) imposé en entrée du modèle
représentant le système macrocirculatoire

5.2 Simulation du modèle représentant le système macrocirculatoire

Les valeurs des paramètres ρ, µ, δ, rmin, ξ et du ratio longueur-rayon utilisés pour réaliser les

simulations de cette section sont :

ρ = 1050 kg.m−3

µ = 0,0046 kg.m−1.s−1

δ = 0,2 cm

rmin = 0,0001 cm

ξ = 2,92
lgi
rgi

= 50

Le rayon des capillaires variant de 1 à 3,5 µm nous avons fixé le rmin à 1 µm. Concernant le ξ nous

avons fixé sa valeur à 2,92. Il n’est pas certain que ce choix soit le bon, néanmoins, cette valeur de ξ

nous permet d’avoir un signal de pression stable dès le premier cycle cardiaque. Pour comparaison,

Olufsen a pris une valeur de ξ de 2,7 [118] et Alastruey une valeur de 3 [127].
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FIGURE 5.13 – Exemple de l’influence de la valeur de ξ sur la stabilisation du signal de pression au
niveau de l’aorte ascendante (ξ = 2, 83)

A partir de ces paramètres et des équations de la section 5.1.5 (p. 144), nous avons calculé les

valeurs des composants Rproxi, Rp et Cp du modèle Windkessel à 3-éléments. Ces valeurs sont

présentées dans la Table 5.2.

TABLE 5.2 – Valeurs des composants Rproxi, Rp et Cp du modèle Windkessel à 3-éléments

n˚ segment N Rproxi (109 Pa.s.m−3) Rp (109 Pa.s.m−3) Cp (10−11 m3.Pa−1)

vertébrale 6-16 22 0,774 4,302 8,038
radiale 8-19 21 1,321 7,986 3,724
intercostale 14 24 0,207 1,340 34,321
hépatique 22 23 0,270 1,838 23,384
splénique 23 22 0,547 4,302 8,038
gastrique 24 21 0,900 6,658 4,559
mésentérique supérieure 26 25 0,136 0,692 84,485
rénale 28-30 23 0,256 1,648 26,671
mésentérique inférieure 32 22 0,608 4,769 6,637
iliaque interne 36-51 22 1,031 4,302 8,038
fémorale profonde 37-52 22 0,791 4,302 8,038
carotide externe 39-48 22 0,747 4,302 8,038
carotide interne 40-47 24 0,306 1,483 30,308
tibiale postérieure 41-54 22 1,424 5,609 5,525
tibiale antérieure 42-55 23 0,583 2,202 17,507
interosseuse 43-46 19 4,882 29,461 0,777
ulnaire II 44-45 22 0,889 4,769 6,637
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Après exécution de notre application Java, nous obtenons les courbes de débit Q (en ml.s−1), de

section A (en µm) et de pression P (en kPa) dans les différents segments de l’arbre. Ces courbes

peuvent être observées directement dans l’interface graphique en cliquant sur le segment qui nous

intéresse. Un exemple de courbe que nous obtenons avec une simulation réalisée sur 3 cycles car-

diaques est présenté sur la Figure 5.14.

FIGURE 5.14 – Courbes de débit Q, de section A et de pression P au niveau de l’aorte ascendante
(segment 1) après simulation de notre modèle de la macrocirculation sur 3 cycles cardiaques

Les courbes que nous obtenons (Figure 5.15) montrent, par ailleurs, que notre modèle intègre bien

les caractéristiques de la macrocirculation qui sont l’amplification de la pression et une diminution

du débit dans les segments de la périphérie. Nous pouvons également observer sur cette Figure 5.15,

à travers le décalage temporel des courbes de pression et de débit dans les artères de la périphérie,

que la propagation de l’onde de pouls est bien prise en compte par notre modèle.
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En effet, si nous divisons la distance parcourue par l’onde de pouls entre l’aorte ascendante (seg-

ment 1) et l’artère fémorale (segment 37), par exemple, soit une distance de 85,4 cm, par le décalage

temporel que nous mesurons entre les courbes de pression de ces deux artères, soit 178 ms, nous

obtenons une vitesse de propagation de 4,797 m.s−1 ce qui concorde avec l’article d’Avolio [116].

FIGURE 5.15 – a) Courbes de pression et b) de débit obtenues en sortie de différents segments
artériels : aorte ascendante (segment 1), aorte thoracique II (segment 13), aorte abdominale IV

(segment 31), artère iliaque commune (segment 34) et artère fémorale (segment 38) après
simulation sur un cycle cardiaque
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D’autre part, notre modèle représente également bien une autre caractéristique physiologique

trouvée aussi chez l’animal : le léger déphasage entre le pic de la pression artérielle et celui du débit

sanguin (Figure 5.16).

a)
b)

FIGURE 5.16 – Déphasage entre les courbes de pression et débit au niveau de l’artère fémorale a)
obtenues à partir de notre modèle et b) mesurées sur un chien. Repris de [135]

Dans la Table 5.3 sont présentées les valeurs de pression et de débit que nous obtenons dans

différentes artères suite à une simulation de notre modèle de la macrocirculation.

TABLE 5.3 – Valeurs de la pression systolique (PAS), de la pression diastolique (PAD), de la
pression pulsée (PP), de la pression artérielle moyenne (PAM), du débit maximal (Qmax), du débit

minimal (Qmin), du débit moyen (Qmoyen) dans 5 artères après simulation du modèle de la
macrocirculation. Les pressions sont présentées en mmHg et les débits en ml.s−1

aorte aorte aorte artère artère
ascendante thoracique II abdominale IV iliaque commune fémorale

PAS 112,7 119,1 139,4 147,8 154,8
PAD 77,6 76,5 74,4 72,1 69,2
PP 35,1 42,7 65,0 75,7 85,6
PAM 89,3 90,7 96,0 97,3 97,7
Qmax 620,5 360,3 174,3 57,4 11,0
Qmin -83,5 -6,6 -13,1 -4,3 0,0
Qmoyen 99,3 61,2 23,4 10,5 2,4



5.2. Simulation du modèle représentant le système macrocirculatoire 157

5.2.1 Sensibilité du modèle représentant le système macrocirculatoire aux paramètres

géométriques et physiologiques du réseau artériel

Plusieurs simulations ont été réalisées afin d’évaluer la sensibilité de notre modèle de la macrocir-

culation aux différents paramètres géométriques (rayon R et longueur L) et physiologique (module

de Young E). Les résultats présentés ici sont obtenus après modification des paramètres géométriques

de l’aorte proximale uniquement (segments 1, 2, 10, 12 et 13).

L’influence des paramètres géométriques sur les courbes de pression et de débit des artères de

la macrocirculation a été évaluée en modifiant, pour les segments représentant l’aorte proximale, les

valeurs de base E, R (valeurs présentes dans la Table 5.1) de +25% et -25% et la valeur de base L de

+10% et -10%.

Modification du module de Young (module d’élasticité) E de la paroi artérielle

D’après la Figure 5.17, une augmentation du module de Young entraîne une augmentation de la

pression pulsée dans les artères de la macrocirculation. A l’inverse, une diminution du module de

Young induit une diminution de la pression pulsée dans ces dernières.

Concernant le débit : une augmentation du module de Young de l’aorte proximale entraîne une

augmentation du pic du débit dans les artères de la macrocirculation. Cette augmentation du pic de

débit est, par ailleurs, plus importante pour les artères distales que pour les artères proximales. A

l’inverse, une diminution du module de Young de l’aorte proximale induit une diminution du pic du

débit dans les artères de la macrocirculation (Figure 5.18).

La Table 5.4 montre l’influence en pourcentage du changement du module de Young E de l’aorte

proximale sur les pressions et débits de l’aorte ascendante, de l’aorte thoracique II et de l’artère

radiale.



158 Chapitre 5. Proposition d’une modélisation du système cardiovasculaire

FIGURE 5.17 – Impact de l’augmentation et de la diminution du module de Young de l’aorte
proximale sur les courbes de pression au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte

thoracique (segment 13) et de l’artère radiale (segment 8)
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FIGURE 5.18 – Impact de l’augmentation et de la diminution du module de Young de l’aorte
proximale sur les courbes de débit au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte

thoracique (segment 13) et de l’artère radiale (segment 8)
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TABLE 5.4 – Influence du changement du module de Young E de l’aorte proximale sur la pression
artérielle systolique (PAS), diastolique (PAD), moyenne (PAM), pulsée (PP), le pic du débit et le

débit moyen de différentes artères. Les valeurs sont exprimées en pourcentage

PAS PAD PAM PP pic de débit débit moyen
(mmHg) (mmHg) (mmHg) (mmHg) (ml.s−1) (ml.s−1)

aorte +25%E 4,3 -0,1 1,8 14,0 0,07 0,05
ascendante -25%E -5,2 0,1 -2,1 -16,7 0,12 -0,09

aorte +25%E 2,4 0,0 1,1 6,7 4,54 0,41
thoracique II -25%E -2,5 -0,2 -1,2 -6,6 -5,75 -0,94

artère +25%E 5,7 -0,1 2,7 11,9 11,35 1,08
radiale -25%E -7,8 0,1 -3,8 -16,2 -12,96 -1,68

Comparaison des résultats avec la littérature

A travers les simulations de leurs propres modèles de la macrocirculation, Olufsen et Alastruey

observent également une augmentation de la pression systolique lorsque le module de Young est aug-

menté, ce qui concorde avec nos résultats [118, 127].

Influence du module de Young sur la distensibilité artérielle

Notre modèle nous permettant de simuler l’évolution de la section au cours d’un cycle cardiaque

dans différents segments, nous pouvons calculer la distensibilité artérielle (DS) de ces segments :

DS =
Asys

2 − Adias
2

Adias
2 × PP

, (5.20)

où Asys correspond à la section de l’artère lors de la systole et Adias à la section de l’artère lors de

la diastole. Les valeurs de distensibilité que nous obtenons, dans différentes artères, sont présentées

dans la Table 5.5.

TABLE 5.5 – Influence du module de Young E sur la distensibilité de différentes artères. Les valeurs
sont exprimées en 10−3 mmHg−1. Le symbole % représente le pourcentage de variation

aorte % aorte % artère %
ascendante thoracique II radiale

Distensibilité à E 11,21 12,06 2,01
Distensibilité à +25%E 8,78 -21,63 9,24 -23,39 2,03 1,00
Distensibilité à -25%E 15,32 36,68 17,24 43,00 1,98 -1,31
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Nous remarquons que, lorsque le module de Young augmente, les distensibilités de l’aorte as-

cendante et de l’aorte thoracique II diminuent. A l’inverse, lorsque le module de Young diminue,

les distensibilités de ces artères augmentent. La distensibilité de l’artère radiale reste, quant à elle,

quasi-inchangée.

Modification du rayon R de l’aorte proximale

L’influence du rayon sur les courbes de pression est représentée sur la Figure 5.19. Nous ob-

servons qu’une augmentation du rayon de l’aorte proximale entraîne une diminution de la pression

pulsée dans les artères de la macrocirculation et qu’à l’inverse, une diminution de ce rayon induit une

augmentation de la pression pulsée dans ces dernières.

Concernant le débit : une augmentation du rayon de l’aorte proximale entraîne une diminution

du pic du débit dans les artères de la macrocirculation. A l’inverse, une diminution du rayon de

l’aorte proximale induit une augmentation du pic du débit dans les artères de la macrocirculation (Fi-

gure 5.20).

La Table 5.6 montre l’influence en pourcentage du changement du rayon R de l’aorte proximale

sur les pressions et débits de l’aorte ascendante, l’aorte thoracique II et de l’artère radiale.

TABLE 5.6 – Influence du changement du rayon R de l’aorte proximale sur la pression artérielle
systolique (PAS), diastolique (PAD), moyenne (PAM), pulsée (PP), le pic du débit et le débit moyen

de différentes artères. Les valeurs sont exprimées en pourcentage

PAS PAD PAM PP pic de débit débit moyen
(mmHg) (mmHg) (mmHg) (mmHg) (ml.s−1) (ml.s−1)

aorte +25%R -8,2 0,2 -3,3 -26,6 -0,23 -0,29
ascendante -25%R 18,9 -0,5 7,7 61,9 0,72 0,10

aorte +25%R -7,6 0,3 -3,2 -21,8 -21,27 -3,04
thoracique II -25%R 11,2 -0,3 4,8 31,7 12,21 0,78

artère +25%R -15,9 0,5 -7,6 -33,4 -28,76 -4,37
radiale -25%R 26,5 -1,1 12,5 55,9 52,86 4,13

D’après cette table, si nous comparons, par rapport à l’influence du module de Young E, le rayon

R semble avoir un impact plus important (pourcentages de variation plus élevés) sur les courbes de

pression et de débit.
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FIGURE 5.19 – Impact de l’augmentation et de la diminution du rayon de l’aorte proximale sur les
courbes de pression au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte thoracique (segment 13)

et de l’artère radiale (segment 8)
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FIGURE 5.20 – Impact de l’augmentation et de la diminution du rayon de l’aorte proximale sur les
courbes de débit au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte thoracique (segment 13) et

de l’artère radiale (segment 8)
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Modification de la longueur L de l’aorte proximale

L’influence de la longueur sur les courbes de pression est représentée sur la Figure 5.21. Nous

observons qu’une augmentation de la longueur de l’aorte proximale entraîne une diminution de la

pression pulsée dans les artères de la macrocirculation et qu’à l’inverse, une diminution de la lon-

gueur induit une augmentation de la pression pulsée dans ces dernières.

Concernant le débit : une augmentation de la longueur de l’aorte proximale entraîne une diminu-

tion du pic du débit dans les artères de proximales la macrocirculation. A l’inverse, une diminution de

la longueur de l’aorte proximale induit une augmentation du pic du débit dans les artères proximales

de la macrocirculation (Figure 5.22). Quant à l’aorte les variations observées sont faibles.

La Table 5.7 montre l’influence en pourcentage du changement de la longueur L de l’aorte proxi-

male sur les pressions et débits de l’aorte ascendante, l’aorte thoracique II et de l’artère radiale.

TABLE 5.7 – Influence du changement de la longueur L de l’aorte proximale sur la pression
artérielle systolique (PAS), diastolique (PAD), moyenne (PAM), pulsée (PP), le pic du débit et le

débit moyen de différentes artères. Les valeurs sont exprimées en pourcentage

PAS PAD PAM PP pic de débit débit moyen
(mmHg) (mmHg) (mmHg) (mmHg) (ml.s−1) (ml.s−1)

aorte +10%L -0,8 0,0 -0,3 -2,5 0,19 -0,01
ascendante -10%L 1,0 0,0 0,4 3,2 -0,09 0,02

aorte +10%L -0,3 -0,2 -0,2 -0,6 -0,22 -0,16
thoracique II -10%L 0,4 0,2 0,3 0,9 0,32 0,15

artère +10%L -1,3 0,0 -0,6 -2,7 -1,49 -0,28
radiale -10%L 1,3 0,0 0,7 2,8 1,92 0,34

D’après cette table, si nous comparons, par rapport à l’influence du module de Young E et du

rayon R, la longueur L semble avoir un impact moins marqué (pourcentage de variation plus faibles)

sur les courbes de débit que ces deux paramètres.
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FIGURE 5.21 – Impact de l’augmentation et de la diminution de la longueur de l’aorte proximale sur
les courbes de pression au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte

thoracique (segment 13) et de l’artère radiale (segment 8)
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FIGURE 5.22 – Impact de l’augmentation et de la diminution de la longueur de l’aorte proximale sur
les courbes de débit au niveau de l’aorte ascendante (segment 1), de l’aorte thoracique (segment 13)

et de l’artère radiale (segment 8)
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5.2.2 Influence des résistances périphériques de la microcirculation sur le modèle re-

présentant le système macrocirculatoire

Afin d’évaluer l’impact des résistances périphériques de la microcirculation sur les courbes de

pression et de débit de notre modèle de la macrocirculation, nous avons modifié les résistances Rp

de l’ensemble des sous-réseaux microcirculatoire de +10% et -10%.

Nous observons alors, sur la Figure 5.23, qu’une augmentation des résistances périphériques in-

duit une élévation de la pression artérielle moyenne des artères de la macrocirculation, sans que la

forme des ondes de pression ne soit modifiée. A l’inverse, une diminution des résistances périphé-

riques entraîne un abaissement de la pression artérielle moyenne dans ces artères.

Par ailleurs, d’après la Figure 5.24, les résistances périphériques semblent avoir une influence

moins importante sur le débit des artères de la macrocirculation que sur la pression (Table 5.8).

La Table 5.8 montre l’influence en pourcentage des résistances périphériques sur les pressions et

débits de l’aorte ascendante, l’aorte thoracique II et de l’artère radiale.

TABLE 5.8 – Influence du changement des résistances périphériques Rp sur la pression artérielle
systolique (PAS), diastolique (PAD), moyenne (PAM), pulsée (PP), le pic du débit et le débit moyen

de différentes artères. Les valeurs sont exprimées en pourcentage

PAS PAD PAM PP pic de débit débit moyen
(mmHg) (mmHg) (mmHg) (mmHg) (ml.s−1) (ml.s−1)

aorte +10%Rp 6,6 11,7 9,6 -5,6 0,01 0,00
ascendante -10%Rp -6,6 -11,8 -9,7 5,8 0,00 0,00

aorte +10%Rp 6,2 11,6 9,2 -3,3 -0,11 -0,05
thoracique II -10%Rp -6,2 -12,6 -9,8 4,9 0,15 0,01

artère +10%Rp 4,5 12,4 8,5 -3,8 -2,66 -0,12
radiale -10%Rp -4,6 -12,9 -8,8 4,2 2,67 0,07
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FIGURE 5.23 – Impact des résistances périphériques sur les courbes de pression au niveau de l’aorte
ascendante (segment 1), de l’aorte thoracique (segment 13) et de l’artère radiale (segment 8)
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FIGURE 5.24 – Impact des résistances périphériques sur les courbes de débit au niveau de l’aorte
ascendante (segment 1), de l’aorte thoracique (segment 13) et de l’artère radiale (segment 8)
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Le modèle Windkessel à 3-éléments nous permet de simuler l’influence de la microcirculation

sur la macrocirculation mais ne nous permet pas de simuler les courbes de pression et débit dans

la microcirculation. Nous avons ainsi construit un deuxième sous-modèle qui représente le système

microcirculatoire et reprend les paramètres du modèle Windkessel.

5.3 Modèle de l’écoulement sanguin dans le système microcirculatoire

5.3.1 Modélisation 0D : circuit RLC

Afin d’obtenir les courbes de pression et de débit dans le système microcirculatoire, c’est-à-dire

en sortie des artérioles, nous avons utilisé des circuits RLC dont les valeurs des composants R, L et C

sont propres à chaque sous-réseau microcirculatoire (Figure 5.25). Ces sous-modèles ont été implé-

mentés sous Orcad Capture CIS 16.5. La tension Pmacro imposée en entrée du modèle (Figure 5.25)

correspond à la pression obtenue en sortie des segments terminaux après simulation de notre modèle

de la macrocirculation. Cette pression est stockée dans un fichier texte qui dans la première colonne

contient les pas en temps et dans la deuxième colonne les valeurs de la pression.

FIGURE 5.25 – Modèle de la microcirculation - Circuits RLC

La tension Partérioles aux bornes du condensateur C2 correspond, quant à elle, à la pression en

sortie des artérioles.
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5.3.2 Détermination des paramètres du modèle de la microcirculation

La résistance Rproxi de la Figure 5.25 est égale à la résistance Rproxi du modèle Windkessel im-

plémenté au niveau des segments terminaux de notre modèle de la macrocirculation. La somme des

résistances R1 et R2 correspond, elle, aux résistances périphériques, c’est-à-dire à la résistance Rp

du modèle Windkessel. De même, la somme des condensateurs C1 et C2 est égale à la compliance

périphérique, c’est-à-dire à la compliance Cp du modèle Windkessel (Cp = C1 + C2). L’inductance

Lp (Lp = L1 + L2) qui représente l’inertie du sang dans les vaisseaux de la microcirculation, n’était

pas présente dans le modèle Windkessel pour des raisons de simplification. Sa faible influence sur

la macrocirculation justifie le fait que nous ne l’avons pas prise en compte dans le modèle Windkes-

sel. Nous l’intégrons cependant dans le sous-modèle représentant la microcirculation pour plus de

précision. L’inertie Lp est calculée sur le même principe que les résistances périphériques Rp et la

compliance périphérique Cp du modèle Windkessel.

L’inertie d’un microvaisseau de la génération i (Lgi) vaut :

Lgi =
ρlgi

Agi
. (5.21)

Ce qui nous donne :

Lgi =
ρ50ϕirg0

π(ϕirg0)2
.

Par analogie avec les systèmes électriques, les microvaisseaux d’une génération étant en parallèle,

l’inertie totale d’une génération (LTgi) vaut :

1

LTgi
=

2i

Lgi
⇔ LTgi =

Lgi

2i
.

L’inertie d’un sous-réseau microcirculatoire est ainsi de la forme :

Lp =

N
∑

i=1

LTgi =
50ρ

πrg0

N
∑

i=1

1

(2ϕ2)i
.

Nous devons donc maintenant déterminer les valeurs des composants R1, R2, C1, C2 et L1,

L2. Pour cela nous devons définir un rayon minimum pour les artérioles afin de calculer R1 et d’en

déduire R2 (R2 = Rp − R1 où Rp correspond aux résistances périphériques du modèle Windkes-

sel).Les artérioles sont en général divisées en quatre ordres qui définissent chacun des intervalles de

diamètre.
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Les artérioles du premier ordre ont un diamètre de 60 à 120 µm et celles de quatrième ordre, un

diamètre de 5 à 12 µm. Nous devrions donc fixer le rayon minimum des artérioles entre 2,5 et 6 µm.

Cependant, en prenant un rayon minimum dans cet intervalle, la pression moyenne que nous obtenons

après simulation en sortie des artérioles est de 15 mmHg environ alors qu’elle devrait être d’environ

37 mmHg [11]. La chute de pression est trop importante en sortie des artérioles ce qui signifie que les

résistances à l’écoulement au niveau des artérioles sont trop élevées. Nous avons donc fixé le rayon

minimum des artérioles à 8 µm dans le but d’avoir de diminuer les résistances artériolaires à d’avoir

une pression en sortie des artérioles qui se rapproche des 37 mmHg.

Nous procédons de la même manière que pour R1 et R2 pour calculer C1 et en déduire C2 (C2 =

Cp − C1 où Cp représente la compliance périphérique du modèle Windkessel). L’ensemble des va-

leurs des composants du modèle représentant le système microcirculatoire sont répertoriés dans la

Table 5.9.

Quant au calcul des inductances L1 et L2, nous avons Lp = L1 + L2 et L1 ≈ 1, 3L2 (relation

déterminée à partir de [136]).

TABLE 5.9 – Valeurs des composants du modèle représentant le système microcirculatoire. Les
résistances sont exprimées en 109 Pa.s.m−3, les compliances en 10−11 m3.Pa−1 et les inerties en

105 Pa.s2.m−3

n˚ Rproxy R1 R2 C1 C2 L1 L2

vertébrale 6-16 0,774 2,606 1,696 6,773 1,265 1,394 1,072
radiale 8-19 1,321 4,777 3,209 3,064 0,660 2,100 1,616
intercostale 14 0,207 0,821 0,518 30,130 4,190 0,770 0,593
hépatique 22 0,270 1,126 0,711 20,330 3,054 0,856 0,658
splénique 23 0,547 2,606 1,696 6,773 1,265 1,394 1,072
gastrique 24 0,900 3,983 2,675 3,767 0,792 1,977 1,521
mésentérique supérieure 26 0,136 0,429 0,263 76,129 8,356 0,504 0,387
rénale 28 0,256 1,010 0,638 23,265 3,406 0,825 0,635
mésentérique inférieure 32 0,608 3,040 1,729 5,664 0,973 1,769 1,360
iliaque interne 36-51 1,031 2,606 1,696 6,773 1,265 1,394 1,072
fémorale profonde 37-52 0,791 2,606 1,696 6,773 1,265 1,394 1,072
carotide externe 39-47 0,747 2,606 1,696 6,773 1,265 1,394 1,072
carotide interne 40-48 0,306 0,909 0,574 26,523 3,785 0,797 0,613
tibiale postérieure 41-54 1,424 3,355 2,254 4,585 0,940 1,867 1,436
tibiale antérieure 42-55 0,583 1,419 0,783 15,332 2,175 1,115 0,858
interosseuse 43-46 4,882 17,126 12,335 0,610 0,167 4,865 3,743
ulnaire 44-45 0,889 3,040 1,729 5,664 0,973 1,769 1,360
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5.4 Simulation du modèle représentant le système microcirculatoire

Les Figures 5.26 et 5.27 montrent un exemple de courbes de pression que nous obtenons en sortie

des artérioles du réseau microcirculatoire des artères vertébrales.

FIGURE 5.26 – Exemple de pression obtenue en sortie des artérioles du réseau microcirculatoire des
artères vertébrales. 10 cycles cardiaques sont représentés. 1 volt équivaut 7,5.10−3 mmHg

FIGURE 5.27 – Exemple de débit obtenu en sortie des artérioles du réseau microcirculatoire des
artères vertébrales. 10 cycles cardiaques sont représentés. 1 µA équivaut 1 ml.s−1

Pour pouvoir obtenir le débit en sortie des artérioles nous avons injecté, en entrée du modèle

représentant la microcirculation, le débit que nous obtenons au niveau de l’extrémité de l’artère

vertébrale suite à la simulation de notre modèle de la macrocirculation.
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Nous trouvons une pression moyenne de l’ordre de 30 mmHg et un débit moyen de 2,4 ml.s−1 (soit

144 ml.min−1) en sortie des artérioles. Au niveau de la microcirculation rénale nous trouvons un dé-

bit moyen de 400 ml.min−1 environ ce qui est un peu inférieur au débit moyen de 600 ml.min−1

attendu. En additionnant l’ensemble des débits obtenus en sortie des artérioles des différents sous-

réseaux microcirculatoires, nous trouvons un débit moyen de 5,9 L.min−1 ce qui correspond au débit

moyen injecté en entrée du modèle. La valeur de ce débit moyen est proche des 5,5 L.min−1 qui sont

couramment attribués au débit cardiaque chez l’homme au repos.

5.4.1 Sensibilité du modèle de la microcirculation aux résistances artériolaires (résis-

tance R1 du circuit RLC)

Dans la partie sur la modélisation du système macrocirculatoire, nous avons étudié l’influence

d’une augmentation de 10% des résistances périphériques Rp. Considérons que cette augmentation

est due à une vasoconstriction des artérioles uniquement (diminution de leur diamètre). Si nous pre-

nons l’exemple de la microcirculation des artères vertébrales, une augmentation de 10% des résis-

tances périphériques Rp = R1+R2 de ce sous-réseau microcirculatoire induit, si nous ne modifions

pas les résistances R2 des capillaires, une augmentation de 16,5% des résistances artériolaires R1,

soit une diminution de 37,5% du rayon des artérioles. Réciproquement, une diminution de 10% des

résistances périphériques Rp de ce sous-réseau microcirculatoire reflète une diminution de 16,5%

des résistances artériolaires R1, soit une augmentation de 37,5% du rayon des artérioles.

Les Figures 5.28 et 5.29 montrent l’impact de l’augmentation et de la diminution des résistances

artériolaires de la microcirculation des artères vertébrales sur la pression et le débit en sortie des

artérioles de ce sous-réseau microcirculatoire.

Nous observons qu’une vasoconstriction des artérioles (augmentation des résistances artério-

laires) induit une diminution de la pression et du débit en aval (i.e. à l’entrée des capillaires). A

l’inverse, une vasodilatation des artérioles (diminution des résistances artériolaires) induit une aug-

mentation de la pression et du débit en aval.
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FIGURE 5.28 – Impact de l’augmentation et de la diminution des résistances artériolaires de la
microcirculation des artères vertébrales sur la pression en sortie des artérioles de ce sous-réseau

microcirculatoire

FIGURE 5.29 – Impact de l’augmentation et de la diminution des résistances artériolaires de la
microcirculation des artères vertébrales sur le débit en sortie des artérioles de ce sous-réseau

microcirculatoire
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5.4.2 Influence des paramètres géométriques et physiologiques de la macrocircula-

tion sur le modèle représentant le système microcirculatoire

Influence du module de Young de l’aorte proximale sur la microcirculation

Nous observons sur la Figure 5.30 qu’une augmentation du module de Young de l’aorte proxi-

male entraîne une augmentation de la pression moyenne en sortie des artérioles et qu’à l’inverse,

une diminution de ce module de Young induit une diminution de la pression moyenne en sortie des

artérioles.

FIGURE 5.30 – Impact de l’augmentation et de la diminution du module de Young de l’aorte
proximale sur la pression en sortie des artérioles des artères vertébrales

Concernant le débit : une augmentation du module de Young entraîne une augmentation du débit

moyen en sortie des artérioles. A l’inverse, une diminution du module de Young de l’aorte proximale

induit une diminution du débit moyen en sortie des artérioles (Figure 5.31).
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FIGURE 5.31 – Impact de l’augmentation et de la diminution du module de Young de l’aorte
proximale sur le débit en sortie des artérioles des artères vertébrales

Influence du rayon de l’aorte proximale sur la microcirculation

D’après la Figure 5.32, nous observons qu’une augmentation du rayon de l’aorte proximale en-

traîne une diminution de la pression moyenne en sortie des artérioles et qu’à l’inverse, une diminution

de ce rayon induit une augmentation de la pression moyenne en sortie des artérioles.

FIGURE 5.32 – Impact de l’augmentation et de la diminution du rayon de l’aorte proximale sur la
pression en sortie des artérioles des artères vertébrales

Concernant le débit : une augmentation du rayon de l’aorte proximale entraîne une diminution

du débit moyen en sortie des artérioles. A l’inverse, une diminution du rayon de l’aorte proximale

induit une augmentation du débit moyen en sortie des artérioles (Figure 5.33).
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FIGURE 5.33 – Impact de l’augmentation et de la diminution du rayon de l’aorte proximale sur le
débit en sortie des artérioles des artères vertébrales

Influence de la longueur de l’aorte proximale sur la microcirculation

D’après la Figure 5.34, nous observons qu’une augmentation de la longueur de l’aorte proxi-

male entraîne une diminution de la pression moyenne en sortie des artérioles et qu’à l’inverse, une

diminution de cette longueur induit une augmentation de la pression moyenne en sortie des artérioles.

FIGURE 5.34 – Impact de l’augmentation et de la diminution de la longueur de l’aorte proximale sur
la pression en sortie des artérioles des artères vertébrales
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Concernant le débit : une augmentation de la longueur de l’aorte proximale entraîne une dimi-

nution du débit moyen en sortie des artérioles. A l’inverse, une diminution de la longueur de l’aorte

proximale induit une augmentation du débit moyen en sortie des artérioles (Figure 5.35).

FIGURE 5.35 – Impact de l’augmentation et de la diminution de la longueur de l’aorte proximale sur
le débit en sortie des artérioles des artères vertébrales

Nous constatons qu’une modification des résistances artériolaires modifie la PAM sans changer

la forme des ondes de pression et de débit en sortie des artérioles. A l’inverse, une modification du

module de Young, du rayon ou de la longueur de l’aorte proximale modifie la PP ainsi que la forme

des ondes de pression et de débit en sortie des artérioles.
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Les maladies cardiovasculaires représentent l’une des premières causes de mortalité dans les

pays développés. De nombreux travaux de recherche se sont ainsi intéressés à l’étude du SCV dans le

but d’améliorer l’appréhension de ces maladies et de proposer de meilleurs traitements. Cependant,

très peu de ces travaux étudient simultanément la macrocirculation et la microcirculation alors que

le couplage entre ces deux sous-systèmes semble jouer un rôle important dans le développement des

pathologies cardiovasculaires. Partant du principe qu’une meilleure compréhension des interactions

entre la macrocirculation et la microcirculation pourrait permettre de mieux appréhender le processus

physiopathologiques de ces maladies, nous avons étudié ce couplage à l’aide de deux approches :

(1) l’analyse et le traitement de signaux physiologiques, (2) la construction d’un modèle du SCV.

Après avoir présenté les structures et les fonctions respectives de la macrocirculation et de la

microcirculation au travers du chapitre 1, nous avons introduit, dans le chapitre 2, les différents

signaux physiologiques que nous avons enregistrés (électrocardiogramme, pression digitale, signal

d’impédance bioélectrique et flux sanguin cutané) ainsi que les techniques d’acquisition qui y sont

associées. Ces signaux ont été acquis sur des sujets jeunes et sains dans deux situations physiolo-

giques : a) l’administration d’un vasodilatateur (la nitroglycérine) par voie orale et b) le passage de la

position couchée à la position debout. Dans le chapitre 3, nous avons proposé d’analyser les signaux

acquis à l’aide de trois concepts issus de la théorie du signal : l’analyse spectrale, la multifractalité

et l’entropie multi-échelle. Une des contributions de cette thèse est, à travers la mise en œuvre de

ces concepts, l’apport de nouvelles informations sur la dynamique des signaux issus du cœur, de la

macrocirculation et de la microcirculation et la mise en évidence de potentielles relations entre le

système macrocirculatoire et le système microcirculatoire.

En parallèle de l’analyse de signaux physiologiques, nous avons effectué une recherche biblio-

graphique sur les différents modèles du SCV existant présentée dans le chapitre 4 afin d’acquérir

les bases sur lesquelles construire notre propre modèle. Le modèle développé intègre les systèmes

macrocirculatoire et microcirculatoire et permet de prédire les courbes de pression et de débit dans

des artères systémiques humaines mais également en sortie des artérioles de différents réseaux

microcirculatoires.
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Les courbes de pression et débit dans le système macrocirculatoire sont obtenues en résolvant les

équations de Navier-Stokes 1D non-linéaires associées à une équation d’état qui relie la pression

à la section des vaisseaux. Un modèle Windkessel à 3-éléments, qui est un “clone” de notre

sous-modèle de la microcirculation, sert de condition aux limites au niveau des segments terminaux

de l’arbre artériel. Ce modèle permet la résolution numérique du sous-modèle représentant la

macrocirculation mais permet également de simuler l’influence du système microcirculatoire sur le

système macrocirculatoire à travers les résistances périphériques.

Pour modéliser les artérioles et les capillaires de la microcirculation nous avons utilisé des circuits

RLC qui, de par analogie avec les systèmes électriques, nous permettent d’obtenir la pression

(tension) et le débit (courant) en sortie des artérioles. Les valeurs des composants R, L et C qui

représentent respectivement les résistances périphériques totales, l’inertie périphérique totale et la

compliance périphérique totale sont calculées en fonction du nombre de génération de microvais-

seaux que contient le sous-réseau microcirculatoire.

Comme montré dans le chapitre 5, notre modèle représentant le système macrocirculatoire repro-

duit correctement des caractéristiques importantes du réseau artériel :

– amplification de la pression dans les artères distales ;

– diminution de la PAD et augmentation de la PAS et de la PP dans les artères distales ;

– diminution du débit dans les artères distales ;

– décalage temporel des courbes de pression et de débit des artères périphériques par rapport à

celles des artères proximales reflétant ainsi la propagation de l’onde de pouls.

Concernant le modèle du système microcirculatoire nous retrouvons bien :

– une chute de la pression artérielle moyenne et une diminution de la pression pulsée en sortie

des artérioles ;

– ainsi qu’une diminution du débit en sortie des artérioles.

Nos sous-modèles représentant les systèmes macrocirculatoire et microcirculatoire fournissent,

en outre, des résultats quantitativement corrects avec des ordres de grandeur de pression et de débit

convenables.
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A travers l’étude des interactions entre les systèmes macrocirculatoire et microcirculatoire nous

avons notamment montré que :

– l’augmentation du module de Young de l’aorte proximale diminue la distensibilité des artères

proximales tandis que la distensibilité des artères distales comme l’artère radiale reste inchan-

gée. Ce résultat concorde bien avec des observations effectuées chez des patients hypertendus

qui présentent une distensibilité de l’artère carotide (artère proximale) inférieure à celle de

sujets sains alors que la distensibilité de leur artère radiale est comparable à celle de sujets

sains [137] ;

– l’augmentation du module de Young a également des conséquences sur la microcirculation

car elle induit une augmentation de la PP en sortie des artérioles ce qui peut endommager les

capillaires en aval et entraîner leur raréfaction ;

– la diminution du rayon de l’aorte proximale qui pourrait représenter une vasoconstriction induit

également une augmentation de la PP dans les artères systémiques et la microcirculation ;

– la diminution de la longueur de l’aorte proximale entraîne aussi une augmentation de la PP

dans les artères systémiques et la microcirculation. Cependant, cette augmentation est moins

importante que celle induite par l’augmentation du module de Young et la diminution du

rayon ;

– l’augmentation des résistances microcirculatoires induit une augmentation de la PAM tandis

qu’elle semble entraîner une diminution de la PP dans les artères systémiques. L’augmentation

des résistances périphériques seule n’induirait donc pas une augmentation de la PP ;

– l’augmentation des résistances artériolaires induit de la même manière une augmentation de la

PAM en sortie des artérioles ce qui pourrait influer sur la perfusion au niveau des capillaires.

Notre modèle permet ainsi d’obtenir des résultats pertinents en accord avec des observations

présentées dans la littérature.

Suite à ces travaux, plusieurs perspectives apparaissent. Concernant l’approche du SCV à travers

l’analyse et le traitement de signaux, des mesures supplémentaires pourraient être réalisées sur un

plus large panel de sujets afin de conforter les résultats présentés dans cette thèse.

Il pourrait également être intéressant d’analyser des signaux enregistrés chez des patients présentant

des pathologies vasculaires afin de vérifier si les relations entre la macrocirculation et la microcircu-

lation que nous avons mises en évidence chez nos sujets sains sont également observables chez ces

patients. En outre, ces patients pourraient présenter d’autres relations entre la macrocirculation et la

microcirculation que celles observées chez nos sujets sains.
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Pour ce qui est du modèle du SCV plusieurs améliorations peuvent être suggérées. Nous en

citons quelques unes :

• Comparer nos résultats avec des données expérimentales

Une des limitations de notre modèle est l’absence de comparaison directe avec des données

expérimentales. La réalisation de mesure, en plusieurs endroits de l’arbre artériel, de pression de

manière invasive et de débit via un examen IRM pour l’aorte et l’utilisation d’un échographe pour

les autres artères, pourrait permettre de valider notre modèle.

• Intégrer un modèle simulant le comportement élastique de la paroi artérielle

Un modèle qui permet de simuler le comportement élastique de la paroi d’un segment artériel

a été développé par notre équipe de recherche et est en cours de publication. Ce modèle pourrait

être intégré à notre modèle afin de pouvoir étudier les changements locaux de la paroi des artères

élastiques et d’avoir une relation entre pression et diamètre au cours d’un cycle cardiaque plus

proche du comportement physiologique.

• Intégrer un modèle du cœur

Notre modèle pourrait également être combiné avec un modèle du cœur afin d’avoir un signal

d’entrée modulable en fonction des contions en aval. Un système d’asservissement représentant par

exemple le système nerveux autonome pourrait alors modifier l’allure de la courbe en entrée du

réseau artériel suivant les conditions en aval.

• Intégrer d’autres circulations

D’autres circulations, telles que la circulation cérébrale ou la circulation coronaire pourraient

être incorporées à notre modèle afin de pouvoir contribuer à l’appréhension de pathologies telles que

l’infarctus du myocarde ou l’AVC.

Il est ainsi clair que plusieurs améliorations pourraient être apportées à notre modèle afin de le

rendre plus précis. Néanmoins, notre modèle fournit déjà des résultats pertinents et apportent des

éléments utiles à l’appréhension des interactions entre les systèmes macrocirculatoire et microcircu-

latoire.
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Contribution à l’Appréhension du Système Cardiovasculaire

Modélisation et Traitement de Signaux issus
de la Macrocirculation et de la Microcirculation sanguines

Contribution to the understanding of the Cardiovascular System

Modeling and Processing of Signals from
the Macrocirculation and the Microcirculation

Résumé

Le réseau artériel du système cardiovasculaire (SCV) est composé
de deux sous-systèmes, la macrocirculation (artères élastiques et
musculaires) et la microcirculation (artérioles et capillaires), qui
interagissent afin de permettre une adaptation optimale de
l’organisme aux différentes perturbations rencontrées. Avec l’âge
et/ou des facteurs de risque comme l’hypertension, des lésions
apparaissent au niveau du réseau artériel et le couplage
macrocirculation/microcirculation semble avoir un rôle important
dans le développement des pathologies vasculaires. Une meilleure
appréhension de ce couplage pourrait permettre de mieux
comprendre les processus physiopathologiques de certaines
maladies vasculaires.
Nous avons ainsi étudié les interactions entre la macrocirculation et
la microcirculation sanguines à l’aide de deux approches : (1)
l’analyse et le traitement de signaux physiologiques, (2) la
construction d’un modèle du SCV. Suite à l’acquisition simultanée
de signaux issus du cœur, de la macrocirculation et de la
microcirculation, chez des sujets sains, nous avons mis en œuvre
différents concepts de traitement du signal (analyse spectrale,
analyse multifractale, entropie multi-échelle) qui nous ont permis de
mettre en évidence de potentielles relations entre la
macrocirculation et la microcirculation sanguines. Parallèlement,
nous avons développé un modèle du SCV capable de prédire les
courbes de pression et de débit dans les réseaux macrocirculatoire
et microcirculatoire. Ce modèle permet, en outre, d’observer les
interactions entre la macrocirculation et la microcirculation dans des
conditions normales et pathologiques.

Abstract

The arterial network of the cardiovascular system (CVS) is
composed of two systems, the macrocirculation (elastic and
muscular arteries) and the microcirculation (arterioles and
capillaries) which interact to allow the organism to adapt to intern
and extern perturbations. With age and/or risk factors such as the
hypertension, some lesions appear in the arterial network and the
cross-talk between the macrocirculation and the microcirculation
seems to play an important role in the development of vascular
diseases. A better comprehension of the interactions between the
macrocirculation and the microcirculation could improve the
understanding of vascular diseases development.
We therefore studied the cross-talk between the macrocirculation
and the microcirculation through two approaches: (1) physiological
signals processing and (2) CVS modeling. After the acquisition of
signals from the heart, the macrocirculation and the
microcirculation, recorded on healthy subjects, we applied different
signal processing concepts (spectral analysis, multifractal analysis,
multiscale entropy) and highlighted potential relations between the
macrocirculation and the microcirculation. Moreover, we built, in
parallel, a model able to predict the arterial pressure and the blood
flow in macrovascular and microvascular networks. This model also
allowed the observation of interactions between the macrocirculation
and the microcirculation in normal and abnormal conditions.

Mots clés
Traitement du signal, modélisation du système cardiovasculaire,
couplage macrocirculation/microcirculation, fluxmétrie laser
Doppler, impédance bioélectrique, équations de Navier-Stokes,
modèle à paramètres localisés.

Key Words
Signal processing, modeling of the cardiovascular system,
macrocirculation/microcirculation cross-talk, laser Doppler
flowmetry, bioelectrical impedance, Navier-Stokes equation,
lumped-parameter model.
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