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CHAPITRE 1 : INTRODUCTION

La circulation pulmonaire n'est pas un circuit wdaite passif ayant pour seule mission de
distribuer le sang veineux dans son lit capilla@fin que les échanges gazeux s’effectuent au
contact de l'air alvéolaire, et ensuite de ramdaesang ainsi artérialisé vers l'oreillette
gauche. Elle est sous la dépendance de nombrete®sde régulation, passifs ou actifs, lui
conférant des propriétés d'adaptation particulietesriginales (PINSKY et al., 1996; LEE,

1971).

Elle est le siege d'adaptations immédiates, usamndtt d'une vasodilatation, tantét d'une
vasoconstriction, spontanément réversibles, daiijektif est le maintien d'un rapport
ventilation perfusion adéquat. Dans d'autres cardif elle peut étre I'objet de modifications

anatomiques d'aspect lésionnel et non réversibles.

En conditions normales, la circulation pulmonaiegait la totalité du débit cardiaque et
distribue le sang a un niveau de pression faibleqoe les résistances qui s'opposent au flux
sanguin sont bien moins élevées que dans la dimulaystémique (KUSSMAUL et al.,
1992). Mais cette derniére est tributaire de Ignté de la petite circulation. En effet, lorsque
a la suite de conditions pathologiques faisant ambsta la circulation du sang dans la
circulation pulmonaire, le ventricule droit accrd@t pression au sein de la circulation
pulmonaire afin d'assurer un débit sanguin propsatésfaire aux conditions actuelles, une
hypertension artérielle pulmonaire s’installe (KWHSJL et al., 1993). Au dela d'une
certaine limite, le ventricule droit n’est plus edfe d’assurer I'accroissement de pression
nécessaire pour vaincre l'obstacle et mainteniddbkit sanguin: c’est la décompensation

cardiaque droite.

Pendant de nombreuses années, la circulation paineoca été considérée comme un circuit

vasculaire purement résistif. En effet, jusqu’lei,pratique courante approche la circulation



pulmonaire par ses seules propriétés résistivadieggaselon la loi de Poiseuille. Celle-ci

s’exprime par le rapport entre la pression artérigllmonaire moyenne et le débit cardiaque
moyen qui mesure les résistances vasculaires painesntotales. Cette approche analytique
sommaire ne tient pas compte de la pulsatilité éoitdcardiaque, ni des autres caracteres
mécaniques de la circulation pulmonaire tels queeltance de la masse sanguine, la
compliance vasculaire, et les phénomeénes réstiidgsa la réflexion des ondes pulsatiles sur

le lit d'aval (KUSSMAUL et al., 1992; GRANT & LIEBRE, 1996).

Afin de pallier cette imprécision, d'autres appexhanalytiques ont été proposées pour
aborder avec plus de détails les propriétés duitivasculaire pulmonaire. Ce sont I'analyse
fréquentielle, la relation pression débit et I'aysal temporelle. Nous croyons utile de rappeler
brievement les grands principes de ces trois méthafin d’éclairer les motifs de nos choix

méthodologiques.

1.1 L’analyse fréguentielle

Selon le théoreme de Fourier, un signal périodfupig étre décomposé en un certain nombre
d’'ondes sinusoidales (appelées harmoniques) d'ardp différentes, dont la fréquence
propre est un multiple de la fréquence fondamerdalecelui-ci. La somme de ces ondes
fournit une reconstruction du signal dont la cqemslance avec l'original s’accroit avec le
nombre d’harmoniques utiliséBigure 1.1). L'amplitude des différents harmoniques diminue

avec l'augmentation de leur fréquence propre.

Puisque l'onde de pression et I'onde de débit sasgpulmonaires sont des signaux
périodiques ils peuvent faire I'objet d'une semidabnalyse spectrale de Fourier dont le
résultat s’exprime par un spectre de fréquenceshatune d'elles est caractérisée par un

module et une phase. Le rapport de ces deux spgrmet d’obtenir le spectre d'impédance



caractérisé a son tour par un module et une phage ghaque fréquence. Ce module est
obtenu par le rapport entre les modules de la jorest du débit pour chaque harmonique
alors que la phase est obtenue par la différentte ks phases de la pression et du débit pour

chaque harmoniqué&igure 1.2).

Le spectre d'impédance, dont le module s'exprimmerHg seconde par millilitre et la phase
en degré ou en radian, s’est révélé étre un bonemalappréciation de la post charge
ventriculaire droite et d’ailleurs le seul penddonhgtemps accessible aux chercheurs
(BERGEL & MILNOR, 1965; PIENE, 1986; CHEN et al.947). Il présente cependant
plusieurs écueils. Son application aux signaux élastdet de pression est aléatoire lorsqu’ils
ne sont pas stables pendant une période suffisai@st que toute variation transitoire de ces
parametres échappent a ce mode d’analyse (GRANTIEBER, 1996). En outre, cette
analyse nécessite des enregistrements continuessign et de débit de haute qualité car elle
est tres sensible aux artefacts gu’elle interp@eme des harmoniques constituantes
(D'ORIO et al., 1998; LAMBERMONT et al., 1998b). Alela du cinquiéme harmonique, les
spectres de la pression et du débit sont de faibleplitudes et leur rapport est donc
numériguement instable. Son application et sonrpné¢ation ne sont pas aisées pour des
physiologistes, car cette analyse fournit ses méiions sous forme de données quantitatives
mais aussi qualitatives. Enfin, la méthode de Fwurie permet pas de caractériser la
compliance vasculaire, ni linertance, caractéerescaniques circulatoires pourtant trés
influents sur les modalités d’éjection systoliquay l'information qu'apporte le spectre

d'impédance est dispersée sur toutes les harmanique
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1.2 Relation pression débit

Une autre approche plus récente de la petite aitionl met en ceuvre la relation entre la
pression et le débit sanguin pulmonaire (D'ORI@Igt1993; DUCAS et al., 1986; DUCAS
et al., 1988; DELCROIX et al., 1990). En conditigots/siologiques cette relation linéaire en
coordonnées perpendiculaires, est caractériséeupar pente, mesurant la résistance a
I'écoulement du sang. L'intersection de cette d@ranec I'axe de la pression mesure le niveau
du resistor de Starling qu'oppose le lit capillapalmonaire a la circulation sanguine
(DUCAS et al., 1986; DUCAS et al., 198Figure 1.3). On considére qu’une fois ce resistor
franchi, plus aucun obstacle ne s’oppose au paskagang qui des lors s’écoule en bloc dans
le réseau veineux a la maniere d’'une chute d’eauxMifficultés principales s’'opposent a la
mise en pratigue de cette méthode. La premieredestéaliser les conditions soit de
diminution soit d’augmentation progressive du dédin d’obtenir le nombre de points
nécessaires au tracé de la pente de la résistdaage est de modifier ainsi le débit sanguin
sans provoquer de réactions d’adaptation cardiaquesasomotrices altérant les conditions
circulatoires, et en particulier le niveau du resisle Starling, dont la stabilité dépend de celle
de la pression auriculaire gauche (DUCAS et al88)9Cette méthode se révele ainsi peu
maniable et son intérét reste limité dans la mesurecomme la précédente, elle ne permet
pas d'apprécier la compliance vasculaire puisgeenel considére que les valeurs de débit et

de pression moyennes.

1.3 Analyse temporelle

L'étude des variations en fonction du temps dematees prévus par des modeéles inspirés de
réseaux électriques a retenu toute notre attenS@nmise en ceuvre ne présente pas la

complexité de I'analyse dans le domaine fréquenteidis que son champ d’investigation est



11

plus répandu que celui des relations pression-déaitanalogie avec des modéles de réseaux
électriques, la pression artérielle y est repré&septr la différence de potentiel et le flux de

sang par I'ampérage.

Le premier et le plus simple de ces modeles futitdén 1899 par Franck. Il était composé
d'une résistance et d'une capacitance placées mllgha en aval d’'une pompe a débit
pulsatile. Il a recu le nom de modéle de windke$SBIANK, 1899) par analogie avec les
premiéres pompes d’incendie ou l'eau était mises gession dans un réservoir au moyen
d'un piston actionné manuellement. La capacitaneedait compte des propriétés de
compliance des vaisseaux tandis que la résistatprarait I'ensemble des forces opposées
au débit sanguin. Une deuxiéme résistance, qui Evealeur d’'une résistance caractéristique,
fut ajoutée a I'entrée du circuit par Westerhofl®69. Ce fut le modéle de windkessel a trois
éléments (WK3) (WESTERHOF et al., 1969). Plus réoemt, d’autres modeles caractérisés
par plus de trois éléments assemblés de diverseaddurent encore proposés (GRANT &
PARADOWSKI, 1987; POCHET et al., 1996; TOY et dl985) car au plan mathématique
plus le nombre d'éléments est élevé plus l'analgse fournira le modéle sera précise
(GRANT & PARADOWSKI, 1987; SHIM et al.,, 1994). Cap#ant, pour qu’il soit d’'un
intérét pratique, chaque élément supplémentairet dwdn seulement améliorer
significativement la représentation du phénoménes naaissi avoir une correspondance
physiologique. Dés lors le choix du modeéle corresb@u meilleur compromis entre
simplicité et précision.

Reste un écueil important a I'application de ce end@nalyse temporelle: I'identification des
parameétres gu’elle prévoit fait appel a des traiet® mathématiques complexes. Deux
situations s’offraient. La premiére consistait asorer séparément les parameétres les plus
simples a I'exception d'un seul, le plus compledent la valeur était ensuite calculée en

incorporant les autres valeurs dans une équatimpal. Ce parametre calculé était le plus
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souvent la compliance vasculaire peu accessible ddsure directe. Cependant, comme
l'identification séparée des parametres nécessitaisi I'utilisation d’'un spectre d'impédance,

I'analyse temporelle offrait dans ces conditiorssiieémes difficultés techniques que I'analyse
fréquentielle (SHIM et al., 1994). Ce type de ménpeche donc par son caractére hybride,

non généralisable a d'autres modéles et au taédlieictuellement peu cohérente.

L’'autre méthode consistait a reconstruire aussldishent que possible le signal de débit a
partir du signal de pression (ou inversement) etvdieurs attribuées par tatonnements
successifs aux parametres de I'équation du modRECHET et al., 1992). Cette méthode
longue et fastidieuse imposait I'utilisation d’atjbmes complexes pour la reconstruction et
la comparaison du signal calculé avec son homologesuré. Elle ne pouvait convenir aux

études imposant de nombreuses mesures successives.

Le grand avantage de l'analyse temporelle est diedgr quantitativement des parameétres
physiologiques tels que la résistance périphériueésistance caractéristique, I'inductance
lite au flux sanguin et la compliance vasculairdle Es'imposerait aux chercheurs
physiologistes et plus tard a la pratique médisalson application, jusqu’ici laborieuse, se
trouvait facilitée par la mise au point de procédésiétermination des paramétres du modeéle
plus accessibles. C’est l'un des trois objectifs ake travail. || sera précédé par le
perfectionnement du signal de pression sanguinesris par cathéters et suivi de
'application de notre méthode d’analyse temporélléétude du contréle de la circulation

pulmonaire.

1.4 Plan du travail

Le chapitre premier est une introduction généraletravail. Dans le chapitre 2, nous

décrivons les méthodes générales comprenant laéguoe chirurgicale nécessaire a
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l'appareillage du porc de race pure piétrain, noar@mal d’expérience, la méthode
d’acquisition des données que nous avons élaboe¥dir les tests statistiques auxquels nous

avons choisi de soumettre nos résultats.

Comme les modéles mathématiques que nous projetutdiser pour caractériser la
circulation pulmonaire sont décrits par une équetibfférentielle qui relie les valeurs
instantanées de la pression et de ses dérivéevaenrs instantanées du débit et de ses
dérivées, le résultat de cette analyse dépendutrptemier lieu de la qualité des signaux de
pression et de débit enregistrés. Le signal de tdélubtient a partir de bagues
électromagnétiques entourant le vaisseau qui remedt de maniere trés précise les flux
sanguins par des enregistrements qui ne nécesgésrde correction. La courbe de pression
artérielle est par contre le siége de distorsioms négligeables lorsque les signaux sont

transmis par des cathéters vers des capteurs egtern

Dans le troisieme chapitre, nous décrivons cesmisins du signal de pression induites par
les cathéters a capteurs externes qui serventuklibinent a la mesure de la pression
artérielle en clinique humaine. De tels cathételigs a des électromanometres a distance du
site de mesure fournissent des résultats acceptédnegu’il suffit d’apprécier la pression
moyenne mais insuffisants lorsqu’il s’agit d’ensgger toutes les transitoires de variation
pression instantanée (GARDNER, 1981; GLANTZ & TYBER1979; HER et al., 1986;
KLEINMAN et al., 1992; SHINOZAKI et al., 1980; ROTH& KIM, 1980; RUNCIMAN et

al., 1988; FALSETTI et al., 1974). Pour cette deraj deux méthodes existent: soit corriger
'erreur introduite par les cathéters a capteuemd, soit utiliser des cathéters munis d'un
capteur miniature a leur extrémité intravasculaDans ce chapitre nous exposerons la
premiere de ces deux méthodes. Elle est originatmmsiste a appliqguer une équation de

transfert aux caractéristiques dynamiques du catlofitenues par le simple fast flush-test,
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afin d'éliminer la surestimation de la pressiontaigue et le retard de phase induits par ce

type de cathéters a distance (LAMBERMONT et al988 LAMBERMONT et al., 1997b).

L'étape suivante de ce travail consiste a mettrngoit notre propre méthode d’analyse de la
circulation pulmonaire. Le choix s'étant porté Banalyse dans le domaine temporel pour les
raisons exposées dans l'introduction générale, aomss, dans le quatrieme chapitre, élaboré
une méthode d'identification performante et rapide parameétres proposés pour les modéles
de windkessel (LAMBERMONT et al.,, 1998c). Cette hugte originale se distingue des
autres précédemment décrites par sa simplicitéédigion qui améliore la procédure sans
nuire a la grande précision des résultats qu'atlenpt d'obtenir (POCHET et al., 1996;
LAMBERMONT et al., 1998c; LAMBERMONT et al., 1998d}intierement automatisée sur
micro-ordinateur, elle permet la comparaison dedférdints modéles entre eux
(LAMBERMONT et al., 1998a; LAMBERMONT et al., 199 dNous ferons état, en fin de
chapitre, de la validation de cette méthode en ewam les valeurs gu'elle fournit avec celles
obtenues par une méthode antérieurement décrgte en référence (LAMBERMONT et al.,

1998c).

Le modéle mis en ceuvre doit étre performant, rayettson emploi rapide et simple. Il doit
prendre en compte un maximum de paramétres a @mdjtie l'identification de ceux-ci

reste possible dans les conditions normales etriex@étales choisies. Le cinquiéme chapitre
est donc consacré a la comparaison des deux moéslgdus fréquemment cités dans la
littérature, les modéles de windkessel a trois equatre éléments, dans leur capacité
respective a analyser les modifications circula®ipulmonaires produites par différentes
situations proches de celles rencontrées en pafledhmmaine. Nous montrons que I'addition

d’'un quatrieme élément au modéle de windkessebia #léments accroit la précision de

'analyse (LAMBERMONT et al., 1998a; LAMBERMONT aL, 1997c).
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Le sixieme chapitre décrit l'application de ce nied@ l'analyse des répercussions
circulatoires pulmonaires du choc endotoxinique MBERMONT et al., 1998d). En effet, ce

type d'état de choc engendre des perturbationslaioires complexes, opposées, entre les
réseaux pulmonaire et systémique qu'il nous paiaisstéressant de soumettre a notre

modéle d'analyse afin d'en éprouver la pertinence.
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CHAPITRE 2 : METHODES GENERALES

2.1 Procédure chirurgicale

Tous les procédés expérimentaux et les protocdliséa dans ce travail furent révisés et
approuvés par le Comité d’Ethique de la FacultéMiglecine de I'Université de Liege.
Toutes les investigations réalisées le furent exracavec les « Principes pour les Soins et
I'Utilisation des Animaux de Laboratoire » publiéarpl’Institut National de la Santé

Américain (NIH Publication No 85-23, révisé en 1985

Les expériences sont réalisées sur des porcs skrajre race piétrain, des deux sexes, et
pesant entre 15 et 31 kg. Les animaux, a jeun dejauiveille, recoivent une injection
intramusculaire sédative composée de ketamine @@nget de diazepam (1mg/kg).
L’'anesthésie, proprement dite est réalisée a l'didae perfusion continue de sufentanil
(0.5pg/kg/h) et de propofol (7.5mg/kg/h). Afin depprimer tout mouvement spontané, une
curarisation est induite par I'administration den@aronium bromide (0.2mg/kg/h). Apres
mise en place d'un tube endotrachéal au travers afifice de trachéostomie, les porcs sont
soumis a la respiration artificielle au moyen dhespirateur a volume contrélé (Evita 2,
Drager, Lubeck, Germany) insufflant un volume courant eml/kg a la fréquence de
20/min. Des mesures de gQ@e fin d'expiration (ET Cg sont réalisées en continu
(CapnomacpPatex Helsinki, Finland) afin de s'assurer de l'effitdae la ventilation. Les
réglages du respirateur sont ajustés afin de nmired CG; entre 30 et 35 mmHg. De méme
la saturation en oxygene du sang artériel est eraigt a une valeur supérieure a 95% grace a

un ajustement approprié de la teneur en oxygetiaidaspiré.
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Une sternotomie médiane donne accés a l'artéregpaline dont la pression sanguine est
mesurée a I'aide d’'un cathéter a capteur intereat(Bn pressure-measuring cathe@ordis
Miami, FL, USA) inséré dans le vaisseau au tradarae bourse réalisée dans la paroi de la
chambre de chasse du ventricule droit. Le débig@anpulmonaire est mesuré au méme
niveau que la pression en plagant autour de kapéimonaire, juste a I'endroit ou se trouve le
capteur interne de pression, une bague a débiusadigun diamétre de 14 mnTansonic
Systems In¢lthaca, NY, USA) raccordée au débitmétre quiektiadapté (HT 20¥Vransonic
Systems Ing¢ Ithaca, NY, USA). La pression auriculaire gauelsé enregistrée a l'aide d'un
deuxieme cathéter a capteur interne (Sentron pesseasuring cathetefordis Miami, FL,
USA) inséré au travers d’'une bourse pratiquée dlansicule gauche. Enfin un troisieme
cathéter a capteur interne (Sentron pressure-megscatheterCordis Miami, FL, USA)
placé dans l'artere fémorale gauche mesure laipresstérielle systémique. La fréquence
cardiaque est obtenue a partir d'un enregistreglentrocardiographique continu comportant

3 dérivations.

Trois séries de mesures hémodynamiques sont effesta chaque étape expérimentale.
Chacune d'elles comprend: la pression artériellemgoaire (PAP), le débit artériel
pulmonaire (Q), la pression auriculaire gauche (P,@Gpression artérielle systémique (PA),

et la fréquence cardiaque (FC).

2.2 Acquisition des données

Les signaux analogiques de débit et de pressiaoncemwertis en signaux digitaux et stockés
dans un micro-ordinateur en temps réel. La gest®oes données digitales et leur stockage

sont realisés a l'aide d'un programme spécialenamicu a cet effet (CodafataQ
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instruments Ing Akron, OH, USA). L’échantillonnage de chacuna dariables s'effectue a

la fréquence de 200 points par seconde, c'estea260 Hz.

Afin de réduire les artefacts, et ainsi d’augmetdegualité des signaux, l'analyse s'effectue a
partir d'une onde de pression et de débit recadtedrpour étre représentatives de la moyenne
des ondes de pression et de débit enregistréesuas de dix cycles cardiaques consécutifs
(Figure 2.1). Les cycles cardiaques sont délimités par legsidétectées automatiquement

sur I'électrocardiogramme.

2.3 Statistigues

Les résultats sont exprimés sous forme de moyenea®urs types de la moyenne (SEM).

Les modifications observées au niveau des différpatamétres sont soumises a une analyse
de variance pour mesures répétées. Lorsque lestmstre significatif, on calcule les

intervalles de confiance simultanés de Scheffé.

La comparaison des moyennes dans les cas de dewpegrest réalisée a l'aide du classique

test t de Student.

Tous les tests statistiques sont considérés congn#gicatifs au niveau d'incertitude de 5 %
(P < 0,05). Les calculs statistiques sont effectu€aide du logiciel Statistica for Windows,

Release 5.1Statsoft Inc Tulsa, OK, USA).
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CHAPITRE 3 : DISTORSION DES COURBES DE
PRESSION TRANSMISES PAR CATHETERS

3.1 Description du phénomeéne

La mesure invasive de la pression sanguine réatigéetement in situ a I'aide de cathéters
munis d’un capteur a leur extremité (CCI) est beapmlus précise que celle obtenue a partir
de capteurs externes (CCE) connectés a un cath&terasculaire qui assure la transmission
en milieu liquide (ROTHE & KIM, 1980). Les premiegtant tres onéreux ce sont ces
derniers qui pour des raisons économiques sonplies frequemment utilisés en pratique

courante.

L'imprécision des mesures qu'ils fournissent téena distorsion du signal transmis car les
propriétés du liquide de transmission, la formergi@nau cathéter, sa longueur, son diametre
ainsi que ses caracteres mécaniques auxquels til sjauter les éventuelles pieces de
connexion, créent un systeme complexe, interpogsé Enphénomene mesuré et I'appareil de
mesure, qui peut étre caractérisé par deux parasi@ndamentaux: sa fréquence naturelle et
son coefficient d’amortissement (HIPKINS et al. 399ROTHE & KIM, 1980). La fréquence
naturelle est la fréquence a laquelle le systémeill@slibrement; son coefficient
d’amortissement indique sa tendance a freiner aedtdllation (GARDNER, 1981). Un
systeme de transmission court, rigide et de diaregtproprié relié a un capteur muni d’'une
membrane peu déformable aura une fréquence natdéleNée. Par contre, s'il renferme une
masse importante de liquide de transmission, stilcenstitué d'une tubulure élastique, ou
encore, si des bulles d’air s'interposent danddaide, le systéme offrant une résistance

élevée a la transmission en raison des phénoméndgction, manifestera une fréquence



20

naturelle basse et présentera un coefficient d'assement élevé (RUNCIMAN et al., 1988).
Les systemes de mesure de pression utilisés hidemt ont un coefficient
d’amortissement faible et une fréquence naturediese (FALSETTI et al., 1974): ils sont
gualifiés de systemes sous-amortis du deuxieme2d€&qr les compare a une balle de tennis
qui tombe sur le sol et rebondit sans atteindrelv@au la hauteur du rebond précédent. Les
rebonds se succedent a une fréquence propre jusgréa de la balle, pendant une durée qui
est fonction de la valeur du coefficient d’amorisent de la paroi de la balle (GARDNER,

1981).

Les exigences vis a vis d'un systtme de mesure ressipn varient en fonction de
I'information recherchée. S'il s'agit d'une simplesure de pression moyenne les propriétés
dynamiques du systeme sont sans effet et seulecalifgration correcte est nécessaire
(GARDNER, 1981). Par contre, lorsque l'onde de gpoes elle-méme, est prise en compte
ces mémes propriétés sont a l'origine d'une tetordion du profil de cette onde qu'en
résultent une surestimation de la pression systeliet une sous-estimation de la pression
diastoligue pouvant l'une et l'autre atteindre Z0% (HIPKINS et al., 1989; SHINOZAKI et

al., 1980; ROTHE & KIM, 1980; FALSETTI et al., 19)/4

D’aprés Fourier, tout signal périodiqgue, méme cax@] peut étre décomposé en un certain
nombre d'ondes sinusoidales dont la fréquencenestultiple de la fréquence fondamentale
de ce signal et qui sont chacune caractériséeanmamplitude maximale (SHINOZAKI et

al., 1980). Pour une onde de pression artériellgéiguence fondamentale correspond a la

fréquence cardiaque.

Pour qu'une méthode de mesure de I'amplitude dantke de pression artérielle soit fiable,
l'erreur de mesure sur les 5 premiers harmoniqués édre inférieure a 5%. Par contre
I'enregistrement précis du profil de 'onde de pi@s impose une erreur de mesure inférieure

a 5% sur les dix premiers harmoniques (SHINOZAKalet1980).
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La figure 3.1. illustre les différences qualitaBvet quantitatives entre les enregistrements de
signaux par des CCE de méme fréquence naturelle doait le coefficient d’amortissement
differe (RUNCIMAN et al.,, 1988). La partie supénieude cette figure montre pour
différentes fréquences d'une onde sinusoidaldlifEsences entre I'amplitude enregistrée et
I'amplitude réelle tandis que dans la partie irdére de la figure apparaissent les profils d'une

onde rectangulaire obtenue a partir de chaquedgpeCE.

On constate qu'un systeme, dit du second degré, ldoooefficient d’amortissement est
largement inférieur a 1 ne mesure avec précisamplitude des ondes sinusoidales que si
leur fréquence est comprise entre 1 et 3 Hz soinaximum égale a 20% de la fréquence
naturelle du systeme (HIPKINS et al., 1989). Auadét systéme entre en résonance et pour
cette raison accroit I'amplitude du signal. Un ggétéme est oscillant comme le montre la

bouffée d'oscillations d'amplitudes décroissantesqgccede a I'impulsion rectangulaire.

Par contre, lorsqu’il amortit le signal de facontio@le (D = 0,66), semblable systéeme
reproduit avec précision I'amplitude d’'une ondeuswidale dont la fréquence vaut jusqu'a
deux tiers de la fréequence naturelle du systemidZ)LAvec un tel systéme on constate que si
les transitoires de la variation de pression regitire sont Iégérement amorties le profil de
cette impulsion offre peu d'oscillations (HIPKIN® a&., 1989). Certains appareils (Rose®,
Acudynamic®) reproduisent ce dernier systéme enépageant une bulle d'air, isolée du
systeme de mesure par une membrane flexible, aficcrditre isolément le coefficient

d’amortissement de I'ensemble pour obtenir un dispaui amortit idéalement le signal a

partir d'un systeme oscillant (HIPKINS et al., 198ARDNER, 1981).

Un coefficient d’amortissement égal ou supériedr @xclut toute oscillation au niveau du
profil de l'onde rectangulaire dont les transiteirapides s'amortissent considérablement. Le

systeme se comporte alors comme un systéme dugrdedré, sous-estimant I'amplitude de
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l'onde sinusoidale des la fréquence de 5 Hz pourlDet pour des fréquences n'excédant pas

10 % de la fréquence naturelle lorsque D est nett¢supérieur a 1 (HIPKINS et al., 1989).

Dans la plupart des applications cardio-vasculamasla reproduction des 5 premieres
harmoniques du signal suffit, le systéeme de meshoési doit donc reproduire le profil de
l'onde de pression jusque 10 Hz si I'on considare la fréquence fondamentale du signal
enregistré est égale a 2Hz, soit 120 battementBacpres/minute. Si on se réfere a la figure
3.1., une fréquence naturelle proche de 50 Hzd&sdors nécessaire si un systeme oscillant
est utilisé, et seulement de 15 Hz si on s'adrasse systeme qui amortit de fagon optimale

(HIPKINS et al., 1989; RUNCIMAN et al., 1988).

Les applications particuliéres, comme la mesurtageession intraventriculaire nécessaire a
I'établissement d’indices de contractilité telledtation dp/dt et I'analyse spectrale, imposent
le recours a des systemes dont la fréquence natestl supérieure a 40 Hz et le coefficient

d’amortissement supérieur a 0.1 (FALSETTI et @74).

En conclusion, si les propriétés des systemes drinmeale pression utilisés habituellement
sont aptes a fournir une mesure fiable de pressiogenne, toute approche analytique
détaillée de I'hnémodynamique doit s’appuyer surrdesures dont la précision et la qualité
exigent des performances de la part des systemagsigre qui généralement dépassent celles

d’un simple cathéter a capteur externe.

Cependant il est possible d'améliorer ces dernigoes les rendre quasi comparables aux
enregistrements réalisés au moyen de capteursedsi@n "in situ" (LAMBERMONT et al.,

1998b). C'est I'objet de la deuxieme partie dehepitre 3.
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3.2 Correction du signal de pression transmis par c athéters a capteurs

externes

3.2.1 Introduction

La qualité des signaux de pression enregistrésuestacteur limitant la modélisation
mathématique. Lors d'utilisation de modeéles comgéexsoit dans le domaine temporel soit
dans le domaine fréquentiel, I'imperfection du algreut rendre difficile voire méme erronée
l'identification des parametres. Or, nous avonsplus haut que les systemes de mesure de
pression a capteur externe (CCE) utilisés en pratwpurante déforment le signal de pression
enregistré. Les CCE sont caractérisés par deuxmgdires fondamentaux : la fréquence
naturelle () qui exprime la frequence d'oscillation du syséhle facteur d’amortissement
(© qui rend compte de la rapidité avec laquelle gstesne amortit ses oscillations
(GARDNER, 1981; FALSETTI et al., 1974). Chacun dss parametres fondamentaux est
modifié par la longueur et la rigidité de la tulndwitilisée, la présence de bulles d’air dans le
liquide de transmission, mais aussi par linterexion de robinets ou de tubulures

supplémentaires qui participent a la déformatiosignal (SHINOZAKI et al., 1980).

La relation entre I'onde de pression enregistrael@&CE (Pc) et 'onde de pression (Pref)
existant in situ telle que fournissent les captesitgsés en bout de sonde (CCI) peut étre
décrite par une équation différentielle du secoedréd (GARDNER, 1981; GLANTZ &

TYBERG, 1979; KLEINMAN et al., 1992; SHINOZAKI et.a1980).

Elle prend en compte le retard de phase et l'aivgiibn des composants de haute fréquence
de l'onde de pression générés par ces systemes @LCEONt pour conséquence une

surestimation de la pression systolique (ROTHE &1K1980).
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La figure 3.2. montre un exemple du retard de plesde la surestimation de la pression
systolique engendrée par un systeme CCE. En ralsooolt élevé des CCI et de leur
utilisation difficile en pratique clinigue courantaous avons développé une fonction de
transfert mathématique, qui permet de corrigeridtotsion du signal de pression obtenu par
les CCE pour reconstituer des signaux dont la tfuakt comparable a ceux obtenus par des

CCL.

3.2.2 Méthodes

L’étude comprend un volet théorique réalisé inovitet un volet pratique au moyen
d'enregistrements effectués in vivo chez l'anitpalplan de I'étude comporte d'abord, comme
dans la figure 3.2., I'appréciation de l'importadeela distorsion du signal enregistré par un
systeme CCE en le comparant avec celui simultangéatdenu in situ par un CCI. Ensuite, la
méthode de correction mise au point est appliquésignal enregistré par le CCE, et le
résultat est a nouveau comparé au signal enregistréle CCI. Afin de rencontrer les
difficultés extrémes, ce sont les variations desgion artérielle systémique dont la haute
amplitude sollicite davantage les propriétés destésyes CCE que cette étude a choisi de
mesurer in vivo en utilisant un cathéter partiaeient long et souple, le cathéter de Swan-

Ganz, raccordé au capteur de pression externe.

Etude in vitro

Un capteur a bout de sonde (Sentron pressure-negsatheterCordis Miami, FL, USA)
et l'orifice distal d’'un cathéter de Swan-Ganz (8v@@anz catheterAmerican Edwards
Laboratories Santa Ana, CA, USA) sont placés dans une chantpde hermétique remplie

de liquide physiologique. La pression a lintériede cette chambre peut rapidement étre

accrue au moyen d'un systeme d'admission de ligswdes pression (DT-XX disposable
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transducer,Ohmeda Miami, FL, USA) connecté a un réservoir souplenpamé a 300
mmHg au moyen d'une manchette pourvue d'un manerag@iroide. En ouvrant le systéme
d'admission de liquide, 'augmentation brutale despion dans la chambre s'applique
simultanément au capteur a bout de sonde et did®rdistal du cathéter de Swan-Ganz
raccordé a un capteur externe de pression (DT-)>¥¢adiable transduceBhmeda Miami,

FL, USA). Les enregistrements sont effectués anage 200 points par seconde (fréquence
de 200Hz) a l'aide d'un systéme informatique adéq@odas DataQ instruments Inc
Akron, Ohio, USA) comportant une carte d'acquisitttansformant le signal analogique en

un signal digital et un logiciel de traitement degnaux.

Dix ondes de pression sont successivement enreggsiors de chaque manipulation.

Etude in vivo.

Les mesures sont réalisées chez un porc de peigtcain pesant 20 kg. Une prénarcose au
moyen d'une injection intrapéritonéale de pentabdrisodium (30 mg/kg) est d'abord
réalisée. Puis I'anesthésie est induite et maigrar une perfusion continue de sufentanil
(0.5ug/kg) a laquelle s'ajoute des injections dieidde pentobarbital (5mg/kg). Enfin une
curarisation est induite a l'aide de l'injection gancuronium bromide (0.1 mg/kg). Un
introducteur 7 French est introduit dans les detgres fémorales. Dans celui de gauche est
introduit un cathéter a capteur interne (Sentr@ssure measuring cathet@gordis, Miami,

FL, USA) tandis que le cathéter a capteur extesiepkacé dans l'introducteur fémoral de
droite. L'un et l'autre sont remontés dans l'aerteprenant soin d'arréter leur extrémité au
méme niveau dans ce vaisseau. Dix ondes de presaoguine sont enregistrées
simultanément par les deux types de cathéters cordares [|'étude in vitro. Ces
enregistrements sont réalisés a une fréequence @dH2(a I'aide du systéme informatique

Codas DataQ instruments Inc Akron, Ohio, USA) dont la carte d’acquisitiomrisforme le

signal analogique en données digitales.
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Le systeme de mesure de pression a capteur exdstr&umis in vitro a un changement
instantané de pression provoqué par I'applicatiomel variation de pression hydrostatique
rectangulaire maintenue constante (fast-flush @3sgure 3.3). La réponse dynamique du
systeme est caractérisée par la frequewgest I'amplitude de deux oscillations consécutives
provoquées par cette manceuvre (Al and A2). La é&décpi naturelle non-amortiey{ ) est
obtenue grace aux équations suivantes (GARDNER])1:98

7= -In(A,/A)
{1 +[In(A, A2

W, =W, (1= (3.1)

L'onde de pression enregistrée par un systeme €0g,réponse dynamique que fournit ce
systeme, caractérisée par les valeurs obtenuetepaelations 3.1, sont introduites dans

I'équation de transfert que nous avons établie (8SLA& TYBERG, 1979):
C Pored () = FP/dE + 2, C dR./dt +on 2 Pe (3.2)

Cette équation, caractéristique d'un systeme lie€hi second degre, permet de corriger Pc et
de reconstituer une onde de pression (Ppred) gnectmpare ensuite a 'onde de pression
enregistrée par le CCIl (PreffFiQure 3.4). Le paramétre C dans la relation 3.2 est une

constante de calibration égalexd’ si le systéme est correctement calibré.

L'association entre Ppred et Pref est mesuréeepanefficient de corrélation (r).
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La précision de la correction réalisée est mespagda moyenne (erreur moyenne) et I'écart

type (écart type de I'estimation) des différencaseePpred et Pref.

3.2.3 Reésultats

L’'analyse statistique met en évidence que les oddgwession obtenues a partir d'un systéme
CCE puis soumises a notre méthode de correctionpsoohes de celles enregistrées par un
systeme CCI. L'erreur moyenne, I'écart type detifeation et le coefficient de corrélation
entre Ppred et Pref sont respectivement —1,16 mmigmmHg et 0,99. La figure 3.4.
montre clairement que l'identification dg, et del par le fast-flush test et I'utilisation de
I'équation de transfert que nous avons élaboréduiba une correction de Pc telle que le
retard de phase et la surestimation de la pressistolique disparaissent. Ainsi Ppred peut

presque se superposer a Pref.

3.2.4 Discussion

Deux techniques s'offrent a la pratique cliniquairpa mesure sanglante de la pression
artérielle: les cathéters reliés a un capteur pgteu CCE et ceux portant un capteur a leur
extrémité et appelés CCI. Le choix entre ces degkrtiques est gouverné par l'objectif

recherché et par le colt élevé des cathéters CCI.

S'il s'agit de mesurer la pression artérielle magemafin de calculer, par exemple, les
résistances vasculaires selon la loi de Poiseuitiesysteme CCE suffit car la connaissance
précise des caractéristiques du systeme de mesupredsion et la fidélité avec laquelle
I'onde est reproduite sont de faible importance RGAER, 1981; KLEINMAN et al., 1992;

SHINOZAKI et al., 1980). Par contre, si la connaisse de valeurs transitoires précises des
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pressions systoliques et diastoliques est nécesdaisysteme CCE n'est pas utilisable. En
effet, de tels systémes, par essence oscillantestsuent parfois de 30% les valeurs de
pression systoliques de la pression sanguine lersgurs oscillations propres entrent en
résonance avec celles qui composent I'onde deigngSHINOZAKI et al., 1980; ROTHE &

KIM, 1980; FALSETTI et al., 1974).

Lorsque des modeles de windkessel ou des spedimggdance sont utilisés pour apprécier
les propriétés mécaniques du réseau vasculaireéarminent le niveau de la postcharge
ventriculaire, semblables surestimations constttuee premiere source d'erreur. La seconde
est le retard de phase induit par le systeme CCEosule de pression par rapport a I'onde de
débit. On sait que les phénoménes d’inertance ebdwliance vasculaire sont responsables
d’'un déphasage naturel entre I'onde de débit etdkode pression (BERGEL & MILNOR,
1965; GRANT & PARADOWSKI, 1987): il intervient dliurs dans l'analyse des propriétés
hémodynamiques étudiées. Il ne convient donc pamaigfier celui-ci en lui ajoutant le
retard de phase artificiellement induit par le éys de mesure. Faute d'étre corrigés, les
signaux de pression obtenus par les systemes CCgemeent donc suffire aux études
hémodynamiques précises. Nous avons mis au paéntelie méthode de correction basée sur

la détermination de la fréquence naturelle et deffament d’amortissement du systeme CCE.

Il suffit de soumettre le systeme CCE a une vammtle pression rectangulaire et d'analyser
l'onde sinusoidale progressivement amortie rédeltan sein de ce systeme (GLANTZ &
TYBERG, 1979; KLEINMAN et al., 1992). On en dédaisément la fréequence naturetbg

et le coefficient d'amortissemeficaractéristiques du systeme étudié. Ces paranpeeent
aussi étre mesurés par la méthode utilisant lans@pdréquentielle. Par cette méthode, le
systeme CCE est soumis a diverses ondes de pressimoidales de fréquences croissantes
mais d'amplitudes constantes (GARDNER, 1981). Ladswrs dew, et { sont déduites de

'amplitude et de la fréquence de I'onde enregestpar le systeme CCE quand le systeme
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entre en résonance (GARDNER, 1981). Le maximunmadeplitude observée correspond a la
fréquence de résonance. Cette méthode est pr@f@réertains investigateurs qui considerent
gue la premiere méthode basée sur l'applicationedieule variation de pression ne peut
fournir une valeur dey, et qui soit représentative de I'ensemble du systetren particulier

du cathéter lui-méme (GARDNER, 1981). Cette opiniohcontestée par Kleinman et al.

(KLEINMAN et al., 1992) qui au contraire ont démantque la premiére méthode tient

effectivement compte de la réponse dynamique ddti¢'eté du systeme de mesure de
pression et que les valeurs dg et { sont constantes tout le long de celui-ci jusqu'a

'extrémité distale du cathéter.

C'est pourquoi nous l'avons préférée a la méthoetpuéntielle d'autant que cette derniére
nécessite un générateur de pression colteux diequiest seulement applicable qu'in vitro.
Or nous considérons critiquable d'utiliser les pagtres obtenus in vitro pour caractériser le
fonctionnement du systeme lorsqu'il est utilis&iwo. Plusieurs auteurs prétendent en effet
gue les caractéristiques dynamiques de ces systéengsnt pas superposables in vitro et in
vivo et peuvent conduire a certaines discordandéBKINS et al., 1989; KLEINMAN et al.,
1992). Notamment soumise a la température corgoetla la pression transmurale, la partie
du cathéter se trouvant en intravasculaire ne ptéggus exactement les mémes propriétés
élastigues que la partie extériorisée. Ces modiifica sont susceptibles de modifier

significativement la réponse de I'ensemble du syste

L'originalité de cette étude réside dans I'établisnt d'une équation de transfert qui, a partir
des paramétres dynamiques de la réponse du sys#iBmd#& a une simple variation de
pression rectangulaire, peut corriger le signgbmssion enregistré par le CCE pour le rendre
semblable a celui mesuré in situ. Aucune méthoow®lsi n'était jusqu'ici disponible pour

convertir le signal déformé par le systeme CCEresignal de qualité comparable a celui que

fournit le systéme CCI.
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Nos résultats confirment que le signal CCE engendee erreur par exces de la mesure de
pression systolique et s'accompagne d'un retargphdse. Soumise a notre méthode de
correction, l'onde de pression enregistrée par CE$f, débarrassée de toute distorsion

significative, la surestimation de la pression gygtie et le retard de phase disparaissent.

En conclusion, cette partie de notre travail prepase méthode originale qui permet de
supprimer la distorsion des ondes de pression itmég par les CCE en appliquant une
éguation de transfert qui utilise les paramétredadeéponse dynamique du systéme CCE

soumis a une simple variation de pression rectairgul

Cette méthode offre donc la possibilité de faire daudes hémodynamiques précises sans
recourir aux colteux systemes CCI. Toutefois, remens préféré utiliser ces derniers dans
les études suivantes parce que le caractere novdgeces derniéres n'autorise aucune des

critigues auxquelles s'exposent les méthodes niegvel
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CHAPITRE 4 : IDENTIFICATION DESPARAMETRES
DES MODELES DE WINDK ESSEL

4.1 Introduction

L’évaluation des seules résistances vasculaireagndires moyennes calculées au moyen de
la loi de Poiseuille, utilisée en pratique médicaarante, ne peut convenir aux études qui ont
pour objectif I'analyse précise des propriétés méces de la circulation pulmonaire. Des
parametres circulatoires s'adressant a chacunesdpropriétés, doivent étre simultanément
interrogés pour offrir les éléments nécessairesea analyse détaillée de I'hnémodynamique
pulmonaire dans chacune des conditions étudiéassi,Abutre la résistance découlant du
calibre et de la longueur des vaisseaux faut-it ssmpte de la pulsatilité du débit cardiaque
et de l'inertie de la masse de sang éjectée a ehagsation, de la résistance découlant de la
viscosité du sang, de la résistance offerte paplEnomenes de réflexions des ondes de
pression sur les vaisseaux distaux, et de I'éigstites parois vasculaires sollicitée a chaque
€jection sanguine (BERGEL & MILNOR, 1965). Deux ¢gpde méthodes s'offrent pour
l'identification de ces difféerents parametres: niettent en oceuvre soit I'analyse dans le
domaine fréquentiel soit I'analyse dans le domé&ineporel (BERGEL & MILNOR, 1965;
GRANT & PARADOWSKI, 1987; POCHET et al.,, 1996; POEH et al.,, 1992,
STERGIOPOULOS et al., 1995; SHIM et al., 1994; LASKet al., 1990). Nous avons vu au
chapitre 1 que d'importantes difficultés techniggepposent a I'utilisation de I'analyse dans
le domaine fréquentiel et que pour cette raison,pbysiologie et physiopathologie des

modeles d'analyse dans le domaine temporel soiérendiellement utilisés.

Ces modeles sont inspirés de réseaux électrigogses, ou I'onde de pression est assimilée

a la différence de potentiel et I'onde débit atémsité du courant. Le premier et le plus
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simple de ces modéles, composé d'une résistandeiret capacitance placées en paralléle,
fut décrit en 1899 par Franclkigure 4.1). Il recut le nom de modele de windkessel par
analogie avec les premiéres lances d'incendie gllaide d'une pompe aspirante foulante
mettait I'eau sous pression dans une capacitéeraydnt de la laisser s'échapper a travers un
tuyau de faible section (FRANK, 1899). La capadatamendait compte des propriétés de
compliance vasculaire tandis que la résistancdriglae mesurait la résistance totale opposée
au débit sanguin. Une deuxieme résistance, dénomésitance caractéristique, fut ajoutée a
'entrée du circuit par Westerhof en 1969 créamisiaie modéle de windkessel a trois
éléments (WK3) (WESTERHOF et al., 1969). Plus réoemt d’autres modeles caractérisés
par plus de trois éléments assemblés de diverseaddurent encore proposés (GRANT &
PARADOWSKI, 1987; POCHET et al., 1996; TOY et 4985). Au plan mathématique, en
effet, plus le nombre d’éléments s'accroit dansolaposition du modele, plus I'analyse des
propriétés de réseau vasculaire étudié est préGRANT & PARADOWSKI, 1987; SHIM

et al., 1994). Cependant, le modéle doit avant t&pbdndre aux objectifs recherchés de telle
sorte que chaque élément supplémentaire doit ermmrespondre a une autre propriété
physiologique que l'on souhaite étudier: un bon mmmis s'impose entre simplicité et

précision du modéle.

Pour cette raison, le modele de windkessel a gé#traents parait approprié a I'étude de la
circulation pulmonaire (GRANT & PARADOWSKI, 1987)l comporte une inductance
placée en série a I'entrée du modele de windkessebis élémentsFigure 4.1). Cette
inductance refléte 'inertie de la masse sangujaetée a chaque systole et permet de rendre
compte du déphasage positif qui existe, a certdnégsiences, entre I'onde de débit et I'onde
de pression. Rappelons que le déphasage est dif pmsque c'est I'onde de pression qui

précede celle du débit (BERGEL & MILNOR, 1965).
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L'étude ci-dessous se propose de développer unbod®étoriginale d’identification des
modéles de windkessel permettant le calcul siméltdatous ses parametres constitutifs, en
l'occurrence, pour le modele choisi, de la compkande l'inertance, de la résistance
périphérique et de la résistance caractéristicpie|'snsemble des éléments représentatifs des
propriétés de la circulation pulmonaire qui foobjet de I'analyse. Cette méthode, basée sur
l'utilisation d'une équation différentielle du sedadegré qui exprime la relation existant entre
le débit et la pression, est plus aisée et plusleague celles qui ont été proposées jusqu'ici.
Nous avons testé sa validité en comparant les rsatpuelle fournit a celles obtenues par des
méthodes bien éprouvées. Ainsi, avons-nous égatemesnuré la résistance totale par la
relation de Poiseuille, la compliance par la mééhao@ la décroissance diastolique, et la
résistance caractéristiqgue par I'analyse du spetingpédance (STERGIOPOULOS et al.,
1995; LASKEY et al., 1990). Ces tests de validitéent réalisés en conditions basales et
apres la perfusion d'endotoxine qui est connue pliérer de fagcon importante les propriétés
de la circulation pulmonaire (FANG et al., 19960RIO et al., 1986; OLSON et al., 1992;

D'ORIO et al., 1987; D'ORIO et al., 1998).

4.2 Méthodes

4.2.1 Protocole expérimental

Cing porcs purs piétrains, des deux sexes, peatat 20 a 25 kg furent appareillés selon une

procédure que nous avons décrite dans les métigédésales (chapitre 2).

Apres stabilisation hémodynamique, trois sériesngsures hémodynamiques sont réalisées
en conditions basales (T0) a l'aide du logiciel @&fdDataQ instruments Ing Akron, OH,

USA). Elles comprennent la détermination de la gices artérielle pulmonaire (PAP), du
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débit sanguin pulmonaire (Q), de la pression alaim gauche (POG), de la pression

artérielle systémique (PA), et de la frequenceiagree (FC).

Ensuite, 0,5mg/kg d’endotoxine (lipopolysaccharfdem E.Coli serotype 0127:B&igma
chemical and CoSt Louis, MO, USA) est administrée sous formeedusion en 30 minutes
afin de reproduire les altérations hémodynamigeesbéables a celles observées au cours du
choc septique. Trois séries d’enregistrement deméks hémodynamiques sont a nouveau

effectuées 60 min apres le début de la perfusiendiitoxine (T60).

4.2.2 |dentification des parameétres

Nous exprimons la relation existant entre le débla pression dans les modéles standards au

moyen de I'équation différentielle linéaire du setdegré suivante (SHIM et al., 1994) :

dpP
+

o 4.1)

:bOP

d d?
HQ+aslra 3

% dt®

Afin d’éviter I'utilisation de dérivées du secondgté, qui accroit dangereusement le rapport

signal bruit, I'équation 4.1 est intégrée (POCHE#l g 1996):
t t
J,Q@dr =k [ PO + i (P - PO + k3 [Q() - QT + ka [0 - (0]

(4.2)

ou
Q = débit sanguin pulmonaire

P = pression artérielle pulmonaire de perfusion
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to= début du cycle cardiaque dont le repére est EdRdle I'électrocardiogramme.

La régression linéaire multiple estime les consmht de maniere a réduire au minimum la
somme des carrés des résidus c'est a dire la salamearrés des différences mesurées entre

les valeurs observées des deux membres de cetaaigu

RSS =
! ! d d 2
> ], QUi | PO e - POI- kalo® - QoI - ka [ 20 - S2 0
t
(4.3)
La linéarité de la régression garantit I'unicitd'dstimation des parametresik= 1,4).
Les parametresik k2, k3 and kg sont des fonctions de LJRC and R :
1 CR L+CR R LCR
k= = e =- 4.4
! Ri +R2 & R1 +R2 Ri1 +R2 K Ri1 +R2 (44)

Les valeurs de L, R, R2 et C sont ensuite obtenues en résolvant les @msad.4 qui

n‘admettent qu'une seule solution. L'unicité dditigation de R Ry, L et C est ainsi assurée.

La méthode est programmeée en Visual Badiiciosoft Corporation Santa Rosa, CA, USA).
Apres acquisition, les données de pression et di¢ siént analysées par le programme. Dans
ce travail ce sont les résultats du modele a quéments qui sont considéreés, toutefois le
programme identifie simultanément les données ddeteoca deux (WK2) et a trois €léments

(WK3). En effet, les paramétres du WKS3 sont obtempartir des relations 4.3. et 4.4. si L est
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considéré égal a zéro et ceux du WK2 sont obteausep mémes relation en considérant R

et L nuls.

4.2.3 Calcul des paramétres par les méthodes classiques

La compliance (Cd) est calculée en utilisant la honéé de la décroissance diastolique
(STERGIOPOULOS et al., 1995; LASKEY et al.,, 199@ette méthode est basée sur
I'hypothése gqu'une décroissance exponentielle simpelt étre ajustée sur n’importe quelle
portion de la décroissance diastolique de I'ondemssion. L'ajustement fournit alors une
constante de temps (R.C) qui est égale au produiladrésistance périphérique et de la
compliance. La compliance peut ainsi étre déduitéadvaleur de la résistance totale (RVP).
Celle-ci est obtenue a partir de la relation des@alle qui nécessite de mesurer la pression
artérielle pulmonaire moyenne et le débit cardiaguogen. L'hypothése de la décroissance
exponentielle simple est rencontrée dans les med#kE2 et WK3. Toutefois dans le modele
WK4, cette décroissance est généralisée et renmplged une double exponentielle.
Mentionnons enfin que dans le modéele WK3, la camistde temps est égale gRet qu'il est
donc nécessaire de connaitre [pour obtenir la valeur de la compliance. Admetire
constante de temps égale a RC ou R est la résestarade revient a adopter implicitement le

modeéle WK2.

Afin de calculer la résistance caractéristique (Rr) spectre d'impédance est obtenu en
divisant la transformation de Fourier du signabpdession par celle du débit. Rc est égal a la
moyenne du module d'impédance compris entre le idee et le dixieme harmonique

(SHIM et al., 1994). La résistance périphériqueaeule alors en soustrayant de la résistance

totale la résistance caractéristique.
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4.2.4 Méthodes statistiques

Les corrélations entre les valeurs fournies pawlavelle méthode et les méthodes classiques
sont appréciées a l'aide d’'une régression linéalrke biais systématique est estimé par la

moyenne des différences entre les deux méthodes.

La précision de [lidentification des parametres egtpréciée par le coefficient de

détermination multiple (B.

Les modifications des quatre parameétres du WK4i ajne de RVP, de Rc et de Cd sont

évaluées par une analyse de variance pour mesyréges.

4.3 Résultats

Dans le tableau 4.1, les valeurs hémodynamiquesobs par notre méthode sont comparées
a celles des méthodes classiques. On peut congtagdes valeurs contrbles sont les mémes
et que les effets de I'endotoxine sur les paramétediés sont identiques quelle que soit la
meéthode utilisée pour les mesurer. Les résistapaksonaires totales dérivées de la loi de
Poiseuille s'accroissent sous l'action de I'endotxle 0,26 + 0,07 a 0,73 + 0,02 mmHg.s/ml
(P < 0,05) et celles mesurées a l'aide de notréodét (R1+R2) passent de 0,27 £ 0,08 a 0,69
+ 0,3 mmHg.s/ml (P < 0,05) dans les mémes conditi®t et R1 comparables en condition
contrble ne sont pas significativement augmentégnétltes apres le début de I'infusion
d’endotoxine. Enfin, identiques avant I'endotoxi@eet Cd diminuent respectivement de 2 +
0,3 a0,85 = 0,3 m/mmHg (P < 0,05) et de 2 £+ 0,B&+* 0,4 ml/mmHg (P < 0,05) sous

I'action de celle-ci.

Comme lillustre la figure 4.2, les corrélationdrerR1 et Rc, C et Cd, R1+R2 et RVP sont

hautement significatives (P < 0.0001). Le biaig&ystique entre R1 et Rc vaut —0,01 + 0,01
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mmHg.s/ml, celui entre C et Cd -0,13 + 0,26 ml/mmelgentre R1+R2 et RVP -0,01 + 0,05

mmHg.s/ml

La valeur moyenne de’Rst mesurée a 99.75 + 0.2%.

4.4 Discussion

Plusieurs méthodes d’identification des paramettes modeéles de windkessel ont été
proposées (POCHET et al.,, 1992; SHIM et al., 1994)ne consistait a ajuster I'onde de
pression prédite par le modéle a partir de I'oreldé@bit mesurée, ou inversement, en utilisant
un algorithme de minimisation via la méthode desnares carrés (BURATTINI & GNUDI,
1982; SLIFE et al., 1990; TOOROP et al., 1987). ¢tdre méthode le débit (ou la pression)
était choisi comme signal d’entrée, le critere ubégment était la somme des carrés des
différences, point par point, entre les profils desles de pression (ou de debit) mesurée et
prédite par le modéle. Une autre méthode, quoimqspinee du méme principe que la
précédente, était basée sur la recherche d'ureajast entre les spectres d'impédance prédits
par le modéle et ceux mesurés expérimentalemeMZHATRICK & GRANT, 1990;
GRANT & PARADOWSKI, 1987). Il s'agissait pour cetteéthode d'ajuster le signal
théorique sur le signal mesuré en utilisant, lespfeequemment, un algorithme de

minimisation, tel I'algorithme de Powell.

D'autres méthodes encore, étaient basées sur laarsparee de tous les parametres, sauf la
compliance, considérée comme la moins accessibipiie¢tait obtenue en introduisant les
valeurs mesurées dans un modéle de windkessel.deamaéthodes, les valeurs de résistance
caractéristique sont obtenues soit par une an#lggeentielle (LASKEY et al., 1990), soit
par le rapport entre la pression et le débit aHasp précoce de I'éjection, période ou les

phénomenes de réflexion sont absents (SHIM €1294).
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Toutes ces méthodes sont complexes, fastidieusdsureprécision est dépendante de la

gualité du signal enregistré.

En raison de l'intérét clinique que cet acces@tmaissance des caracteres mécaniques de la
circulation pulmonaire devrait représenter, nousliens dans cette étude mettre au point une
méthode d'utilisation aisée et d'application rapaférant des mesures précises de résistance
périphérique, de résistance caractéristique, depkiante et d’inertance. Cette méthode est
basée sur la mise en relation de l'onde de pressi@t celle de débit au moyen d'une
éguation linéaire du second degré (SHIM et al. 419Buisque nous comparons un signal de
débit mesuré avec un signal de pression mesuthenanalyse dans le domaine fréquentiel ni
une comparaison entre un signal théorique et sex@érimental ne sont nécessaires. Ceci est
trés important car I'analyse dans le domaine frétieket/ou la reconstruction des signaux

sont des technigues numériquement lourdes.

Opérant exclusivement dans le domaine temporeale méthode explore I'entiereté de l'onde
sanguine autant dans la phase diastolique que ldgpisase systolique prenant en compte
toutes les interactions qui s'établissent entraliféérents parametres du modele, au contraire
d’autres méthodes qui confinent leur analyse aaldie diastolique ou systolique de cette
onde. Ainsi, la phase diastolique est classiquemnd@igée pour calculer la compliance, tandis
gue la portion initiale de la systole, en principerge de phénomeénes de réflexion, sert a
déterminer les valeurs de la résistance caradtgrest dans le domaine temporel

(STERGIOPOULOS et al., 1995; SHIM et al., 1994; WIA& BURRUS, 1976).

Bien gu’une analyse cycle par cycle puisse étrdisém par le logiciel que nous avons
contribué a développer, nous utilisons la moyermmalid ondes de pression et de débit, de
maniéere a réduire I'importance relative des artefamut en accroissant la représentativité des

signaux enregistrés, comme l'illustre la figure. 2l&és méthodes générales (SHIM et al.,
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1994). Autre avantage de notre méthode sur I'apdhggjuentielle, est de ne pas exiger que le

signal ait une valeur identique en début et enldéirtycle (SHIM et al., 1994).

Afin d’illustrer la pertinence de notre analyse,uscavons choisi de l'appliquer en méme
temps que des méthodes classiques a un modéledertotoxinique qui, a I'image du choc
septique, engendre des altérations significativess ptopriétés de la circulation pulmonaire
(FANG et al., 1996; D'ORIO et al., 1986; D'ORIOCakt 1993; D'ORIO et al., 1987; D'ORIO

et al., 1998). Les conclusions sont les mémes @uple soit la méthode utilisée: le choc
septigue diminue la compliance vasculaire pulmanair augmente la résistance vasculaire
pulmonaire périphérique tandis que la résistancactéristique ne varie pas significativement

(2 T60).

La résistance d'entrée i|Ret la résistance caractéristigue (Rc) correspandela méme
grandeur physigue mesurée par des procédés différea résistance caractéristique est
fournie par le rapport entre les variations de giogs oscillante de hautes fréquences et les
variations de débit ainsi générées (WESTERHOF.e18r?2). En effet, lorsque les variations
de flux se succedent a une fréqguence supérieurd Bzlles phénoménes de réflexions
parasites sont en général considérés comme nuks ldasysteme artériel et la résistance
d'entrée est accessible a la simple relation mmesdébit. Cependant, a haute fréquence,
'amplitude des signaux de pression et de débitedeit considérablement ce qui rend ces
signaux plus facilement altérables par des pagasitexpose davantage aux erreurs de mesure
(DUJARDIN et al.,, 1982). Pour réduire ces inconed@is, la résistance caractéristique,
encore appelée impédance caractéristique, est wbt@ar la moyenne des modules
d'impédance compris entre 2 et 20 Hz ou entre aidme et la dixieme harmonique (SHIM
et al., 1994). C'est cette derniere méthode qus awans choisie pour obtenir les valeurs de
Rc que nous avons comparées a celles deurnies par notre analyse. Les corrélations se

sont avérées satisfaisantes malgré quelques d@suwms. Nous considérons qu'il faut
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accorder plus de crédit a; Rju'a Rc car cette derniere dépend de la qualitésphetre

d'impédance, par conséquent de la qualité des wgde pression et de débit enregistrés qui
affecte bien moins notre méthode. C'est pourques, différences observées entre notre
méthode et la méthode fréquentielle sont les ptaades quand la qualité des signaux est la
moins bonne. Dans ce cas, le spectre d'impédarpéent des modules plus élevés dans les
fréquences utilisées pour calculer la résistancactéristique qui dés lors prend une erreur

par exces.

Les valeurs de résistance totalg{R,) obtenues par le WK4 se sont montrées parfaitement
comparables a celles qui sont issues d'une megeaedpar la relation de Poiseuille ce qui

prouve la validité de notre analyse sur ce poiate¥gent.

La compliance vasculaire reste le parametre le snaatessible. Il en résulte des différences
significatives selon les méthodes utilisées. Qyestrquoi la mesure de la compliance a fait
I'objet d'une mise au point récente par Stergiagoet al. (STERGIOPOULOS et al., 1995).
On peut y lire que la décroissance diastolique p&pbielle de la pression peut utilement étre
utilisée pour obtenir une bonne estimation de lmm@nce vasculaire pulmonaire totale a
partir de la constante de temps ainsi détermin@&R&IOPOULOS et al., 1995; LASKEY
et al., 1990). Ici les valeurs obtenues par noté¢hode sont systématiquement inférieures a
celles issues de la méthode de décroissance expileeque nous avons appliquée a titre
comparatif. Nous attribuons en partie cette disaocé au fait que la compliance varie avec le
niveau de pression sollicitant la distension desseau (STERGIOPOULOS et al., 1995;
CAPPELLO et al., 1995). La méthode de la décroimsaxponentielle qui s'adresse a la seule
phase diastolique du flux sanguin néglige la cbaotion systolique a I'expansion du diametre
vasculaire. En outre, il apparait que les valeotsrfies par la méthode de la décroissance
sont aussi trés dépendantes du segment de diagitd® pour ajuster la décroissance

exponentielle. C’est pourquoi nous estimons quevddsurs obtenues par notre méthode qui
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s'adresse a la totalité du cycle cardiaque soétimfres mais aussi plus représentatives que

celles dérivées du seul segment diastolique.

En résumé, les résultats obtenus montrent quedkesing de résistance caractéristique, de
résistance vasculaire totale et de compliance dengualité a tout le moins comparable
lorsqu’elles sont obtenues par notre méthode dtifiemtion globale que par des méthodes

d'identification séparées.

Le principal intérét de la méthode présentée datte partie de notre travail réside dans sa
facilité d'application: le calcul des divers param& hémodynamiques importants de la
circulation pulmonaire est réalisé a partir d'un@e enregistrement d'ondes de pression et de
débit a I'entrée du systeme étudié. De plus, cattthode permet d'identifier tout autant les
parametres des modeles a deux ou trois élémentsequedu WK4 dont nous avons seul

expose les résultats.

En conclusion, cette étude propose une méthodmalégd’identification des parameétres des
modéles de windkessel a 2,3 ou 4 éléments. Outrasdité et sa simplicité d’utilisation
autorisant le traitement d’'une grande quantité dendes, cette méthode offre la garantie
d'une analyse précise de I'évolution des propriéiémodynamiques de la circulation

pulmonaire dans les diverses conditions physiologgq

Cette méthode va permettre dans I'étude suivantuhparer les performances respectives

des deux modéles les plus fréquemment utilisés 3\&tKNVKA4.
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CHAPITRE 5 : EVALUATION DESMODELES DE
WINDKESSEL A TROISET QUATRE ELEMENTS

5.1 Introduction

La résistance vasculaire classiquement définidepaapport entre le gradient de pression et le
débit sanguin moyens est une approche trop syqtleetiles propriétés mécaniques de la
circulation pulmonaire. Un abord analytique de eadirculation doit prendre en compte la
pulsatilité du débit cardiaque, la résistance prdre a la viscosité du sang, la compliance
des vaisseaux et linertie de la masse sanguinetééjeainsi que des phénomenes
d'interférence résultant de la réflexion des ondespression sur la portion distale du lit
vasculaire (BERGEL & MILNOR, 1965). Il s'agit deggiomeénes complexes qui s'identifient
dans des grandeurs physiques mesurables telledsistances qui s'opposent a I'écoulement
du flux sanguin, les compliances qui rendent condigtdéa distensibilité des vaisseaux et les
inertances qui freinent I'accélération de la massguine éjectée. Dans le premier chapitre,
nous avons succinctement considéré les méthodepeayvient s'offrir a I'expérimentateur
pour mesurer ces grandeurs. L'étude développée ldattzapitre précédent nous a permis
d'apporter la démonstration que, disposant du pgeooéginal d'identification que nous avons
mis au point, c'est la méthode mettant en ceuvrendegles de windkessel qui offre lI'acces le
plus aisé a ces grandeurs physiques (LAMBERMONal.et1997c; LAMBERMONT et al.,

1998c; LAMBERMONT et al., 1998e).

Le but de ce chapitre est maintenant de déternenerel des deux modeles de windkessel les
plus frequemment utilisés, fournit la meilleure Igea des propriétés de la circulation
pulmonaire. En d’autres termes, cette étude auua pbjectif de savoir si I'addition d’'une

inductance en série a I'entrée du WK3, lui-méme pose d'une résistance d'entrée placée
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devant I'assemblage en parallele d'une complianhdaiee résistance périphérique, améliore
de facon significative la description de I'hémodyigue. Cette étude comporte deux étapes:
une évaluation en conditions normales et une étratuau cours d'une hypertension artérielle
pulmonaire résultant de mécanismes divers, vasbatitn, obstacle a la circulation
veineuse, obstacle a la circulation capillairea@troissement du débit sanguin au sein de la

petite circulation (LAMBERMONT et al., 1998a).

5.2 Méthodes

5.2.1 Préparation des animaux

Les expériences sont conduites chez 11 porcs derpoe piétrain pesant entre 20 et 25 kg.
Leur prémédication est effectuée a 'aide de peartatal administré par voie intrapéritonéale
(30mg/kg). L'anesthésie est ensuite conduite eroceémst I'administration continue de
sufentanil (0.5ug/kg/h) a celle de pentobarbitamdgag/h). Afin de supprimer tout
mouvement spontané une administration de pancuroreégt également mise en ceuvre

(0.1mg/kg/h).

Les animaux sont ensuite appareillés selon les litésldécrites au chapitre 2.

5.2.2 Protocole expérimental

Afin d'évaluer l'aptitude des deux modéles de wasdlel & 3 et a 4 éléments dans l'analyse
des propriétés de la circulation pulmonaire unempgee étude est réalisée en conditions
normales. Elle est suivie d'une analyse des paramgnhpliqués dans I'hypertension artérielle

pulmonaire créée par diverses causes dont le ngggard'action est connu:
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Une hypertension artérielle pulmonaire par obstacla circulation veineuse est induite a
'aide d’'un ballon (8/22 Fogarty (aortic) occlusicatheterBaxter Healthcare Corporatign
Irvine, CA, USA) introduit au travers de l'auricugguche dans l'oreillette gauche ou il est

gonflé au moyen de 10ml de liquide physiologiqu©BKINS et al., 1980).

Un obstacle a la circulation capillaire est crégéyrae augmentation de la pression alvéolaire
soumise a une pression positive de 15 ¢i® ldn fin d’expiration (POULEUR et al., 1978;
LAMBERMONT et al., 1996a; LAMBERMONT et al.,, 19974 AMBERMONT et al.,

1996b; LAMBERMONT et al., 1996c; LAMBERMONT et all997d).

Le débit sanguin pulmonaire est accru par la pagseshunt en dacron entre l'aorte et la veine
cave inférieure nécessitant un abord par laparetoba@ débit au travers de ce shunt est réglé

par une pompe a galet de maniére a atteindre 2L(@GRANT & CANTY, 1989).

Une perfusion de 0,5 mg/kg d’endotoxine en 30 ripopolysaccharide from E.Coli serotype

0127 :B8,Sigma Chemical and C8t Louis, MO, USA) induit un tableau hémodynamique
comparable a celui observé au cours du choc sepgtjimotamment une nette hypertension
artérielle pulmonaire qui s'avere conseécutive a wasoconstriction artérielle et veineuse

(FANG et al., 1996; D'ORIO et al., 1986; PEARL kf £992).
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L’artere pulmonaire gauche est totalement collahémoyen d'un clamp chirurgical placé a 2
cm environ en aval de la bifurcation reproduis&mbolisation massive d'un tronc principal

(FITZPATRICK & GRANT, 1990; POULEUR et al., 1978).

Une perfusion d'histamine a la dose de 1 mg/kgksirmise en ceuvre jusqu'a l'obtention de
I'effet hypertenseur pulmonaire désiré, généralénsmtondaire a une vasoconstriction

veineuse pulmonaire (AUDI et al., 1991; LINEHANatt, 1982).

Chacune de ces modalités expérimentales est rafgarhez deux animaux a l'exception de
I'expérience POG qui est realisée une seule fgsed\la stabilisation hémodynamique, elles
comportent d'abord I'enregistrement des parameétigiés en conditions basales. Chacune
des valeurs ainsi obtenues est représentative aeditions basales. Ce sont la pression
artérielle pulmonaire (PAP), le débit sanguin puhaice (Q), la pression auriculaire gauche
(POG), la pression artérielle systémique (PA),regdience cardiaque (FC). Une deuxieme
série d’enregistrements est réalisée apres stimiishémodynamique des effets induits par

POG, PEEP, QP et OA, et observés 120 minutes &@gest a la fin de H.

L’acquisition des données est réalisée selon leguhare exposée dans les méthodes générales
(chapitre 2). L’'analyse des données et I'identifara des parameétres du modéle a trois et a
guatre éléments sont obtenues au moyen de la neethéectite dans le chapitre précédent
(chapitre 4) (LAMBERMONT et al., 1997c; LAMBERMONTet al., 1998c;

LAMBERMONT et al., 1998e).

Précisons cependant que, pour WK3, nous avons ig&ss$mreésistance caractéristique g R

alors que pour WK4, la résistance caractéristiqRe) st calculée a partir de la formule
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suivante qui correspond a celle utilisée pour dafcla résistance caractéristique d'un tel

circuit (WESTERHOF et al., 1979) :

Rc = R + (L/R:C) (5.1)

Les résistances totales (Rt) sont assimiléestdRRselon:

Rt=R + R, (5.2)

5.2.3 Statistiques

Les résultats obtenus par lidentification de chadas parametres par WK3 et WK4 sont
soumis a une analyse de variance a trois facteassparametres concernés sopti®, C, Rt

et R et les trois facteurs explicatifs sont deux factale groupement (type d’expérience, et

condition basale ou expérimentale) et un facteundsures répétées (WK3, WK4).

L'influence spécifigue du modéle choisi (WK3 ou WKeur la variation de chacun des
parametres R R, et C durant chacune des conditions expérimenédletiées est appréciée
au moyen d'une analyse de variance a deux facteargariable dépendante est la différence
entre chaque parametre avant et apres I'applicatola condition expérimentale. Le facteur
de groupe est le type d'expérience et le facteumdsures répétées est le modele choisi

(WK3, WK4).

5.3 Reésultats

L'accroissement de PAP réalisé n'est pas identidaes chacune des circonstances
expérimentales étudiées. Il varie de 25% a 1009 galeur mesurée en conditions contréles
et dépend de la nature méme du mécanisme en dhaseest de méme du débit cardiaque

moyen qui s'abaisse généralement mais d'une vaglguvarie entre 10 et 50% selon le
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mécanisme d'hypertension artérielle pulmonairasatilDans le cas du shunt artério-veineux,
il s'accroit mais pas nécessairement d'une maggake au débit du shunt puisque celui-ci

entre en compétition avec le débit de sang veimewanant au coeur droit.

En réalité, le niveau des effets produits par lesrd mécanismes utilisés importe peu puisque
I'objectif de ce travail n'est pas de les mesuraisrhien de comparer la qualité des analyses
gue les modeles WK3 et WK4 font de la réactiondifiérents composants mécaniques de la

circulation pulmonaire aux diverses perturbatiomsesien ceuvre dans cette étude.

La figure 5.1. illustre la relation entre les vakedes paramétres communs aux deux modeles,
obtenues au moyen du WK3 en abscisse et du WK4danoée. On constate que les deux
analyses ne sont pas identiques. Ainsi la valeurdabtenue par le WK3 est en condition
contréle comme dans les différentes conditions APIplus grande que celle que fournit le

WK4 (P < 0,05).

Cependant il n'existe pas de différence signifieaéintre les estimations de Rc obtenues, soit
par le R de WK3, soit par I'équation 5.1. dont les élémesatist fournis par le WK4 (P =
0,22). Les valeurs de C calculées a partir du W8 statistiquement plus élevées que celles
obtenues avec le WK4 (P = 0,008) tandis que lesuvalde R2 du WK3 sont statistiguement
plus basses que celles du WK4 (P = 0,02). Les kalde résistances totales obtenues avec

I'un ou I'autre modele sont par contre similair®s<0,11) Figure 5.1).

Dans tous les cas les modifications relatives geCRet R observés durant I'ensemble des
conditions expérimentales sont indépendantes duélmodtilisé. Les probabilités de

dépassement (P) sont d'ailleurs respectivemenO®e 0,2 et 0,05 pouriRR; et C.

L'inductance L a une valeur absolue faible dante®les conditions considérées. Cette valeur
tend a diminuer en présence d'une HTAP quelle goérla cause sauf lorsqu'il s'agit de la

ligature de l'artére pulmonaire gauche ou, au edmtrcette valeur augmente.
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Les valeurs de Rdu WK4 et du WK3 sont respectivement de 0,99%t (P = 0,0005).

5.4 Discussion

Six procédeés différents d'accroissement de la PR mis en ceuvre dans cette étude. Le
but poursuivi n'était pas d'étudier les effets héynamiques directement observables tels
l'accroissement de PAP, la modification de débideuréquence cardiaque liés a chacun de
ces procédeés mais bien d'analyser les changenmtarentaux qu'ils ont opérés au niveau

des propriétés meécaniques intimes du réseau vascpldmonaire.

Avec la méthode d'identification que nous avonsenaig point, deux modeéles de windkessel
nous semblent appropriés a la validation de cetédyse. Ce sont WK3 et WK4 que nous
avons utilisés simultanément et que nous souhaddfésencier dans leur aptitude a fournir

I'analyse la plus pertinente.

Au plan méthodologique, il apparait que I'additthnn élément a un modele donné améliore
toujours la performance du modéle (GRANT & PARADOKYS1987). Des lors, il faut
logiqguement s'attendre a ce que l'analyse du WHKd4dame plus grande précision que celle
de WK3. C'est ce qu'indiguent les résultats siqtiss que nous avons appliqués a la
comparaison des deux modeéles puisque le coeffidiertétermination multiple Rlu WK4

est systématiqguement supérieur a celui du WK3,warmpntre que I'équation du WK4 est

mieux vérifiee par les signaux de pression et dt @@registrés que celle du WK3.

Toutefois, il est nécessaire que I'élément aineutdj ait une correspondance physique
applicable a la circulation étudiée. C'est le cas lthductance que WK4 prend en
considération en plus des autres parametres en gonavec WK3. En effet, l'inductance
rend compte de l'inertie du volume sanguin queel&nicule droit doit mettre en mouvement

a chaque éjection systolique (GRANT & PARADOWSK®8Y). Proportionnelle a la masse
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de sang pulsée et a la viscosité de celui-ci,rtamee consomme une partie de I'énergie
contractile du ventricule droit qui, au cours dedlastole sera restituée sous la forme de
I'énergie cinétique nécessaire a l'écoulement ohg skans le réseau. Cette grandeur est
également responsable d'un réajustement de la plas®pare les ondes de pression et de
débit. En effet inductance et compliance sont desdgurs physiques opposées et c'est de
leur importance relative que dépend le signe dehkse existant entre I'onde de pression et
l'onde de débit. La phase est négative, c'esteagdie I'onde débit précéde I'onde de pression,
lorsque la grandeur de la compliance lI'emporte @lle de l'inductance (BERGEL &

MILNOR, 1965). Lorsque la phase est positive, d'eside de pression qui précéde celle de
débit traduisant que l'inductance prend le padasaompliance (GRANT & PARADOWSKI,

1987).

Ainsi le WK3 qui néglige l'inductance ne peut daiie a I'analyse des propriétés mécaniques
de la circulation pulmonaire lorsque les conditiéhsdiées rendent la phase nulle ou positive.
Déja mieux adapté que le WK3 a la résolution dubdion différentielle du second degré le
WK4 s'impose aussi au plan physiologique puisqualt rendre compte de toutes les

parametres mécaniques considérés dans toutesigisiaas étudiées.

Pour le reste, bien que significatives les difféemn sont cependant faibles entre les
identifications réalisées par les 2 modeles. Toigdes valeurs de;Rournies par WK4 sont

le plus souvent inférieures a celles obtenues p&3 Wt ces derniéres se rapprochent
davantage de Rc calculée a partir des valeurs ifsipar le WK4. La résistancg Bu WK4
semble étre plus représentative des propriétéstives des gros vaisseaux situés a l'entrée du
circuit que ne I'est Rc qui représente la résigtaacactéristique. Celle-ci mesure la résistance
du réseau artériel pulmonaire en labsence de ph&mes de réflexion assimilant
artificiellement le réseau artériel pulmonaire atube uniforme au sein duquel I'écoulement

sanguin pulsatile s'effectue en I'absence de taftexion d'ondes a partir de la périphérie
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(WESTERHOF et al., 1972). Elle dépend des dimemssieindes propriétés élastiques du
vaisseau considéré (BERGEL & MILNOR, 1965). Il falanc en conclure que R1 de WK4
est plus représentatif de la résistance des griesesx situés a l'entrée du lit vasculaire

pulmonaire que ne l'est le Be WK3.

Puisque la valeur de Rt, somme dedRde R, est bien entendu identique a partir des deux
modéles, R de WK4 doit étre supérieur a,Rle WK3. Il s'agit donc d'une meilleure
répartition des résistances a I'écoulement sangiilisée par le WK4 qui attribue moins

d'importance a Rque ne le fait WK3, au profit de la résistancapd@rique.

La compliance C, qui exprime la distensiblité dgeau pulmonaire soumis a I'éjection
sanguine itérative est le parameétre le moins aittespuisqu'il n'existe pas de procédé
permettant de mesurer directement les variationgotiane sanguin. C'est pourquoi entre les
différentes méthodes de mesure de compliance pteppsges écarts de valeur attribuée a ce
parametre peuvent atteindre 25% (STERGIOPOULOS. e1295). Avec notre méthode la
valeur de C obtenue par WK3 est en moyenne 5% isupéra celle que fournit WK4. Cette
différence, quoique faible, correspond néanmoinm@ meilleure attribution par WK4 de
l'influence relative de chacune des propriétés moas du réseau vasculaire pulmonaire. En
effet, si on se rappelle que C et L sont opposées dette conception, si WK4 prend L en

considération, il ne peut attribuer a C autantalewr que ne le fait WK3.

En conclusion, lI'ensemble des raisons qui vienmgétre évoquées nous a déterminé a
considérer que le modele WK4 est mieux adapté qu&3 \& l'analyse des propriétés
mécaniques de la circulation pulmonaire en conditimormales et dans les différentes

e

situations de perturbations circulatoires qui déatéudiées dans ce travalil.

Nous avons donc fait le choix de ce modeéle potud& suivante tout en nous réservant la

possibilité de recourir a la comparaison avec le3/Kisque notre méthode d'identification
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peut, sans aucune prise de données supplémentaaeser de l'un a l'autre de ces deux

modéles.
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CHAPITRE 6 : EFFETS DU CHOC ENDOTOXINIQUE
SUR LA MECANIQUE CIRCULATOIRE
PULMONAIRE

6.1 Introduction

L’hypertension artérielle pulmonaire consécutive I'administration d’endotoxine est

habituellement attribuée a une vasoconstrictionst&k@& savoir cependant a quel secteur
vasculaire s’applique ce phénomeéne. S'agit-il daseroissement isolé de la résistance
artérielle ou bien la résistance veineuse estéglldement impliquée? (D'ORIO et al., 1986;
PEARL et al., 1992). Enfin, que devient la comptewasculaire pulmonaire ? Se modifie-t-
elle parallelement a la résistance vasculaire poéime au cours des processus de

vasoconstriction provoqués par le choc endotoxmiqu

Semblable analyse, outre son intérét théorique, oar pbut doffrir une meilleure
compréhension des mécanismes physiopathologiquesuse et, par conséquent, d’ouvrir de
nouvelles voies thérapeutiques. En effet, une bappeoche thérapeutique de I'hypertension
artérielle pulmonaire, nécessite aujourd’hui dérdjser les agents intervenant sur le territoire
artériel de ceux qui ont un autre site d’actionedNO et certaines prostaglandines. Dans son
travail intitulé « Contribution a I'étude expérimale de 'hémodynamique pulmonaire au
cours de la phase précoce du choc septique », YiddOgrandement contribué a percer la
complexité des mécanismes en cause dans le chioguee(D'ORIO, 1993). Il a d’abord créé
un modele animal de ce choc au moyen de la perfusiotinue de faibles doses d’endotoxine
(D'ORIO et al., 1987). Puis, pour I'analyse dedyrbations ainsi reproduites au niveau de la

circulation pulmonaire, négligeant de se référda dimple notion de résistance vasculaire
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moyenne utilisée jusque la dans ce but (D'ORIA.etl886; OLSON et al., 1992) V.D'Orio

s’est attaché a construire des relations presstbit-dnesurées a l'entrée des circuits
pulmonaires (D'ORIO et al.,, 1993). De telles camgtons, outre l'appréciation des

résistances globales qui s’opposent au flux sanguiimonaire offrent I'intérét de mesurer le

niveau actuel du resistor de Starling. Quoique tituasmt une réelle avancée dans I'étude de
la mécanique circulatoire pulmonaire, cette métha@sente deux inconvénients majeurs: le
premier est la difficulté de sa mise en ceuvre &ablissement de semblables relations
pression-débit exige, dans chaque condition étudigeeproduire les mesures pour plusieurs
niveaux différents de débit sans pour cela modiiggression auriculaire gauche (DUCAS et
al., 1988); le deuxieme est que, fournissant upeéamtion de la résistance globale offerte au

flux sanguin, cette méthode ne peut distinguer adle-ci les parts respectives prises par la

résistance et la compliance vasculaire pulmonaire.

Nous avons choisi I'exemple du choc endotoxinigdent les effets sur la circulation
pulmonaire semblent finalement résulter de plusieites d’action simultanés pour illustrer

l'intérét offert par I'analyse au moyen du modetéewdndkessel a 4 éléments.

6.2 Méthodes

6.2.1 Préparation chirurgicale

Cette étude est réalisée sur 12 porcs de pureréirain des deux sexes pesant entre 16 et 28
kg. Les animaux furent préparés selon les modafitésues dans les méthodes générales

(chapitre 2).
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6.2.2 Protocole expérimental

Aprés une période de stabilisation de 30 minutes poocéde durant 30 minutes a
I'enregistrement des parameétres hémodynamiques ade buivants: pression artérielle
pulmonaire (PAP), débit sanguin pulmonaire (Q)spi@n auriculaire gauche (POG), pression
artérielle systémique (PA), et fréquence cardia@i®). Ensuite a partir de TO, les animaux
sont divisés en deux groupes égaux. Un groupe ggrandotoxine) est soumis a une
perfusion de 0,5 mg/kg d'endotoxine (Lipopolysacidea E.Coli serotype 0127 :B&igma
Chemical and CpSt Louis, MO, USA) administrée en 30 minutes.utra groupe (groupe
contrdle) sert de référence, soumis au méme prigtam mesures il recoit en perfusion un
volume de liquide physiologique équivalent au vodumeécessaire a l'administration de

I'endotoxine dans le premier groupe.

Ainsi dans les deux groupes, les différents parssédont a nouveau enregistrés de facon
séquentielle toutes les 30 minutes soit a T30, TN, T120, et T150. La collecte et
'analyse des données s'effectuent selon les ménétsodes que celles décrites dans les

méthodes générales et le chapitre 3 (LAMBERMON@l et1998c).

6.3 Reésultats

L’évolution des variables hémodynamiques habitsedigartir des conditions basales dans le
groupe endotoxine et le groupe contrble est il@espar la figure 6.1. On peut y voir que sous
l'action de I'endotoxine la PAP s'accroit de mankiphasique en réponse a I'administration
d’endotoxine. Elle atteint un premier maximum ageegerfusion d'endotoxine, puis s'abaisse

lentement jusqu'a T90. A T120 elle amorce une nikerascension qui culmine a T150. Cette
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évolution de la PAP est a rapprocher de celle dB\® dont le profil de TO a T150 est

semblable.

Tandis que le débit sanguin s'abaisse dés la fitadeerfusion, la pression artérielle ne
diminue qu'a partir de T60 pour se stabiliser comiemehute de Q entre T90 et T120.
L'évolution de ces deux paramétres sera a nouvéawpbur s'abaisser parallelement entre

T120 et T150.

La fréquence cardiaque augmente progressivemeO8et 13 a 153 + 13 battements par
minute entre T30 et T150 (P <0,05). Par contre RGGnesurée tout au long de I'expérience

a une valeur de 6 mmHg.

Remarquons qu'aucune variation significative de pasametres n'est observée chez les

animaux contréles pendant une durée d'observagjale & celle des animaux traités.

L'évolution sous l'action de l'endotoxine des u#dga mécaniques de la circulation
pulmonaire qu'analyse le WK4 est reprise danglardi 6.2. La résistance artérielle distale R2
et la résistance proximale R1 de la circulationnmraire évoluent de facon propre
quantitativement et qualitativement. R2 augmerdaicativement des la fin de la perfusion
d'endotoxine et se stabilise ensuite a ce nivesgupl T150. R1 augmente aussi dés la fin de
la perfusion de I'endotoxine mais plus faiblemearg &2 et ensuite revient a sa valeur basale,
pour augmenter a nouveau plus faiblement entre &i90120. C diminue immédiatement
apres l'infusion d’endotoxine, reste au méme niveatne T60 et T120, pour décroitre encore
de facon significative a la fin de I'expérienceinductance est faible en valeur absolue et se

modifie de maniere peu significative tout au lorg'dxpérience.

Aucune variation des parameétres hémodynamiqueséoamues circulatoires observés chez
les animaux du groupe contrdle pendant une dueggiglie a celle de I'étude ne s'est avérée

significative.
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6.4 Discussion

La perfusion continue de faible dose d’endotoxihezcl'animal s’avere le modele le plus
approché du choc septiqgue chez 'hnomme. En eféetlernier résulte trés certainement d’'une
libération continue ou répétée dans le sang, deepeajuantités d’endotoxine plutét que d’un
bolus massif que les premiéres études experimsnbaleutilisé comme modele de ce choc
(D'ORIO et al., 1987). L'absence d’état hyperdyrgumi c’est-a-dire de phase au cours de
laquelle le débit sanguin s’accroit, s’explique slantre étude par le stockage périphérique de
sang que nous n‘avons pas compensé par une chalgaique comme V. D’'Orio et al.
'ont tres bien démontré (D'ORIO et al., 1989). &éimique, un état hyperdynamique est le
plus souvent observé au début du choc septiquegymiides impératifs thérapeutiques
imposent d’emblée le recours au remplissage vaseuldaccroissement biphasique de PAP
ainsi que la chute en deux temps du débit sanguis action de I'endotoxine sont similaires
dans notre étude et dans les observations rappqéeed’autres auteurs (FANG et al., 1996;
OLSON et al., 1992; WEITZBERG et al., 1993; DAHMatt, 1994). Cette double évolution
est clairement distincte de celle observée cheam@maux contrbles et met nos résultats a

I'abri de toute interférence résultant d’'une dé@tion de nos préparations expérimentales.

Si I'on considére la seule loi de Poiseuille, todiminution du débit sanguin accompagnée
d’'un accroissement de pression artérielle découlmed augmentation des résistances a
'écoulement du sang. En effet, dans notre étugmdotoxine induit un accroissement

progressif de RVP habituellement interprété par uasoconstriction, soit artérielle, soit

veineuse (D'ORIO et al., 1986). Mais, avec lesamstiles plus récentes, plusieurs autres
mécanismes peuvent encore rendre compte d’une ablalahute de débit en présence d’'une
élévation de PAP. Outre I'accroissement de la t&@st® des vaisseaux distaux provoqué par

une élévation de leur tonus, une altération detagtiance vasculaire du lit pulmonaire peut-
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étre invoquée aussi bien qu’'une augmentation désiatance caractéristique secondaire a une
réduction de calibre des artéres proximales ourengo’un accroissement du frein qui

s’oppose a I'accélération du flux systolique.

Ce sont ces mécanismes qu'’interroge notre méthagelgise utilisant le modéle windkessel

a 4 éléments.

Le premier intérét de notre étude par rapport E€ejui ont été réalisées jusqu’ici est qu'elle
renseigne sur I'évolution dans le temps du choo&nxihique car notre méthode d’analyse,
répétons-le, autorise de multiplier les mesures s$amoindre perturbation des conditions
expérimentales. On s’apercoit ainsi que durantlE® minutes d’observation, la réponse a
'endotoxine s’effectue en deux phases séparéeauparcourte période de rémission. Le
deuxieme intérét est de permettre l'analyse deoliéion des parametres mécaniques
circulatoires parallele a celle des paramétres dgmamiques mesurés. Ainsi peut-on

constater que les deux augmentations successiwesédistances vasculaires pulmonaires
totales justifient les deux poussées d’hypertensipmimonaire mettant en cause

simultanément un accroissement des résistancesmaiexR1 et distale R2 mais aussi une
chute de la compliance vasculaire pulmonaire. lr@issement de la résistance périphérique
est en valeur relative et en valeur absolue beguplus influente que la résistance proximale.
Outre les phénoménes vasomoteurs artériolairdgyditon de R2 englobe le relévement du
resistor de Starling que V. D’Orio avait observé@giaon étude (D'ORIO et al., 1993). Le role
de la perte de compliance vasculaire dans I'hypsita@ artérielle pulmonaire observée est
tout aussi important puisque sa valeur, a la finl'aleservation, est réduite au quart de la
valeur de départ. Il peut évidemment s’agir authnh perte apparente de compliance, liée a
une distension vasculaire, que d'un effet direct’éedotoxine sur les propriétés élastiques
des parois vasculaires. Pour en débattre, desvaltieers complémentaires qui sortent de

'objet de notre étude doivent étre réalisées. @ugl’'en soit la nature, on peut aisément



59

admettre que semblable perte d’élasticité des gmisseaux pulmonaires constitue un
obstacle a I'éjection systolique (FOURIE et al.92p Entre les deux phases d'hypertension
artérielle pulmonaire, la tendance a la rémissioriepessentiellement sur R1 et sur R2 dont
'accroissement se réduit. Ainsi, lors de la seeonghase d’hypertension artérielle
pulmonaire, I'effet sur les deux résistances sduitgpar une récupération de leur élévation
premiére tandis que l'effet sur [I'élasticité desroa vasculaires se traduit par un
approfondissement de la perte de compliance obderséde la premiere phase. Certes, il
n’entre pas dans nos objectifs de faire une étpgeofondie du choc endotoxinique mais bien
de prendre celui-ci comme exemple destiné a ikustapport de notre méthode d’analyse a

la connaissance des mécanismes physiopathologquesuse.

Remarquons toutefois que I'évolution en deux phasesnous décrivons est en accord avec
'hypothése qui propose que le Thromboxane A2 sdiajent actif au début du choc
endotoxinique tandis que plus tard interviendrageg mécanismes inflammatoires associés a
une déplétion locale de fourniture de monoxyde atez(WEITZBERG et al., 1993;
BERGER et al., 1993; MYERS et al., 1992). On saiThromboxane A2 étre un puissant
vasoconstricteur de courte durée d’action tandes lgs processus inflammatoires seraient
responsables d’'une altération de structure vaseuf@riphérique et que le défaut de NO

supprime un processus protecteur vasodilatateat.loc

Remarquons encore que la chute du débit sangush pes liée aux perturbations circulatoires
pulmonaires. Elle trouve son origine comme V. D&OFa trés justement démontré dans un
accroissement de la compliance veineuse systémjugjue pour effet de séquestrer une partie
non négligeable du volume sanguin en circulatioanaVinitiation du choc endotoxinique

(D'ORIO et al., 1989).

Mais notre analyse présente encore un autre int& @i du choix des mesures thérapeutiques

que, par extension, on pourrait proposer dans te deptique. Tant que I'hypertension
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artérielle pulmonaire est en majeure partie duenaaacroissement de R1 et de R2,
'administration des vasodilatateurs présente undimwix thérapeutique (WEITZBERG et al.,
1991; OFFNER et al., 1995; WEITZBERG et al., 1992HM et al., 1994; BERGER et al.,
1993; D'ORIO et al., 1987). Plus tard, I'effet facompliance étant dominant, il s’agit plutot
de réduire la réponse inflammatoire qui auraitimtties parois vasculaires. Certains travaux
ont montré que méme une légere diminution de laptiance vasculaire pulmonaire peut
avoir des effets tres délétéres sur la fonctiontni@naire droite: face a une compliance
vasculaire altérée, le ventricule droit change s@atut opérationnel, passant d'une pompe a
débit a une pompe a pression et cette adaptatiolaits@au détriment du volume éjecté
(FOURIE et al.,, 1992). C'est peut-étre ce que nobservons a la phase tardive de
I'endotoxémie, le ventricule droit forcé d’accreitencore le niveau de pression destinée a
vaincre la postcharge ne dispose plus de l'inaroginécessaire a I'éjection de son débit

systolique initial (D'ORIO et al., 1998).

En résumé, nous avons montré que la perfusion dterohe conduit a une évolution
biphasique de l'augmentation de la pression alt&rmiimonaire. Notre analyse révele que
les modifications précoces sont dues a une vastmdims et a une réduction de la
compliance vasculaire pulmonaire mais I'hypertemsiotérielle pulmonaire ainsi créée est
aussi partiellement tributaire de changements s&améu niveau de la résistance de la partie
proximale du réseau artériel pulmonaire. La secoptiase d’hypertension artérielle

pulmonaire résulte d'une nouvelle chute de compBarvasculaire pulmonaire sans

accroissement des propriétés résistives par rapgmnitiation des effets de I'endotoxine.

Cette étude démontre que la seule connaissanagésistances vasculaires pulmonaires selon
la loi de Poiseuille est impropre a dégager lesamiémes responsables des modifications
hémodynamiques complexes observées en réponseawmtiotoxinique que notre méthode

d’analyse peut, au contraire, individualiser avexcigion (LAMBERMONT et al., 1998d).
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CHAPITRE 7 : DISCUSSION GENERALE ET
CONCLUSIONS

Le systeme vasculaire ayant pour mission de digtritle sang dans le territoire qui lui est
dévolu, la seule connaissance du débit de sanfp qarcourt par unité de temps suffit pour
en apprécier le niveau d’'activité et 'adaptatienaglui-ci dans les différentes circonstances.
Pour en connaitre le codt total, il faut simultaeé@tmesurer la pression qui traduit le niveau
d’énergie consenti pour établir tel débit dans dige circonstances ou modifier celui-ci selon
les circonstances. Mais si la valeur du débit saffexprimer I'efficacité actuelle du systeme
vasculaire étudié, la mesure de la seule pressimrspondante ne peut satisfaire a I'analyse
mécanique de ce systeme. Car la pression que dedlapper le muscle cardiaque pour
obtenir le débit mesuré est destinée a vaincre uaugroupe de facteurs résistifs, agissant
simultanément ou successivement, pour s’oppospassage du sang depuis I'origine jusqu’a
I'extrémité du réseau vasculaire étudié. Ce sostfaeteurs qu'il faut identifier afin de leur
attribuer leur importance propre en conditions rede® et de suivre I'évolution de chacun a

I'occasion des circonstances les plus diverses.

Semblable identification passe nécessairement’ydishtion d’artifices techniques car elle
s’'adresse a des propriétés telles linertie, lesist@énces élastiques et les résistances
visqueuses, qui ne peuvent étre autrement isoléd®mmsemble. L’artifice que nous avons
choisi est le modéle de windkessel, dont la contiposivarie avec la complexité des
propriétés mécaniques visées par I'analyse. Nkl consiste a justifier ce choix, a établir
les conditions techniques nécessaires a la migewsme de cette méthode et enfin, a illustrer
son intérét lors de son application & des conditiparticulieres imposées a la circulation

pulmonaire.
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Mais l'utilisation de ces modeles impose un préataltla haute qualité des signaux de
pression et de débit dont I'évolution au cours 'datiereté du cycle cardiaque constitue la

base a partir de quoi I'analyse effectuée par ceéhode peut s’amorcer.

Nous avons considéré ce premier point sous sorciagmique. En effet, si le meilleur profil
de débit sanguin est tres aisément fourni par ubitrdétre électromagnétique, sans
correction, les courbes de pression obtenues & pag habituels capteurs externes (CCE)
sont impropres a servir a notre méthode d’analiseeffet, le systéeme de transmission qui
unit le site de la pression et ses capteurs esielge d’oscillations propres, a l'origine
d’'importantes erreurs par exces sur la mesure esjon systolique et par défaut sur celle de
la pression diastolique. Nous avons clairemenstiltices erreurs et elles ont fait I'objet d’une
discussion bien documentée par de nombreux aufe@iRDNER, 1981; SHINOZAKI et al.,
1980; ROTHE & KIM, 1980; RUNCIMAN et al., 1988). Esonséquence, il restait a utiliser
les sondes a capteurs internes (CCI) indemnes rdblaigles artefacts puisque enregistrant
I'onde de pression in situ. Mais, face a I'impodardu budget gu’'impose I'utilisation d’un tel
matériel, nous nous sommes attachés a recherchemprooédé de correction des
enregistrements par CCE. C’est ainsi qu'a partitadeéponse dynamique du systeme CCE
soumis a une simple variation de pression rectamglnous avons élaboré une équation de
transfert capable de rendre semblable a ceux ®uyrar les CCI, tout signal de pression
enregistré par un systeme CCE. Grace a cette n&thriginale, tout utilisateur a désormais
le choix entre un systéme CCI et un systeme CCE paaor cela sacrifier la précision des

mesures de pression qu'il doit réaliser.

Trois ordres d’arguments ont guidé notre choix Vetgisation des modeles windkessel pour

I'analyse des propriétés mécaniques de la cirangiulmonaire.

Le premier concerne la nature des paramétres goelierche a identifier et a mesurer. Tous

les parametres interrogés par les modeles windkeaskel'inertance de I'onde systolique, la
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compliance vasculaire et les résistances offertaslgs conduits artériels au flux sanguin,
trouvent, par définition, leur correspondance daaphénomenes physiologiques définis. Les
parameétres recherchés par I'analyse fréquentiellde spectre d'impédance, sont davantage

des grandeurs abstraites et leur correspondanssopgique moins claire.

Le second a trait au protocole expérimental domtsnaulions garantir le décours sans que
des manceuvres imposées par certaines techniqueseslae puissent interférer avec lui.
Ducas et al. ont notamment mis en garde contregdaations de pression auriculaire gauche
artificiellement imposées dans le décours d'uneésgpce pour obtenir les relations

pression—débit (DUCAS et al., 1988).

Enfin, le troisiéme argument vient de la certit@dguise au cours de travaux préliminaires
gue nous étions aptes a mettre au point une méttaqude et précise d’identification des
parameéetres des modeles windkessel. Longtemps, ablaltientification est restée longue et
fastidieuse. Burattini et Gnudi ont proposé, des82]9une méthode qui consistait a
reconstruire graphiquement un des deux signauxgestires, pression ou débit, a partir de
l'autre signal et des valeurs progressivement nehf par tdtonnement des parametres du
windkessel jusqu'a l'obtention d'un profil corresmant a celui du signal enregistré
(BURATTINI & GNUDI, 1982). Cette méthode particul@ment laborieuse a servi a bon
nombre de travaux intéressants et tres méritantg pette raison (FITZPATRICK &
GRANT, 1990; GRANT & PARADOWSKI, 1987; SLIFE et all990; TOOROP et al.,
1987). En 1990, Laskey et al, suivis de Shim etrall994 ont proposé une alternative non
moins fastidieuse, qui consistait a mesurer chgsprametre accessible par une méthode
propre et a introduire les valeurs ainsi obtenwessdine équation permettant le calcul d’'un
dernier paramétre, telle la compliance vascula@mrement inaccessible (SHIM et al., 1994;

LASKEY et al., 1990).
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La méthode que nous avons élaborée fournit unetiiidation simultanée de tous les
parameétres du modéle quel qu’en soit leur nombrsi gu’une appréciation sur la précision
de l'analyse qui vient d’étre effectuée. La progédgu’elle met en ceuvre est rapide car une
fois I'échantillonnage des ondes de pression etdt terminé, le reste de I'analyse est
automatique. En effet, celle-ci applique une équmadifférentielle linéaire du second degré
qui définit la relation unissant les signaux deitdébde pression et résout I'intégrale de cette
éguation en donnant aux différents parameétres 'qnecherche a identifier la grandeur pour
laquelle le carré des différences entre les deuxlmnes de I'équation est minimum. Quelques
minutes suffisent au programme que nous avons @adocette fin pour effectuer cette
opération. Le gain de temps ainsi réalisé par mdppox méthodes antérieures est tres
important et du plus grand intérét. D’autant qugualité des résultats qu’elle fournit n’a rien
a envier a celle des autres méthodes utilisées’jasdans le méme but. Nous en avons fait

la démonstration dans le chapitre 4 de notre travai

Une fois notre méthode validée, restait a sélentories parameétres utiles a I'analyse du
comportement mécanique de la circulation pulmongirelle en fait. A cette fin, nous avons
comparé la précision de celle-ci lorsque dans leéfewindkessel, est incorporé un terme
inductance, outre ceux de compliance vasculairerédestance d’entrée et de résistance
périphérique. De cette comparaison, il ressortlgumrise en ceuvre de ce modele a 4 éléments
accroit la précision de I'analyse. Pourtant, lgppiti des auteurs (FITZPATRICK & GRANT,
1990; GRANT & PARADOWSKI, 1987; LIEBER & GRANT, 199 accordent peu
d’'importance a ce parameétre, considérant que séfisation physiologique est mal définie.
Nous ne partageons pas cet avis. Au contrairgluétance ainsi dénommeée par analogie avec
les circuits électriques, représente, en terme hdesiplogie une inertance c'est-a-dire une
résistance a l'accélération du flux sanguin. Saclie cette derniére s’effectue en une

fraction de seconde, qu’'elle s’adresse a un ligdioet le volume et la densité ne sont pas
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négligeables et qu’en outre, I'énergie cinétiquesiaacquise doit suffire a propulser le flux

sanguin jusqu’au terme de son trajet, il faut adimefue loin d’étre négligeable, ce paramétre
doit s’attribuer une part importante de I'énergienttactile du ventricule. L'inductance,

comme les trois autres parametres du windkessésishest actuellement appréciée par sa
valeur moyenne au cours de l'entiereté du cycleliague. Comme elle ne s’exprime que
pendant une période trés courte de celui-ci, noasidérons gu'il faut recourir a une analyse
séquentielle pour en révéler la valeur réelle. Cfasurquoi nous avons maintenant pour

objectif d’apporter a notre méthode les adaptati@tessaires a une telle analyse.

La derniére partie de notre travail démontre lliété&le I'analyse par modéle de windkessel,
appliguée a la physiopathologie de la circulatiaimmnaire. Nous I'avons éprouvée dans le
choc endotoxinique, modéle du choc septique, pagfimlredoutable, fréquente dans les
unités de soins intensifs médicaux. V.D'ORIO dansn stravail d’agrégation de

'enseignement supérieur (D'ORIO, 1993) a fait wtede tres fouillée des phénomenes
induits par ce choc au niveau de la circulationé&ygue, comme au niveau de la circulation
pulmonaire. Par la méthode qui consiste a consttag relations pression—débit, il arrivait a
la conclusion que I'hypertension artérielle pulmomaobservée a la fin de la perfusion
d’endotoxine avait pour origine un accroissemerdg désistances artérielles pulmonaires
globales ainsi qu'un reléevement du niveau d'un stesi de Starling localisé dans la
microcirculation interalvéolaire. A ces notions a’urés grand intérét, notre méthode
d'analyse par le windkessel a 4 éléments apporte mécisions et des informations

complémentaires dont I'intérét n’est pas moindre.

Tout d’abord, en raison de sa facilit¢ d’exécuti@ans interférence possible avec le
déroulement des phénomenes induits, nous avoneduipmotre analyse plusieurs fois au
cours de I'évolution du choc endotoxinique. Nousores ainsi observé qu’en réalité,

I'hypertension pulmonaire du choc endotoxinique légcen deux phases séparées par une
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courte période de rémission. La premiére est pecsginstallant dés la fin de la perfusion
d’endotoxine ; la seconde atteint son maximum api&sx heures d’évolution. Une telle
séquence suggere que deux types de médiateurgientegnt successivement pour induire
cette hypertension artérielle et ouvre la porte amohent a des explorations
autopharmacologiques pour en préciser la natureoufie, interrogeant plusieurs propriétés
mécaniques de la circulation pulmonaire, notre wathd’analyse a permis de préciser que
des mécanismes différents participent a la genésecad deux phases d’hypertension
pulmonaire. C’est I'accroissement de résistancérialte distale qui caractérise la premiere
poussée hypertensive tandis que c’est la perteod®l@nce des gros vaisseaux artériels
pulmonaires qui distingue la seconde. Ces préasmonfortent I'hypothése d’inducteurs
distincts pour 'amorce de chacune des deux ph&dkes ont encore le mérite de proposer
une réflexion sur la nature des thérapeutiques tiranen ceuvre dans le choc septique selon
gu'’il se présente dans sa phase initiale ou, atraiom aprés plusieurs heures d’évolution. Il

y a ici matiére a une étude clinique.

En conclusion, notre travail a consisté a élabamerprocédé original de correction des
signaux de pression obtenus a partir des captetemes de telle sorte qu'ils puissent servir a
'analyse des propriétés mécaniques de la cirangtulmonaire par modeles de windkessel.
Il a également comporté la mise au point d'une oehnovatrice de l'identification des

parameétres introduits dans les modeles windkessetend désormais ce mode d’analyse,
particulierement utile en médecine expérimentatafaitement accessible a tous. En ce qui
nous concerne, nantis de cet outil, nous avonsa@atp'étude expérimentale des mécanismes
physiopathologiques intervenant dans certaines alesncardio-circulatoires rencontrées en

unité de soins intensifs médicaux.
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