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robotique de Paris

Présentée par

Emilie BOLLACHE

Pour obtenir le grade de

DOCTEUR

Sujet de la thèse :
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Résumé

L’aorte conduit le sang oxygéné aux organes et amortit l’onde pulsa-
tile cardiaque. Au cours du vieillissement, elle est exposée à des altérations
hémodynamiques et à une rigidité augmentée, elle-même associée à la mor-
talité.
L’objectif de ma thèse est de proposer, à partir de l’IRM et des simula-
tions, des indices non-invasifs de l’hémodynamique aortique locale, qui soient
simples, rapides et complémentaires aux indices IRM de géométrie et de
fonction aortiques établis.
Un premier volet est consacré au développement et la personnalisation d’un
modèle 1D de l’aorte descendante, validé qualitativement et quantitative-
ment avec des données IRM sur 7 sujets, afin d’extraire des paramètres de
pression, vitesse et surface.
Un second volet, dédié aux données IRM, est centré sur :

– la comparaison de 7 méthodes d’évaluation de la pulsatilité aortique
et leur validation avec la référence sur 70 sujets sains

– la quantification du flux rétrograde aortique et l’étude de sa variation
avec l’âge, ainsi que l’identification de ses déterminants sur 96 sujets
sains

– l’estimation automatique d’indices hémodynamiques de la sténose val-
vulaire aortique (SVA) et leur comparaison à l’échocardiographie Dop-
pler sur 53 patients avec une SVA et 21 contrôles.

Ainsi, le modèle aortique pourrait aider à identifier les déterminants des
altérations aortiques et à consolider les observations in vivo. Par ailleurs, les
outils mis au point pour l’analyse reproductible des données d’IRM four-
nissent des indices caractéristiques du vieillissement, qui pourraient être
étudiés vis-à-vis des organes cibles (cœur, cerveau, rein, etc.) dans les pa-
thologies cardiovasculaires (hypertension artérielle, drépanocytose).
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1.3.1.2 Le système artériel . . . . . . . . . . . . . . . 6

1.3.1.3 Le sang . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

1.3.2 Altérations aortiques avec l’âge ou la présence d’un
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1.5.2.3 Modèles théoriques . . . . . . . . . . . . . . 51

1.5.2.4 Autres indices artériels . . . . . . . . . . . . 52

1.5.3 Conclusions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
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4.1 Perspectives méthodologiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . 209
4.2 Perspectives cliniques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 211
4.3 Perspectives communes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 214

5 Annexes 217
5.1 Traitement des images d’IRM aortiques . . . . . . . . . . . . 217
5.2 Méthodes conventionnelles d’estimation de la surface valvu-

laire aortique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 219
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1.7 Évolutions des vitesses et de la contrainte de cisaillement dans
les sténoses carotidiennes obtenues avec un modèle numérique 20
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modélisée. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89

2.10 Diagramme décrivant l’algorithme pour la modélisation aor-
tique en 1D . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91

2.11 Trois plans d’IRM dans l’aorte descendante utilisés pour le
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pouls et impédance caractéristique aortiques . . . . . . . . . . 165

3.6 Comparaison des estimées temporelles de l’impédance caractéristique
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Chapitre 1

Introduction et état de l’art

1.1 Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont responsables de plus d’un quart des
décès dans le monde (données de l’Organisation Mondiale de la Santé en
2008 1). En France, elles ont causé 142 456 décès en 2010, constituant ainsi
la deuxième cause de décès, après les tumeurs, et même la première chez
les femmes (données de l’Institut national de la statistique et des études
économiques en 2010 2).

La rigidité artérielle et l’augmentation de la pression artérielle sous-
jacente, qui touchent en premier l’aorte proximale et sont accentuées par le
vieillissement, sont associées à la mortalité cardiovasculaire et globale [Vla-
chopoulos et al., 2010]. Aujourd’hui, la seule méthode précise et locale pour
mesurer la pression aortique reste le cathétérisme, geste invasif et pouvant
être à risque pour le patient. Des méthodes non-invasives et non-irradiantes
telles que l’échocardiographie ou la tonométrie d’applanation permettent
d’effectuer des mesures précises de la rigidité artérielle. De plus avec les
récentes avancées, l’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) permet d’ex-
plorer le système cardiovasculaire globalement et localement avec une excel-
lente couverture anatomique.

La rigidité se traduit par des altérations de la paroi, de l’élasticité ainsi
que de la circulation sanguine aortiques. Cette thèse s’est intéressée à la
caractérisation de cette hémodynamique aortique en combinant l’IRM et

1. http ://apps.who.int/gho/data/node.main.887 ?lang=en
2. http ://www.insee.fr/fr/themes/document.asp ?reg id=0&id=3873

1

http://apps.who.int/gho/data/node.main.887?lang=en
http://www.insee.fr/fr/themes/document.asp?reg_id=0&id=3873
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un modèle numérique 1D. Ce choix a été motivé par les avantages de ces
méthodes :

– l’IRM fournit localement et de manière non-invasive des informations
anatomiques mais également fonctionnelles sur le cœur et les artères,
et son utilité pour l’évaluation de la rigidité aortique a été démontrée
dans de nombreuses études de populations récentes,

– les modèles 1D sont simples, rapides et faciles à personnaliser à un sujet
donné, permettant de simuler l’écoulement aortique dans différentes
conditions.

1.2 Déroulement de la thèse

Cette thèse, qui a débuté en décembre 2010, a été encadrée par le Dr
Didier Lucor, le Pr Elie Mousseaux et, de manière non-officielle, par le
Dr Nadjia Kachenoura. Ainsi, elle s’est déroulée entre l’Institut Jean le
Rond d’Alembert (UPMC Paris 6 / CNRS UMR 7190), le Laboratoire
d’Imagerie Fonctionnelle (LIF, UPMC Paris 6 / Inserm UMR S 678) et
le Département d’Imagerie Cardiovasculaire non-Invasive de l’Hôpital Eu-
ropéen Georges Pompidou (HEGP, Assistance Publique des Hôpitaux de
Paris (AP-HP), Université Descartes Paris 5). Ce travail a été financé à
moitié par le CNRS, à 10 % par le LIF et à 40 % par l’AP-HP. Ce dernier
financement était issu de deux projets de recherche clinique :

– ≪ STARS ≫, dont l’AP-HP a accordé le financement sur ses fonds
propres, dans le cadre de l’appel à projets CIRC en 2008, et

– ≪ RACINE ≫, dont le Ministère de la Santé a accordé le financement
à l’AP-HP, dans le cadre de l’appel à projets Programme Hospitalier
de Recherche Clinique en 2008.

Le protocole STARS, porté par le Dr Magalie Ladouceur, concerne l’étude
en IRM de l’adaptation du ventricule droit à une post-charge systémique,
alors que le protocole RACINE, porté par le Pr Elie Mousseaux, a pour ob-
jectif l’estimation, chez des patients avec une sténose valvulaire aortique, de
la valeur diagnostique de l’IRM pour séparer les différents groupes d’atteinte
valvulaire vis-à-vis du risque évolutif à 1 an. Toutes les données d’IRM, de
tonométrie d’applanation et d’échocardiographie utilisées dans les travaux
présentés dans cette thèse ont été acquises à l’HEGP, notamment dans le
cadre de ces projets de recherche. Il s’agit en effet de mettre au point des
concepts méthodologiques dont bénéficieront les projets STARS et RACINE.
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Ma thèse, dont l’objectif principal est de caractériser l’hémodynamique
aortique de manière non-invasive, présente deux volets. Le premier volet,
qui a principalement été encadré par Didier Lucor, est ≪ fondamental ≫ et
a porté sur un modèle numérique de mécanique des fluides, alors que le
deuxième, qui a principalement été encadré par Elie Mousseaux et Nad-
jia Kachenoura, est plus orienté ≪ recherche clinique ≫ et a porté sur la
mise au point de méthodes pour l’extraction semi-automatique d’indices de
l’hémodynamique aortique à partir d’images d’IRM de vitesses.

Le premier volet plus fondamental a consisté en la prise en main d’un
modèle numérique déjà existant de l’hémodynamique dans un tube en 1D,
son optimisation et son amélioration en vue de l’appliquer à un segment droit
de l’aorte descendante. À la suite de ces développements méthodologiques,
une partie majeure du travail a été de personnaliser ce modèle à partir
de données cliniques. En effet, il a fallu spécifier, pour un sujet donné, la
géométrie et l’élasticité de l’aorte descendante modélisée, mais également les
conditions à imposer en entrée et en sortie afin de rendre compte de l’effet
du reste du système cardiovasculaire situé en-dehors de ce segment aortique
modélisé. Enfin, j’ai réalisé une validation à la fois qualitative, en termes de
réponse hémodynamique aortique à des altérations artérielles simulées, et
quantitative, en termes de comparaison à des données in vivo anatomiques
et vélocimétriques obtenues par IRM ainsi que de pression obtenue par to-
nométrie d’applanation.

Le deuxième volet plus appliqué a consisté en l’exploration, avec l’IRM,
de concepts de l’hémodynamique aortique précédemment décrits avec des
données invasives ou des données d’échocardiographie Doppler, selon trois
études. Les deux premières visent à étudier en IRM l’écoulement dans l’aorte
ascendante proximale.

– Dans la première étude, j’ai mis au point une interface conviviale pour
l’estimation d’un indice lié au caractère pulsatile de l’hémodynamique
aortique à partir de données d’IRM vélocimétriques et de tonométrie
d’applanation. Cet outil m’a permis de comparer, sur un large groupe
incluant 70 sujets, plusieurs méthodes qui avaient été précédemment
rapportées dans la littérature en utilisant des données invasives ou
d’autres modalités.

– Dans la deuxième étude d’IRM, le flux rétrograde dans l’aorte proxi-
male a été quantifié à partir de données vélocimétriques d’IRM et
sa variation avec l’âge a été établie. Cette étude était d’ordre phy-
siologique et statistique, tant il s’agissait d’identifier les déterminants
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de cette inversion du flux aortique. Les mesures quantitatives ont été
recueillies par mon collègue radiologue le Dr Mourad Bensalah en uti-
lisant le logiciel ArtFun, qui a été précédemment développé et va-
lidé au LIF, qui est utilisé dans plusieurs centres internationaux pour
l’évaluation de la rigidité aortique et pour lequel Alain de Cesare,
Ingénieur de Recherche au LIF, a reçu le prix de l’innovation Inserm
en 2012.

– Enfin, la troisième étude d’IRM concerne l’évaluation de l’hémodynamique
aortique et de l’aire valvulaire en IRM chez des patients avec une
sténose de la valve aortique, qui est une pathologie fréquente dans
la population âgée. Ce travail s’est inscrit dans le cadre du stage de
master 2 de ma collègue cardiologue le Dr Carine Defrance et avait
débuté avant le début de ma thèse. L’adaptation à cette application
spécifique, de la segmentation semi-automatique incluse dans le logiciel
CARD-FLOW, déposé auprès de l’Agence de protection des logiciels
de l’UPMC, auquel j’avais participé durant mon stage de master 2
au LIF sous la supervision de Nadjia Kachenoura, a permis à Carine
Defrance de traiter les données d’IRM sur un large groupe incluant
74 sujets. Les résultats obtenus ont été validés en comparaison avec
l’échocardiographie Doppler qui est la méthode de référence.

Ainsi ces travaux, favorisés par la richesse de mon environnement de
thèse transversal avec des spécialistes en mécanique des fluides et en trai-
tement de l’image, m’ont permis d’ébalir d’étroites collaborations avec des
cardiologues et des radiologues tout en répondant à leurs besoins sur le plan
méthodologique.

Dans ce chapitre, après un rappel du contexte clinique, nous allons
illustrer l’utilité générale des simulations numériques dans l’exploration du
système artériel sur deux applications largement rapportées dans la littérature,
puis nous détaillerons l’évaluation non-invasive des propriétés artérielles en
clinique. Enfin, nous décrirons précisément les objectifs de la thèse.
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1.3 Contexte clinique

Dans cette partie, nous aborderons dans un premier temps les rappels
physiologiques sur le cœur, le système artériel ainsi que le sang. Puis, nous
nous focaliserons sur les altérations aortiques survenant avec l’âge ou la
présence d’un obstacle tel que le rétrécissement de la valve aortique et sur
leur impact sur la fonction cardiaque.

1.3.1 Physiologie

1.3.1.1 Le cœur

Le système cardiovasculaire est composé du cœur, des artères et des
veines. Le cœur est un organe musculaire creux situé dans la cage thoracique,
entre les poumons et sur le diaphragme, constitué de quatre cavités (Figure
1.1 3) : l’oreillette droite, l’oreillette gauche, par lesquelles entre le sang via
les veines, le ventricule droit et le ventricule gauche, par lesquels le sang
est évacué, via les artères. Un cycle cardiaque, de l’ordre de 800 ms, est

Figure 1.1 – Le cœur.

3. Fédération Française de Cardiologie http ://www.fedecardio.org/votre-
coeur/anatomie/fonctionnement-du-coeur

http://www.fedecardio.org/votre-coeur/anatomie/fonctionnement-du-coeur
http://www.fedecardio.org/votre-coeur/anatomie/fonctionnement-du-coeur
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l’enchâınement d’une phase de remplissage des ventricules, appelée diastole
pendant laquelle le muscle cardiaque, appelé myocarde, se relâche et est
irrigué par les artères coronaires, et d’une contraction des ventricules, deux
fois plus courte, appelée systole ventriculaire (Figure 1.2 4). Ainsi, durant
la diastole, le sang appauvri en oxygène par son passage dans le corps est
déversé, via la valve tricuspide, de l’oreillette droite au ventricule droit, qui
ensuite le pompe vers les poumons par l’artère pulmonaire lors de la systole.
Et pour le cœur gauche qui est couplé directement avec le système artériel,
le ventricule gauche reçoit le sang appauvri en dioxyde de carbone et enrichi
en oxygène des poumons par l’oreillette gauche via la valve mitrale lors de
la diastole, puis le projette vers toutes les régions du corps, par l’aorte via
la valve aortique durant la systole.

1.3.1.2 Le système artériel

Le système artériel systémique (Figure 1.3 5) est en charge lors de l’éjection
systolique de conduire le sang du cœur vers les organes périphériques afin de
les alimenter en oxygène. Les artères systémiques, et en particulier l’aorte
située en sortie immédiate du ventricule gauche, ont par ailleurs un deuxième
rôle [Nichols et al., 2011] : celui d’amortir l’onde de pression pulsée générée
par la contraction cardiaque, afin de fournir aux organes un débit continu
y compris en diastole, en stockant, grâce à l’élasticité des grosses artères
centrales, une partie du flux transmis durant la systole puis en le relâchant
progressivement.

Une artère peut être considérée comme un tube viscoélastique constitué
de trois couches, de l’extérieur vers l’intérieur [Gasser et al., 2006] (Figure
1.4) :

– l’adventice,
– la media,
– l’intima,

la media étant la couche principale et déterminant les propriétés mécaniques
des artères élastiques. Les constituants élastiques prédominants de leur pa-
roi sont les fibres de collagène et d’élastine. Les fibres situées dans la media
sont alignées presque uniformément dans la direction circonférentielle alors

4. Cours de physiologie cardiaque CHU Strasbourg http ://udsmed.u-
strasbg.fr/emed/courses/PHYSIOLOGIE/document/Physiologie cardiaque/partie3cyclecardiaque.pdf ?cidReq=PHYSIOLOGIE

5. http ://www.cours-pharmacie.com/images/systeme-arteriel.png

http://udsmed.u-strasbg.fr/emed/courses/PHYSIOLOGIE/document/Physiologie_cardiaque/partie3cyclecardiaque.pdf?cidReq=PHYSIOLOGIE
http://udsmed.u-strasbg.fr/emed/courses/PHYSIOLOGIE/document/Physiologie_cardiaque/partie3cyclecardiaque.pdf?cidReq=PHYSIOLOGIE
http://www.cours-pharmacie.com/images/systeme-arteriel.png
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Figure 1.2 – Courbes de pression dans l’aorte (en rouge) et le ventricule
gauche (haut) et de volume ventriculaire gauche (en bas) au cours d’un cycle
cardiaque. FVM = fermeture de la valve mitrale, OVA = ouverture de la
valve aortique, FVA = fermeture de la valve aortique, OVM = ouverture de
la valve mitrale.
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Figure 1.3 – Le système artériel. Les sites explorés dans cette thèse sont
mis en évidence en rouge.
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que dans l’adventice et l’intima leur orientation est dispersée [Gasser et al.,
2006]. Chez le sujet normal, l’élastine est dominante par rapport au col-
lagène dans l’aorte proximale et la tendance s’inverse au fur et à mesure que
l’on s’éloigne du cœur, les artères périphériques contenant principalement du
collagène [Harkness et al., 1957]. Le module d’élasticité du collagène étant
beaucoup plus grand que celui de l’élastine [Barra et al., 1993], les artères
sont de plus en plus rigides vers la périphérie. L’augmentation de la rigidité

Cellules endothéliales 
Limitante élastique interne 

Fibrilles d’élastine 
Cellules musculaires lisses 

Fibrilles de collagène 
Limitante élastique externe 

Fibres de collagène 

I M A 

Figure 1.4 – Représentation histomécanique d’une artère saine composée
des trois couches : adventice (A), media (M) et intima (I). Cette figure est
extraite de [Gasser et al., 2006].

le long de l’arbre artériel s’accompagne par ailleurs d’une réduction du ca-
libre.

Enfin, un élément physiologique primordial est l’existence d’ondes de
pression réfléchies au niveau des bifurcations artérielles et des discontinuités
de rigidité et/ou de calibre, revenant vers le cœur chez le sujet normal en
diastole pour s’ajouter à l’onde incidente, maintenant ainsi une pression
suffisante dans les artères coronaires pour favoriser la perfusion du myocarde
[Nichols et al., 2011] (Figure 1.5).
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1.3.1.3 Le sang

Le sang est composé du plasma et de cellules en suspension, dont 99 %
du volume est occupé par les globules rouges qui transportent l’oxygène
et le dioxyde de carbone [Westerhof et al., 2010]. Ainsi, la viscosité du
sang dépend de celle du plasma ainsi que du pourcentage volumique de
globules rouges, ou hématocrite, et de la déformabilité de ces derniers : plus
l’hématocrite est élevé et moins les globules rouges sont déformables, plus
la viscosité sera élevée. Ainsi, contrairement au plasma, le sang est un fluide
non-newtonien puisque sa viscosité n’est pas constante. Cependant, dans
les grosses et moyennes artères dans lesquelles les vitesses sanguines sont
élevées, nous pouvons considérer que la viscosité du sang est constante et
qu’il se comporte donc comme un fluide newtonien [Westerhof et al., 2010].

1.3.2 Altérations aortiques avec l’âge ou la présence d’un

obstacle

1.3.2.1 Le vieillissement

Une courbe de pression artérielle peut être décrite par deux composantes
[Safar, 2002] :

1. une composante continue, c’est la pression moyenne,

2. une composante pulsatile donnée par l’oscillation de la pression autour
de cette valeur moyenne, en d’autres termes la pression pulsée, définie
comme la différence entre le pic de pression systolique et la pression
en fin de diastole.

La pression moyenne est déterminée par le débit cardiaque et les résistances
vasculaires périphériques, qui elles-mêmes dépendent du nombre et du ca-
libre des petites artères et artérioles, alors que la pression pulsée est définie
par la vitesse d’éjection ventriculaire gauche, l’élasticité des artères et le re-
tour des ondes réfléchies.

Le vieillissement entrâıne d’une part une augmentation des résistances
vasculaires périphériques, et donc de la pression artérielle moyenne [Safar,
2002]. Mais, surtout, avec l’âge, et les autres facteurs de risque cardiovas-
culaire, la fonction et la structure de la paroi des grosses artères élastiques
centrales peuvent être altérées, principalement au niveau de l’intima et de la
media [Lakatta, 2003], ce qui se traduit par une augmentation de leur rigidité
[Angouras et al., 2000]. Ainsi dans l’aorte, qui est soumise au flux d’éjection
cardiaque à chaque battement, le nombre de fibres d’élastine diminue avec
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l’âge alors que le taux de collagène augmente [Faber and Oller-Hou, 1952].
Il a été observé que ces changements dans la structure de la paroi aortique
liés à l’âge conduisent à une augmentation du module d’élasticité [Pearson
et al., 1994] et donc à une diminution de la distensibilité [Redheuil et al.,
2010] ainsi que de la compliance aortiques, et à une augmentation de la vi-
tesse de propagation de l’onde pulsée [Redheuil et al., 2010]. Ceci entrâıne
un retour au cœur plus précoce de l’onde de pression réfléchie, et donc une
augmentation de la pression systolique et de la pression pulsée [Greenwald,
2007], ainsi qu’une diminution de la pression diastolique (Figure 1.5). De
plus, alors qu’il existe chez le sujet jeune une ≪ amplification ≫ de la pres-
sion artérielle de l’aorte vers la périphérie, due aux réflexions périphériques
et au gradient de rigidité entre les artères centrales et périphériques, cette
amplification est atténuée avec l’âge (Figure 1.5).

D’autre part, le vieillissement a été associé à des modifications géométriques
de l’aorte, à savoir une augmentation de sa longueur [Sugawara et al., 2008],
et en particulier au niveau proximal, une augmentation de son diamètre et
une élongation de l’arche aortique, ayant pour conséquence une diminution
de sa courbure [Redheuil et al., 2011, Craiem et al., 2012].

1.3.2.2 Le rétrécissement aortique

Le rétrécissement aortique, ou sténose valvulaire aortique, est la patho-
logie des valves cardiaques la plus fréquente dans les pays développés. En
effet, il touche 2 à 3 % de la population de plus de 65 ans [Rajamannan
et al., 2003]. Il est caractérisé par une réduction de la surface de l’ouverture
valvulaire aortique, entrâınant une augmentation de la pression artérielle en
amont, et donc du gradient de pression entre le ventricule gauche et l’aorte,
ainsi qu’une diminution du débit en aval. Cette sténose aortique se traduit
par la présence d’un obstacle lors de l’éjection cardiaque et ainsi par l’aug-
mentation de la charge imposée sur le ventricule gauche.

1.3.3 Impact sur la fonction cardiaque

Le diagramme présenté dans la Figure 1.6 résume la cascade des re-
tentissements de la rigidité aortique sur la fonction cardiaque. D’une part,
l’augmentation de la pression aortique systolique va créer une augmentation
de la post-charge ventriculaire, c’est-à-dire de la force imposée sur le ventri-
cule gauche lors de son éjection [O’Rourke, 2007]. Afin de s’adapter à cette
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Pression aortique 

Pression radiale 

Sujet jeune 

Sujet âgé 

Sujet jeune 

Sujet âgé 

Figure 1.5 – Evolution des courbes de pressions aortique (en haut) et radiale
(en bas) avec l’âge : exemples chez un sujet sain jeune (à gauche) et chez un
sujet âgé ou hypertendu (à droite). Sur la pression aortique, les composantes
incidente (en trait plein gris) et réfléchie (en pointillés gris) sont illustrées.
Chez le sujet jeune, l’onde de pression réfléchie arrive au niveau central en
diastole alors que chez le sujet âgé, elle revient plus précocement. Cette
figure est adaptée de [O’Rourke and Hashimoto, 2007] et [Greenwald, 2007].
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force pour pouvoir éjecter le sang vers les organes périphériques, le ventricule
gauche va se muscler et ainsi augmenter sa masse, principalement via une
hypertrophie des myocytes, i.e. une augmentation de la taille des cellules
cardiaques. L’élévation de la charge et de la masse ventriculaire accentue
les besoins du muscle cardiaque en oxygène alors que celui-ci doit justement
fournir un effort plus important [O’Rourke, 2007]. Enfin, le cœur hypertro-
phié, en surcharge due à la pression systolique élevée, se contracte et se
relaxe moins bien, menant à terme à une altération du remplissage, ou dys-
fonction diastolique avec tout d’abord préservation de la fraction d’éjection,
puis plus tardivement avec altération de cette fraction d’éjection.

D’autre part, la baisse de la pression diastolique dans les artères coro-
naires limite leur capacité de perfusion, ce qui augmente le risque d’insuffi-
sance d’oxygène pour subvenir aux besoins du muscle cardiaque, prédisposant
à une ischémie myocardique [O’Rourke, 2007]. Cette ischémie va favoriser,
et être à son tour favorisée, par une destruction du myocarde et la présence
de fibrose, caractérisée par une augmentation du taux de collagène. Enfin,
l’ischémie tend elle aussi à davantage détériorer la relaxation ventriculaire
[O’Rourke, 2007], ce trouble de la relaxation et la fibrose myocardique se
développant à terme en insuffisance cardiaque.

Rigidité aortique 

   pression aortique systolique 

Hypertrophie des myocyctes 

Altérations de la relaxation 

Dysfonction diastolique 

   pression aortique diastolique 

   perfusion coronaire 

Ischémie subendocardique 

Fibrose myocardique 

   post-charge ventriculaire 

Figure 1.6 – Diagramme des retentissements de la rigidité aortique sur la
fonction cardiaque.
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Les altérations des propriétés artérielles sont également associées à une
diminution de la fonction d’amortissement des gros troncs artériels, ce qui
induit la transmission d’une pulsatilité plus élevée vers la périphérie, néfaste
pour la microcirculation distale, notamment dans les organes très vascula-
risés tels que le cerveau et le rein. En effet, il a été montré que la rigidité
artérielle est liée à l’augmentation du volume des lésions de la substance
blanche cérébrale [Poels et al., 2012] et de l’incidence de l’insuffisance rénale
[O’Rourke and Safar, 2005]. Enfin, les effets néfastes de la rigidité en amont
et en aval des gros troncs artériels sont à l’origine d’une mortalité cardio-
vasculaire augmentée [Vlachopoulos et al., 2010].

Par ailleurs, le rétrécissement aortique entrâınant une obstruction dans
la valve aortique est associé lui aussi à une modification de l’hémodynamique
aortique et une augmentation de la post-charge du ventricule gauche, engen-
drant par la suite les altérations cardiaques décrites dans la Figure 1.6.

1.3.4 Conclusions

Dans cette section, nous avons dans un premier temps exposé un rappel
de l’anatomie et de la physiologie cardiaques et artérielles, au cours duquel
nous avons souligné l’importance de l’aorte qui se trouve en sortie immédiate
du ventricule gauche et qui a pour double fonction non seulement de conduire
le sang oxygéné aux organes situés en périphérie afin de les alimenter, mais
aussi de les protéger du caractère pulsatile du flux cardiaque en amortissant
l’onde de pression générée par la contraction ventriculaire gauche. Puis, nous
avons décrit les altérations aortiques survenant avec l’âge, à savoir princi-
palement une augmentation de sa rigidité ainsi que l’augmentation de la
pression systolique et la diminution de la pression diastolique associées. En-
fin, cette rigidité aortique ayant des effets néfastes sur la fonction cardiaque,
mais également sur les organes cibles tels que le cerveau ou le rein, nous
comprenons l’importance de la caractériser et de la détecter précocement.

Nous avons par ailleurs évoqué le rétrécissement valvulaire aortique qui
est la valvulopathie la plus fréquente du sujet âgé dans les pays développés et
qui constitue une pathologie sénile dégénérative, affectant l’hémodynamique
locale dans l’aorte et également, à termes, la fonction cardiaque.
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1.4 Système artériel : apport des simulations numériques

Nous avons évoqué les modifications de la pression arterielle avec le
vieillissement ou la progression de pathologies cardiovasculaires telles que le
rétrécissement valvulaire aortique. Ainsi, il est crucial d’étudier les altérations
de la pression et de l’écoulement artériel localement pour mieux comprendre
les mécanismes sous-jacents et ainsi améliorer le diagnostic, le traitement des
pathologies ou encore la conception des dispositifs médicaux. Nous avons
choisi pour ce faire les simulations numériques qui constituent de puissants
outils pour modéliser et explorer, de manière non-invasive, la biomécanique
et l’hémodynamique artérielles à la fois dans les conditions normales et pa-
thologiques. En effet, elles permettent de simuler l’écoulement dans un ou
plusieurs segments artériels, à partir d’une géométrie donnée, sous certaines
hypothèses mécaniques et hémodynamiques ainsi qu’avec des conditions aux
limites imposées. Les avantages de telles méthodes sont l’étude de l’influence
des paramètres d’un modèle sur la solution et l’estimation de paramètres
hémodynamiques.

Aujourd’hui, les différentes modalités d’imagerie médicale permettent
de ≪ personnaliser ≫ à un sujet donné les modèles artériels, en termes de
géométrie, d’élasticité de la paroi et de conditions en entrée ou en sortie
représentant l’effet des artères non prises en compte dans le modèle. La
plupart des études numériques focalisées sur les grosses artères systémiques
centrales se sont intéressées aux pathologies ; nous allons ici illustrer l’utilité
des simulations numériques sur deux exemples d’applications spécifiques qui
ont été les plus étudiées chez l’homme : l’athérosclerose et les anévrysmes.
Puis, nous mettrons en évidence les modèles numériques artériels dont la
validation a été rapportée dans la littérature.

1.4.1 Athérosclérose

L’athérosclérose est la cause principale de la majorité des maladies car-
diovasculaires et elle se traduit par une accumulation locale de lipides dans
l’intima artérielle. Elle est associée à différents facteurs tels que l’âge, une
pression artérielle élevée, le diabète ou un niveau de cholesterol élevé et elle
est favorisée par des facteurs hémodynamiques tels que la désorganisation de
l’écoulement sanguin. Avec le temps, la plaque d’athérosclérose peut gros-
sir, induisant un rétrécissement (sténose) progressif de la lumiere artérielle et
compromettant l’écoulement sanguin. Enfin, en cas de rupture de la plaque,
les matériaux lipidiques peuvent former un thrombus et potentiellement blo-
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quer complètement l’écoulement sanguin ou encore se détacher, être em-
portés dans l’écoulement et conduire à une embolie.

L’athérosclérose est aussi favorisée par une faible contrainte de cisaille-
ment à la paroi (wall shear stress en anglais) [Steinman et al., 2003], définie
comme étant la force tangentielle exercée sur la paroi artérielle à chaque
battement cardiaque par le flux pulsé, normalisée par la surface artérielle
latérale, parallèle à cette force. Ce résultat a été retrouvé dans la bifur-
cation carotidienne avec un modèle numérique 3D basé sur une géométrie
reconstruite à partir de données d’angiographie IRM [Zhao et al., 2002]. Des
modèles 2D basés sur des données d’IRM ont également permis de mettre
en évidence une augmentation significative de la contrainte mécanique sur
les segments carotidiens pathologiques par rapport aux segments sains de
15 sujets asymptomatiques et 15 sujets symptomatiques ayant une plaque
carotidienne [Li et al., 2007].

Par ailleurs, une étude [Birchall et al., 2006] s’est intéressée aux varia-
tions progressives du profil de vitesse et de la contrainte de cisaillement avec
la sévérité de la sténose, sur 8 carotides avec de l’athérosclérose présentant
des degrés de sténose différents et une carotide contrôle saine. Pour chaque
cas, un modèle en 3D personnalisé de la bifurcation carotidienne a été re-
construit à partir de données d’angiographie IRM et de vitesses mesurées par
ultrasons. Ainsi, ont été observés, avec la sévérité de la sténose, une élévation
des vitesses du jet dans le rétrécissement et des flux tourbillonnants après
la sténose. Ces modifications hémodynamiques étaient accompagnées d’une
augmentation de la contrainte de cisaillement dans la sténose, et une dimi-
nution de celle-ci ailleurs dans la bifurcation (Figure 1.7).

Bien que la bifurcation carotidienne ait été la plus étudiée dans le cadre
de l’athérosclérose, d’autres études se sont focalisées sur les artères coro-
naires. Ainsi, une étude longitudinale incluant 12 coronaires obstruées dont
6 avec un stent, dispositif permettant de maintenir l’artère ouverte, avec un
suivi à 6 mois après le recrutement de 8 patients, a utilisé un modèle en
3D reconstruit à partir de données d’ultrasons intracoronaires, d’angiogra-
phie et de mesure du flux coronaire [Stone et al., 2003]. Sur les coronaires
sans stent, les régions présentant une faible contrainte de cisaillement à l’in-
clusion présentaient à 6 mois un épaississement significatif de la paroi et
un élargissement de la paroi extérieure, sans variation du diamètre de la
lumière artérielle. Ces variations traduisent un remodelage extérieur, indi-
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Vitesse 

Vitesse 

CS moyenne 

Vitesse 

CS moyenne 

B 

Vitesse 

A 

Figure 1.7 – Évolutions des vitesses à deux phases systoliques successives
(A) et de la contrainte de cisaillement (CS) moyennée dans le temps (B)
entre une carotide saine (gauche) et une sténosée (droite). Le sang s’écoule de
droite à gauche et l’échelle est différente pour les contraintes de cisaillement.
Cette figure est extraite de [Birchall et al., 2006].
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quant une progression de l’athérosclerose. Les régions présentant à l’inclusion
une contrainte de cisaillement dans les valeurs physiologiques ne présentaient
pas de changement vasculaire à 6 mois. Enfin, les régions présentant une
contrainte de cisaillement élevée à l’inclusion présentaient au suivi un remo-
delage extérieur accompagné d’une augmentation du diamètre de la lumière
artérielle, et ainsi une normalisation (diminution) de la contrainte de cisaille-
ment, traduisant probablement une redistribution du volume de la plaque.
Sur les portions avec un stent, quel que soit le niveau de contrainte de ci-
saillement à l’inclusion, l’épaisseur était augmentée, le diamètre de la lumière
était diminué, et ainsi la contrainte de cisaillement était augmentée à 6 mois.

1.4.2 Anévrysmes

L’anévrysme artériel est une poche locale, asymétrique, formée à la suite
d’une dilatation locale de la paroi, souvent à cause de l’élévation de la pres-
sion artérielle et de la fragilité locale constitutionnelle de la paroi. Contrai-
rement à l’athérosclérose, l’anévrysme est causé par une destruction de la
media et de l’adventice artérielles. En plus des anévrysmes dans les artères
cérébrales, pouvant provoquer un accident vasculaire cérébral (AVC), un des
sites artériels les plus touchés par les anévrysmes est l’aorte abdominale in-
frarénale. L’anévrysme de l’aorte abdominale touche 5 à 10 % des hommes de
65 a 80 ans, et cette prévalence est 6 fois plus élevée que chez les femmes. Les
facteurs de risque principaux sont le sexe, l’âge, le tabagisme, l’hypertension
artérielle, mais aussi notamment l’athérosclerose. La rupture d’anévrysme
intervient lorsque la contrainte mécanique imposée sur la paroi est trop im-
portante et provoque une hémorragie interne, potentiellement une embolie
et engendre un risque de décès rapide. La dilatation serait initiée par la
perte de fibres élastiques, la synthèse et la dégradation de collagène seraient
associées à l’élargissement sous-jacent alors que la rupture serait engendrée
par la dégradation de ce dernier [Humphrey and Holzapfel, 2012]. En cli-
nique, le risque de rupture et donc la planification chirurgicale sont basés
sur des mesures géometriques de l’anévrysme, alors que les petites lésions
peuvent rompre et que les plus grosses peuvent ne pas évoluer durant de
longues périodes. Ainsi, il est nécessaire de comprendre les mécanismes phy-
siopathologiques intervenant dans l’apparition et l’évolution des anévrysmes
et à terme d’identifier les paramètres hémodynamiques qui permettraient de
mieux prédire le risque de rupture.

Les premières études de simulations numériques portaient surtout sur la
géométrie de l’anévrysme. Ainsi, une étude incluant une géométrie idéalisée
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symétrique d’anévrysme a montré que la contrainte mécanique résultant des
forces internes appliquées sur la paroi est généralement maximale dans la
région de diamètre maximal [Mower et al., 1993]. Cependant, une étude
ultérieure numérique a permis de mettre en évidence que l’épaisseur de la
paroi ainsi que l’asymétrie de l’anévrysme avaient elles aussi un effet sur
les pressions et les vitesses de l’écoulement ainsi que sur la distension de
la paroi et la distribution de la contrainte mécanique en résultant [Scotti
et al., 2005]. En effet, cette étude basée sur un modèle 3D d’interaction
fluide-structure a simulé 10 modèles d’anévrysme avec des symétries va-
riables et une épaisseur de paroi uniforme ou non. Dans les modèles avec
une épaisseur uniforme, les anévrysmes asymétriques présentaient des vi-
tesses rétrogrades et des vortex plus importants et persistants que ceux ob-
servés dans l’anévrysme symétrique. De plus, alors que dans l’anévrysme
symétrique la distension de la paroi et la contrainte mécanique étaient
uniformément maximales aux points de variation de la courbure, dans les
anévrysmes asymétriques, elles étaient augmentées et la distension était
maximale sur la paroi présentant la plus grande courbure mais la contrainte
était maximale sur la paroi présentant la plus faible courbure, où les vitesses
étaient maximales (Figure 1.8). Par ailleurs, dans les modèles d’anévrysme
symétrique, l’épaisseur variable entrâınait des vitesses rétrogrades et des
vortex ainsi qu’une contrainte mécanique dans l’anévrysme plus importants
que ceux observés avec une épaisseur uniforme. Enfin, la contrainte était
maximale à l’endroit d’épaisseur minimale.

Il existe aussi des modèles plus réalistes et avec une géométrie person-
nalisée. Ainsi, un modèle en 3D reconstruit à partir de données de scan-
ner acquises chez 70 patients avec un anévrysme de l’aorte abdominale in-
frarénale, dont 30 aigus, a retrouvé une contrainte mécanique maximale,
estimée à partir de la distension de la paroi, significativement plus élevée
dans les anévrismes aigus malgré des diamètres maximaux similaires [Heng
et al., 2008].

1.4.3 Validation des modèles existants

Les modèles numériques atériels précédemment décrits dans la littérature
ont été validés avec des modèles in vitro (Table 1.1) ou in vivo (Table 1.2),
à partir de données de la littérature, de modèles animaux ou chez l’homme.
Ces validations, démontrant un bon accord entre les données simulées et
expérimentales, sont listées de la manière la plus exhaustive possible.
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Distension de la paroi (cm) Contrainte mécanique (N/cm²) 

Figure 1.8 – Distension de la paroi aortique (à gauche) et contrainte
mécanique (à droite) dans des anévrysmes avec une épaisseur uniforme et
une géométrie symétrique (a) ou asymétrique (b), sur deux orientations,
obtenues avec un modèle d’interaction fluide-structure 3D. Les pics sont
signalés par le symbole △. Cette figure est extraite de [Scotti et al., 2005].
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Étude Artère Données Complexité Critères de
étudiée expérimentales numérique validation

[Perktold et al., 1998]

Bifurcation Vélocimétrie 3D basé sur Qualitatifs
entre l’artère laser Doppler la géométrie sur les profils

coronaire gauche sur fantôme et la vitesse de vitesse
antérieure et du fantôme
sa première aux limites
diagonale

[Botnar et al., 2000]

Bifurcation IRM 2D de 3D basé sur Qualitatifs et
carotidienne vitesse la géométrie quantitatifs sur

sur fantôme et la vitesse profils et pics de
basé sur la d’IRM vitesse et débit

géométrie d’une en entrée
bifurcation
carotidienne
post-mortem

[Long et al., 2002]
Bifurcation IRM 3D de 3D basé sur Quantitatifs
carotidienne vitesse la géométrie sur les profils

sur fantôme d’IRM de vitesse

[Marshall et al., 2004]

Bifurcation IRM 3D de 3D basé sur Qualitatifs
carotidienne vitesse la géométrie sur la vitesse
avec et sans sur fantôme et la vitesse et la contrainte

sténose d’IRM de cisaillement
aux limites

[Ku et al., 2005]

Grosse artère IRM sur 3D basé sur Qualitatifs et
centrale sténosée fantôme la géométrie quantitatifs sur
avec un pontage et la vitesse profils de débit

d’IRM en entrée et vitesse

[Hoi et al., 2006]

Artère cérébrale Vélocimétrie par 3D basé sur Qualitatifs et
avec un anévrysme image de particules la géométrie quantitatifs sur

sur fantôme du fantôme profils et vortex
de vitesse

[Matthys et al., 2007]

Gros troncs Capteurs 1D basé sur Qualitatifs et
artériels sur fantôme la géométrie, quantitatifs sur

systémiques rigidité et le débit
conditions aux et la pression

limites
sur fantôme

[Bessems et al., 2008]

Artère Capteurs 1D basé sur Qualitatifs
quelconque sur fantôme la géométrie, sur le débit

rigidité et et la pression
conditions aux

limites
sur fantôme

[Ford et al., 2008]

Artère carotide Vélocimétrie par 3D basé sur Qualitatifs
interne et tronc image de particules la géométrie sur la
basilaire avec sur fantôme et le débit vitesse
un anévrysme du fantôme
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aux limites

[Huberts et al., 2012]

Aorte et artères Ultrasons 1D basé sur Qualitatifs
dans le sur fantôme la géométrie sur la

bras avant et l’élasticité pression et
et après du fantôme le débit
fistule moyens

artérioveineuse

Table 1.1: Modèles numériques artériels validés à partir de
données in vitro.
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Étude Artère Données Complexité Critères de
étudiée expérimentales numérique validation

[Stettler et al., 1981]

Chemin Pression et 1D Qualitatifs
artériel du échographie sur le débit

cœur Doppler et la pression
au pied (littérature)

[Stergiopulos et al., 1992]
Arbre Littérature 1D Qualitatifs
artériel

[Olufsen, 1999]
Arbre Littérature 1D Qualitatifs
artériel

[Ku et al., 2002]

Aorte IRM 2D de 3D basé sur Qualitatifs et
thoracique vitesse la géométrie quantitatifs sur
avec un chez 8 porcs et le débit d’IRM l’amplitude et la
pontage en entrée forme du débit

[Steele et al., 2003]

Aorte IRM 2D de 1D basé sur Qualitatifs
thoracique vitesse la géométrie sur le débit
avec un chez 8 porcs et le débit d’IRM
pontage en entrée

[Olufsen et al., 2000]

Gros troncs IRM 2D de 1D Qualitatifs
artériels vitesse générique sur le débit

systémiques et tensiomètre et la
chez 1 sujet pression

[Reymond et al., 2009]

Arbre IRM 2D de 1D Qualitatifs et
artériel vitesse générique quantitatifs

chez 6 sujets, sur le débit
échographie Doppler et la

chez 8 sujets pression
et tonométrie
chez 5 sujets

[Reymond et al., 2011]

Arbre IRM 2D de 1D basé sur Qualitatifs et
artériel vitesse, la géométrie quantitatifs

échographie Doppler, et le débit sur le débit
et tonométrie d’IRM en et la
chez 1 sujet entrée pression

[Kyriakou et al., 2012]

Grosses IRM 4D de 3D basé sur Qualitatifs et
artères vitesse la géométrie quantitatifs

chez 1 sujet et la vitesse sur le débit
d’IRM en et la
entrée vitesse

[Midulla et al., 2012]

Aorte IRM 2D de 3D basé sur Qualitatifs
thoracique vitesse la géométrie sur la vitesse

chez 20 patients d’IRM et la contrainte
avec une de
réparation cisaillement

endovasculaire

Table 1.2 – Modèles numériques artériels validés à partir de données in
vivo issues de la littérature, acquises chez l’animal ou chez l’homme.
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1.4.4 Conclusions

Nous avons mis en évidence dans cette section l’utilité des simulations
numériques dans l’étude des propriétés artérielles hémodynamiques et mécaniques,
sur deux conditions pathologiques que sont l’athérosclérose et les anévrysmes.
Il existe plusieurs types de modèles artériels, qui peuvent être plus ou moins
complexes, selon les hypothèses du modèle, le nombre de segments simulés et
la précision. Les modèles en 3D de l’arbre artériel ont l’avantage d’être com-
plets et sont nécessaires pour simuler les géométries complexes présentes
dans les pathologies présentées ici. Nous nous intéressons dans ce travail
au vieillissement de l’aorte proximale, en termes de rigidité et de diamètre
notamment. Ainsi, nous nous sommes dirigés dans un premier temps vers
une modélisation en 1D de la portion droite de l’aorte descendante qui soit
simple, fournisse des simulations quasiment ≪ en temps réel ≫ et permette
une personnalisation à partir de données d’IRM de vitesse, en termes de
géométrie, élasticité et conditions aux limites proximale et distale.
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1.5 Evaluation clinique non-invasive des propriétés

artérielles

Dans cette partie, nous ne détaillerons que l’état de l’art sur l’évaluation
non-invasive des propriétés artérielles, en particulier de l’aorte. Un état de
l’art sur l’évaluation non-invasive de la sténose valvulaire aortique sera fourni
dans la section 2.3.2.1.

Nous avons souligné la contribution de la rigidité artérielle à l’augmenta-
tion des pressions centrales systolique et pulsée (section 1.3.2.1). Ainsi, elle
est un prédicteur important d’évènements cardiovasculaires [Vlachopoulos
et al., 2010]. La rigidité d’une artère donnée peut être évaluée à partir du
lien entre les variations simultanées de diamètre, lumière de l’artère, volume
ou débit, et de pression mesurés localement à cet endroit. Or, la seule me-
sure directe, locale et précise de la pression artérielle est le cathétérisme,
geste invasif et pouvant être à risque pour les patients. Aujourd’hui, la pres-
sion artérielle est donc communément mesurée avec un sphygmomanomètre
sur l’artère brachiale. Or, la pression pulsée brachiale est amplifiée par rap-
port à la pression centrale, en particulier chez les sujets jeunes (Figure 1.5).
Ainsi, la pression carotidienne mesurée non-invasivement par tonométrie
d’applanation s’est imposée comme un substitut fiable de la pression aor-
tique. Une autre méthode d’estimation non-invasive de la pression aortique
est l’application d’une fonction de transfert à la pression radiale mesurée
par tonométrie [Chen et al., 1997].

Différentes modalités non-invasives ont également été utilisées pour l’évaluation
des propriétés artérielles, telles que les ultrasons (Doppler [Gungor et al.,
2013] ou l’echotracking [Beaussier et al., 2008]), les techniques de bioimpédance
[Collette et al., 2011] et l’IRM. Nous allons nous focaliser sur la tonométrie
d’applanation, qui est la méthode de référence, et l’IRM, qui fait l’objet de
nos développements méthodologiques.

1.5.1 La tonométrie d’applanation

Principe de la technique

Le tonomètre se présente sous la forme d’un stylo à appliquer sur la sur-
face du corps (Figure 1.9.A 6). Le capteur intégré dans ce stylo enregistre les
variations de pression interne à une artère située en superficie ≪ aplatie ≫ en

6. PulsePen http ://www.diatecne.com/pressure-waveform-analysis.html

http://www.diatecne.com/pressure-waveform-analysis.html
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appuyant légèrement l’appareil sur la peau [Laurent and Cockroft, 2008].
Ainsi, cette technique ne peut être utilisée qu’en présence d’une structure
rigide (os ou tissu dur) derrière l’artère pour aplatir celle-ci (Figure 1.9.B)
ainsi qu’une peau fine pour ne pas comprimer l’artère [Laurent and Cockroft,
2008].

Tonomètre 

Artère 

Tissu / os 

A B 

Figure 1.9 – A. Illustration de l’utilisation du tonomètre pour la mesure de
la pression carotidienne. B. Schéma représentant le principe de la technique.
Cette figure est extraite de [Cheung, 2010].

La tonométrie d’applanation, qui est donc facile d’accès et peu coûteuse,
est la référence pour la mesure non-invasive de la pression artérielle centrale.
Cette mesure réalisée sur l’artère carotidienne nécessite la calibration de la
courbe à l’aide des pressions brachiales moyenne et diastolique obtenues
par sphygmomanomètre, en faisant l’hypothèse que la pression moyenne est
constante le long de l’arbre artériel et que la pression diastolique ne change
pas significativement [Nichols et al., 2011].

Indices tonométriques

La mesure de référence pour l’évaluation non-invasive de la rigidité aor-
tique par tonométrie d’applanation est la vitesse de l’onde de pouls (VOP).
Cette mesure caractérise la rigidité de la paroi artérielle car :

1. elle est liée au module de Young (E) via l’équation de Moens-Korteweg,
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sous les hypothèses que la paroi artérielle est fine et le sang est incom-
pressible et non-visqueux,

2. elle est inversement liée à la distensibilité (Dist), i.e. à l’élasticité de la
paroi, via l’équation de Bramwell et Hill qui en découle [Franck, 1920,
Bramwell and Hill, 1922] :

VOP =

√

Eh

2Rρ
, VOP =

√

1

ρDist
, (1.1)

où h est l’épaisseur de la paroi, R est le rayon et ρ est la densité sanguine.

La VOP est estimée régionalement en clinique comme étant la distance
entre deux sites artériels divisée par le temps de transit mis par l’onde de
pression pour parcourir cette distance, la méthode de référence considérant le
segment artériel entre la carotide et la fémorale (Figure 1.10) [Laurent et al.,
2006]. Ainsi cette mesure est la plus simple, robuste et reproductible pour
caractériser la rigidité [Laurent et al., 2006]. Il a été montré dans diverses po-
pulations que la VOP aortique est un prédicteur indépendant d’évènements
cardiovasculaires [Blacher et al., 1999, Boutouyrie et al., 2002, Cruickshank
et al., 2002, Mattace-Raso et al., 2006, Willum-Hansen et al., 2006] et de la
mortalité [Vlachopoulos et al., 2010].

La distance entre les sites artériels est mesurée avec un mètre ruban sur
la surface corporelle et il existe plusieurs approches pour la prise en compte
de la distance dans le calcul de la VOP (Figure 1.10, à gauche) [Laurent
et al., 2006] :

1. considérer directement la distance totale entre les sites de mesure dans
la carotide et la fémorale (D),

2. soustraire, à la distance totale, la distance entre l’incisure jugulaire et
la carotide (D −D1),

3. soustraire, à la distance entre l’insicure jugulaire et la fémorale, la
distance entre l’incisure jugulaire et la carotide (D2 − D1), afin de
prendre en compte le fait que lorsque l’onde pulsée ≪ monte ≫ dans la
carotide, elle se propage simultanément dans l’aorte thoracique.

Le temps de transit est quant à lui le plus souvent estimé en utilisant le
délai pied-à-pied en début de systole entre les deux courbes de pression ob-
tenues par tonométrie dans la carotide et la fémorale (Figure 1.10, à droite)
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Carotide 

Incisure 
jugulaire 

Fémorale 

D 

Δt 

D1 

D2 

Pression 
d’augmentation 

Figure 1.10 – Calcul de la VOP carotido-fémorale comme étant la distance
entre les sites artériels de mesure (D à gauche) divisée par le temps de tran-
sit mis par l’onde pour parcourir cette distance calculé sur les courbes de
pression obtenues par tonométrie d’applanation (∆t à droite). La pression
d’augmentation est par ailleurs illustrée sur la courbe de pression caroti-
dienne (en haut à droite). Cette figure est inspirée de [Laurent et al., 2006].
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[Laurent et al., 2006].

Enfin, la tonométrie d’applanation permet aussi de mesurer des indices
liés aux réflexions. Le plus utilisé est l’indice d’augmentation carotidien :

IA =
P2 − P1

PP
, (1.2)

où P2−P1 est la pression d’augmentation, définie comme la différence entre
le premier et le deuxième pics systoliques (Figure 1.10 en haut à droite), et
PP est la pression pulsée. Un avantage de cet indice est qu’il ne nécessite
pas d’avoir la pression absolue. En revanche, IA dépend notamment de la
fréquence cardiaque.

Limites

La tonométrie d’applanation, qui est donc considérée comme la méthode
de référence pour l’évaluation non-invasive de la rigidité artérielle, présente
plusieurs limites :

1. elle présente un risque pour les patients avec des plaques athérosclérotiques
ou des calcifications qui peuvent rompre ou se détacher à l’application
du tonomètre sur l’artère, induisant un thrombus ou une embolie,

2. elle ne donne pas accès à des indices locaux de la rigidité,

3. elle fait l’hypothèse que la VOP est homogène sur le segment artériel
considéré,

4. elle requiert la mesure précise de la distance entre les sites artériels,
qui peut être surestimée en utilisant un mètre ruban, chez les patients
obèses notamment,

5. le temps de transit peut être surestimé en cas de sténose artérielle ou
erroné lorsque les acquisitions des courbes sur les deux sites artériels
ne sont pas simultanées car il est alors nécessaire de les recaler par
rapport au signal ECG et la fréquence cardiaque.

1.5.2 L’Imagerie par Résonance Magnétique

Brefs rappels techniques

L’IRM repose sur la variation du moment magnétique du proton dans
les atomes d’hydrogène, qui sont très présents dans les tissus humains. Cette
technique mesure le signal de résonance magnétique engendré par le mou-
vement de précession des atomes, créé par l’application d’un fort champ
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magnétique uniforme, alignant les moments magnétiques, et de champs ra-
diofréquence variables (≪ gradients ≫), modifiant ces moments magnétiques.
Plus précisément, trois gradients linéaires dans des directions perpendicu-
laires permettent la localisation spatiale du signal : un premier gradient
permet la sélection du plan de coupe, un deuxième gradient permet le co-
dage des lignes dans ce plan de coupe selon les différences de phase et un
troisième gradient permet le codage des colonnes selon les différences de
fréquence, la combinaison gradient de phase - gradient de fréquence étant
répétée autant de fois que le nombre de lignes désiré. Enfin, une bobine de
réception récupère la somme des contributions de chaque pixel dans le plan
de coupe, chacun spécifié par un déphasage et une fréquence dépendant de
sa position. L’extraction de l’information en phase et en fréquence, à partir
du signal capté, est réalisée au moyen d’une transformée de Fourier dans les
deux directions du plan et l’image est par la suite reconstruite en effectuant
une transformée inverse.

En plus des séquences dites ≪ anatomo-fonctionelles ≫ qui donnent accès
à l’anatomie, l’IRM dispose de séquences récentes de contraste de phase, en
1D+t, 2D+t ou 3D+t. Ces séquences permettent l’encodage des vitesses du
flux sanguin, à travers (1D) ou dans le plan (2D) de coupe ou encore dans
l’espace (3D). La technique utilisée dans ce travail concerne l’encodage des
vitesses dans le plan, au moyen de deux gradients bipolaires (chacun com-
posé d’un lobe positif et d’un lobe négatif consécutifs, de même amplitude et
de même durée) opposés, appliqués dans la direction du gradient de sélection
de coupe : le premier a un premier lobe positif puis un deuxième négatif,
tandis que le deuxième possède un premier lobe négatif puis un deuxième
positif. En soustrayant la phase des deux signaux obtenus après chaque gra-
dient, le déphasage dû au champ magnétique est supprimé et le déphasage
dû à la vitesse est conservé.

Notons que pour les données d’IRM cardiaques ou aortiques utilisées
dans les travaux présentés dans cette thèse, il a été nécessaire d’acquérir des
séries dynamiques contenant plusieurs phases au cours du cycle cardiaque ;
dans ce cas, chaque image est reconstruite à partir des lignes dans le plan
de Fourier acquises sur plusieurs cycles cardiaques. De plus, les acquisitions
pouvaient être réalisées en apnée du patient (15-20 secondes) pour éviter
les artefacts de mouvement respiratoire, ou en respiration libre dans le cas
d’impossibilité de tenir l’apnée. Dans un futur proche, certaines équipes en-
visagent d’utiliser des séquences d’acquisition en temps réel.
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Rigidité aortique en IRM

Grâce à l’excellente couverture anatomique de l’IRM, de plus en plus
d’études durant les dernières années se sont penchées sur l’utilisation de
l’IRM pour l’étude de la rigidité de l’aorte qui, comme évoqué précédemment
(section 1.3.1.2), joue un rôle crucial du fait de sa position proximale vis-
à-vis du ventricule gauche et de sa fonction compliante majeure. En effet,
l’IRM permet une exploration non-invasive complète de l’aorte et sa ca-
ractérisation à la fois globale et locale. À titre d’exemple, contrairement à
la tonométrie d’applanation, l’IRM donne directement et précisément accès
aux longueurs artérielles.

La Table 1.3 résume la littérature IRM portant sur les indices aortiques
les plus utilisés tels que la VOP, estimée régionalement ou localement, ainsi
que la distensibilité / compliance locales. Les méthodes directes pour les
estimer, ainsi que les méthodes basées sur des modèles théoriques, seront
présentées par la suite. Étant donné le grand nombre d’études publiées
sur ce sujet, la liste présentée ci-dessous se veut complète en termes de
méthodologie mais non-exhaustive.

Étude Données Indices

[Mohiaddin et al., 1993] IRM 0,5 T anatomiques VOP arche
20 sujets sains et vitesses à travers le plan (1D) régionale
(16-59 ans) (RS = 1,6×1,6×10 mm3, et compliance

RT = 10 ms) aorte
et pressions brachiales ascendante

[Urchuk and Plewes, 1995] IRM 1,5 T anatomiques VOP et
Fantôme avec (RS = 0,3×0,3×3 mm3) compliance
simulateur de et vitesses à travers le plan (1D)
flux pulsatile (RS = 1,25×0,6×10 mm3,

RT = 20 ms, Venc = 75-100 cm/s)
et pressions par cathéter

[Groenink et al., 1998] IRM 1,5 T VOP globale et
6 patients atteints de vitesses à travers distensibilité
la maladie de Marfan le plan (1D) sur 4 sites
(34 ± 7 ans) (RS = 1,17×1,17×8 mm3, le long de
et 6 sujets sains RT = 25 ms) l’aorte
(26 ± 5 ans)

[Rogers et al., 2001] IRM 1,5 T vitesses VOP
24 sujets sains dans le plan (1D) régionale
(54 ± 15 (EP = 6 mm, Venc = 150 cm/s), sur 3 sites
(21-72) ans) pressions brachiales aortiques

et tonométrie carotido-fémorale
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[Vulliemoz et al., 2002] IRM 1,5 T anatomiques VOP arche
13 sujets sains (RS = 2×1×6 mm3, régionale
(âge moyen : RT = 8 ms) et vitesses et aorte
34 à travers le plan (1D) ascendante
(26-48) ans) (RS = 1×1×6 mm3, locale et

RT = 8 ms, Venc = 250 cm/s) distensibilité
et pressions brachiales aorte

simultanées ascendante

[Fielden et al., 2008] IRM 1,5 T vitesses à travers VOP
13 sujets sains (1D) et dans le plan (2D) aortique
(29 ± 7 ans) (RS = 1,37×1,37×10 mm3, globale

RT = 7,6 ms, Venc = 200 cm/s)

[Lalande et al., 2008] IRM 1,5 T anatomiques VOP arche,
29 sujets sans (respiration libre, compliance
syndrome RS = 1,8×0,7×7 mm3), et distensibilité
cardiovasculaire vitesses à travers le plan (1D) aorte
(25 ± 5 (respiration libre, ascendante
(18-35) ans) RS = 1,7×1,3×10 mm3,

Venc = 150 cm/s)
et pressions brachiales

simultanées

[Grotenhuis et al., 2009] IRM 1,5 T VOP arche
13 patients avec vitesses à travers le plan (1D) et aorte
suspicion de cardiopathie (respiration libre, descendante
coronarienne (59 ± 10 ans) RS = 1,17×1,17×8 mm3, régionales et
et 10 sujets sains RT = 6-10 ms, Venc = 200 cm/s) globale
(29 ± 8 ans) et pressions par cathéter

[Hickson et al., 2010] IRM 1,5 T vitesses VOP
157 sujets sains à travers le plan (1D) globale et
(49 ± 17 (RS = 1,1×1,1×5 mm3, régionales
(18-77) ans) RT = 13,4 ms, Venc = 150 cm/s), sur 4 sites

Vicorder simultané le long de
et tonométrie carotido-fémorale l’aorte

[Ibrahim el et al., 2010] IRM 3 T vitesses à travers VOP aorte
50 patients (1D) et dans le plan (1D) descendante
cardiaques (respiration lente, régionale
(55 ± 17 ans) RS = 1,17×1,17×8 mm3,
et 6 sujets sains RT = 13 ms, Venc = 150 cm/s)

[Markl et al., 2010] IRM 3 T VOP arche
25 patients avec de vitesses dans un aortique
l’athérosclérose aortique volume (3D) régionale
(66 ± 8 ans), 9 sujets sains (RS = 1,7×2,0×2,2 mm3, et
matchés à l’âge (64 ± 8 ans) RT = 40,8 ms, globale
et 12 sujets sains Venc = 150 cm/s)
jeunes (25 ± 3 ans)

[Redheuil et al., 2010] IRM 3 T anatomiques VOP arche
57 sujets sains (apnée, EP = 6 mm, régionale,
et 54 sujets avec RT = 20 ms) et vitesses distensibilité
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au moins un à travers le plan (1D) et VOP
facteur de risque (apnée, EP = 6 mm, locales
cardiovasculaire RT = 20 ms, Venc = 150 cm/s) aorte
(47 ± 17 et tonométrie ascendante et
(20-84) ans) carotido-fémorale descendante

[Rose et al., 2010] IRM 1,5 T anatomiques Distensibilité
26 sujets sains (apnée, aorte
(38 ± 8 RS = 1,4×1,8×5 mm3, ascendante et
(23-61) ans) RT = 32 images/cycle) descendante

et pressions brachiales

[Taviani et al., 2010] IRM 1,5 T VOP
Fantôme avec vitesses à travers régionale
simulateur de flux et le plan (1D) aorte
20 sujets sains (EP = 5 mm, descendante
(âge moyen : 37 RT = 13,4 ms,
(24−57) ans) Venc = 150 cm/s)

[Westenberg et al., 2010] IRM 1,5 T VOP aorte
18 patients avec vitesses à travers (1D) proximale et
suspicion de (respiration libre, distale
cardiopathie RS = 2,3×2,1×8 mm3, régionales
coronarienne RT = 6-10 ms, Venc = 100-150 cm/s) et globale
(59 ± 10 ans) et dans le plan (2D)
et 15 sujets sains (respiration libre
(40 ± 13 ans) RS = 3,5×2,1×10 mm3,

RT = 6-10 ms, Venc = 150 cm/s)
et pressions par cathéter

[Dogui et al., 2011a] IRM 1,5 T anatomiques VOP arche
46 sujets sains (RS = 1,64×1,92×8 mm3, aortique
(39 ± 15 ans) RT = 33 ms) et vitesses régionale

à travers le plan (1D) (apnée, et aorte
RS = 1,58×1,58×8 mm3 ascendante

RT = 18 ms, Venc = 200 cm/s), locale
pressions brachiales

simultanées
et tonométrie carotido-fémorale

[Dogui et al., 2011b] IRM 1,5 T anatomiques VOP arche
50 sujets sains (RS = 1,65×1,92×8 mm3, aortique
(40 ± 15 ans) RT = 33 ms) et vitesses régionale

à travers le plan (1D) et
(apnée, distensibilité

RS = 1,58×1,58×8 mm3 aorte
RT = 16 ms, Venc = 200 cm/s) ascendante
et tonométrie carotido-fémorale

[Markl et al., 2012] IRM 3 T VOP
86 patients avec vitesses dans un aortique
de l’athérosclérose volume (3D) globale
aortique avancée (RS = 1,7×2,0×2,2 mm3,
(68 ± 9 ans) et 12 sujets RT = 40,8 ms,
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sains (24 ± 3 ans) Venc = 150 cm/s)

[Suever et al., 2012] IRM 1,5 T VOP
13 sujets sains vitesses dans aorte
(33 ± 8 ans) le plan (1D) descendante
et 9 patients (RS = 1,37×1,37×8- régionale
asymptomatiques 2,5×2,5×12 mm3,
avec un score Venc = 200 cm/s)
calcique élevé et tonométrie
(62 ± 4 ans) carotido-fémorale

[Westenberg et al., 2012] IRM 1,5 T VOP arche
17 patients avec vitesses à travers (1D) régionale
suspicion de (respiration libre, et aorte
cardiopathie RS = 2,3×2,1×8 mm3, descendante
coronarienne RT = 6-10 ms, Venc = 100-150 cm/s) proximale
(57 ± 9 ans) et dans le plan (2D) régionale

(respiration libre et locale et
RS = 3,5×2,1×10 mm3, distensibilité

RT = 6-10 ms, Venc = 150 cm/s), aorte
pressions brachiales descendante

et par cathéter proximale

[Wentland et al., 2013] IRM 3 T VOP
18 sujets sains vitesses à travers le plan (1D) aortique
(38 ± 15 (RS = 1,6×1,6×7 mm3, globale
(22-60) ans) RT = 54 ± 21 images/cycle,

Venc = 150 cm/s)
et dans un volume (3D)
(RS = 1,25×1,25 mm2,

RT = 30 ± 4 images/cycle,
Venc = 150 cm/s)

Table 1.3: Littérature IRM sur l’estimation de la distensibilité
/ compliance locales et de la VOP, régionale ou locale, aor-
tiques. Les paramètres d’acquisition pour les données d’IRM
sont donnés lorsque disponibles. EP est l’épaisseur de coupe,
RS est la résolution spatiale, RT est la résolution temporelle
et Venc est la vitesse d’encodage.

1.5.2.1 Vitesse de l’onde de pouls

Il existe différentes méthodologies mises en œuvre pour calculer in vivo
la VOP aortique en IRM. La mesure directe, qui est la plus communément
utilisée, est basée sur la définition de la VOP, comme en tonométrie d’ap-
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planation :

VOP =
D

∆t
, (1.3)

où D est la distance entre deux sites aortiques, où l’on dispose des courbes
de vitesse ou de débit, et ∆t est le temps de transit mis par l’onde pour
parcourir cette distance. La VOP en IRM est le plus généralement calculée
dans l’arche aortique ou dans l’aorte descendante.

La distance aortique est le plus souvent estimée par un tracé manuel
de la ligne centrale sur une coupe d’IRM sagittale oblique, excepté dans
quelques études [Dogui et al., 2011a,b, Lalande et al., 2008] dans lesquelles
la longueur et la tortuosité 3D de l’arche aortique ont été prises en compte.
Plus spécifiquement dans les deux études du LIF [Dogui et al., 2011a,b],
le centre de la lumière aortique était défini sur des coupes d’IRM à la fois
axiales (6 à 8 points) dans l’aorte ascendante et descendante, et coronales
(3 points) dans l’arche aortique. Les coordonnées spatiales 3D de ces points
étaient par la suite calculées à partir des données DICOM des images, puis
interpolées avec une courbe de Bézier 3D (Figure 1.11.A). Il a également été
proposé par le groupe de recherche au Leiden University Medical Center de
considérer trois plans sagittaux plutôt qu’un seul pour prendre en compte
la géométrie 3D de l’aorte [Westenberg et al., 2010, 2012].

Pour l’estimation du temps de transit, il existe plusieurs méthodes mises
au point. Elles ont été le plus souvent utilisées entre deux sites (arche aor-
tique ou aorte descendante) à partir de données de vitesses encodées à travers
le plan d’acquisition. Ces méthodes prennent en compte soit :

1. le délai entre les valeurs maximales des courbes de débit [Wentland
et al., 2013],

2. le délai entre les courbes de vitesse moyenne à 50 % de leur valeur
maximale [Groenink et al., 1998, Dogui et al., 2011b] (Figure 1.11.B.a),

3. le délai entre les courbes de débit à 10 % de leur valeur maximale
[Hickson et al., 2010],

4. le délai entre les valeurs maximales des courbes de vitesse dérivées
temporellement [Taviani et al., 2010],

5. le délai entre les valeurs maximales des courbes de vitesse dérivées
secondes en temps [Taviani et al., 2010, Wentland et al., 2013],

6. le délai pied-à-pied entre les courbes de débit ou vitesse interpolées en
début de systole [Mohiaddin et al., 1993, Vulliemoz et al., 2002], entre
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A B 

AA 

AD 

Figure 1.11 – Calcul de la VOP dans l’arche aortique à partir de données
d’IRM de vitesses encodées à travers le plan. A. Image aortique axiale d’IRM
encodée en vitesse à travers le plan (en bas) et calcul 3D (en haut) de la
longueur de l’arche entre l’aorte ascendante (AA) et l’aorte descendante
(AD) à partir de coupes axiales et coronales. B. Illustration de différentes
méthodes d’estimation du temps de transit entre les sites de mesure. Ces
figures sont extraites de [Dogui et al., 2011a,b].
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20 et 80 % [Fielden et al., 2008, Grotenhuis et al., 2009, Ibrahim el
et al., 2010, Westenberg et al., 2010, 2012, Wentland et al., 2013], 20 et
40 % [Taviani et al., 2010] ou 10 et 30 % [Dogui et al., 2011b] (Figure
1.11.B.b) de leur valeur maximale,

7. le délai correspondant au décalage maximisant la corrélation croisée
entre les courbes entières de vitesse moyenne [Taviani et al., 2010,
Wentland et al., 2013] ou de débit normalisées [Dogui et al., 2011b]
(Figure 1.11.B.c),

8. le délai correspondant à la différence aux moindres carrés minimale
entre les fronts systoliques ascendants des courbes de débit norma-
lisées [Lalande et al., 2008, Redheuil et al., 2010, Dogui et al., 2011a,b]
(Figure 1.11.B.d).

Certaines études ont testé plusieurs de ces méthodes. Il a été conclu
que la méthode 4 était supérieure aux méthodes 6, basée sur l’interpolation
entre 20 et 40 % du pic de débit, 5 et 7 en les testant sur un fantôme de
VOP connue [Taviani et al., 2010], et que la méthode 8 était supérieure aux
méthodes 6, basée sur l’interpolation entre 10 et 30 % du pic de débit, 2 et
7, en termes de lien avec l’âge et la distensibilité [Dogui et al., 2011b].

La plupart de ces méthodes s’appuie sur le début de systole, où les
réflexions, pouvant déformer les courbes de vitesse ou de débit, et ainsi en-
trâıner des erreurs de mesure du temps de transit, sont minimales. La Table
1.4 indique les validations de ces différentes méthodes d’estimation du temps
de transit pour le calcul de la VOP, appliquées à des données d’IRM avec
encodage des vitesses à travers le plan d’acquisition. Les mesures de VOP
obtenues étaient reproductibles et en accord avec les méthodes de référence
utilisées. Toutefois, la VOP aortique calculée en IRM sous-estimait la VOP
calculée avec les pressions invasives dans l’aorte ou avec la tonométrie entre
la carotide et la fémorale [Grotenhuis et al., 2009, Hickson et al., 2010]. Ce-
pendant sur la VOP globale, l’écart était réduit lorsque l’arche aortique, qui
est un segment souple et donc avec une VOP plus basse, était exclue dans le
calcul [Hickson et al., 2010]. Cette supériorité des valeurs carotido-fémorales
peut être expliquée par une sur-estimation de la longueur artérielle, estimée
sur la surface corporelle externe, ou directement de la VOP aortique réelle,
puisque cette mesure inclut les segments carotidien, iliaque et fémoral qui
sont plus rigides que l’aorte proximale.

De manière générale, les méthodes d’estimation du temps de transit entre
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Étude Méthodes Résultats

IRM avec encodage des vitesses à travers le plan d’acquisition

[Grotenhuis et al., 2009]
6 (20-80 %) Bonne reproductibilité inter-protocoles

Bon accord avec la VOP estimée avec
les pressions invasives

[Hickson et al., 2010]

3 Bonne reproductibilité inter-examens
Bon accord avec la VOP carotido-fémorale
estimée par tonométrie d’applanation
et par Vicorder

[Ibrahim el et al., 2010]
6 (20-80 %) Bonne reproductibilité intra-opérateur,

inter-opérateurs
et inter-protocoles

[Taviani et al., 2010]

4 Bonne reproductibilité inter-protocoles
5 et inter-examens

6 (20-40 %) Bon accord sur un fantôme de VOP
7 connue

[Dogui et al., 2011b]

2 Bonne reproductibilité inter-opérateurs
6 (10-30 %) Bon accord avec la VOP carotido-fémorale

7 estimée par tonométrie d’applanation
8 et la distensibilité

IRM avec encodage des vitesses dans le plan d’acquisition

[Rogers et al., 2001] 6 (20-40 %) Bonne reproductibilité inter-protocoles

[Ibrahim el et al., 2010]
7 Bonne reproductibilité intra-opérateur,

inter-opérateurs
et inter-protocoles

[Westenberg et al., 2010]
6 (20-80 %) Bonne reproductibilité inter-protocoles

Bon accord avec la VOP estimée avec
les pressions invasives

[Suever et al., 2012]

7 Bonne reproductibilité inter-examens,
meilleure que celle obtenue pour la
VOP carotido-fémorale estimée
par tonométrie d’applanation

IRM avec encodage des vitesses en 3D

[Markl et al., 2010]
1 Méthode 6 moins variable

6 (20-80 %) que les méthodes 1 et 7
7

[Wentland et al., 2013]

1 Bonnes reproductibilités inter-protocoles
5 et intra-protocole

6 (20-80 %) Accord avec les VOP estimées avec les
7 données d’IRM de vitesses à travers

le plan d’acquisition

Table 1.4 – Validations des méthodes d’estimation du temps de transit
pour l’estimation de la VOP appliquées à des données d’IRM avec encodage
des vitesses à travers le plan d’acquisition, dans le plan ou encore dans les
trois directions.
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deux sites aortiques basées sur un seul point sur les courbes (méthodes de
1 à 5) sont sensibles au bruit, en particulier celles utilisant les valeurs de
vitesse faibles en début de systole dont la mesure en IRM est moins précise
que celle des vitesses proches de la vitesse d’encodage. En contrepartie, la
méthode 7, sur tout le cycle cardiaque, prend en compte les variations de
forme de l’onde de débit ou vitesse dues au flux rétrograde, qui de plus
affectent différemment les courbes mesurées sur une position proximale ou
distale.

Le temps de transit a par ailleurs été estimé avec des séquences d’IRM
aortique avec encodage de la vitesse dans le plan d’acquisition [Rogers et al.,
2001, Fielden et al., 2008, Ibrahim el et al., 2010, Westenberg et al., 2010,
2012, Suever et al., 2012] (Table 1.4). Le principe est de calculer la VOP
comme étant la pente de la régression linéaire exprimant la distance des
sites de mesure par rapport à un point de référence en fonction du temps de
transit estimé en chacun de ces sites (Figure 1.12). Cette méthode, à partir
de plusieurs sites aortiques, a l’avantage d’être plus robuste que la méthode
entre deux plans et de permettre, lorsqu’elle est utilisée avec des données de
résolution temporelle élevée, un calcul local de la VOP.

Figure 1.12 – Calcul de la VOP dans l’aorte descendante à partir d’images
d’IRM de vitesses encodées dans le plan (à gauche) comme étant la pente de
la régression linéaire exprimant la distance des sites de mesure par rapport
à un point de référence en fonction du temps de transit estimé en chacun de
ces sites (à droite). Cette figure est extraite de [Suever et al., 2012].

Enfin, la VOP aortique a été estimée avec la méthode du temps de transit
en utilisant des données d’IRM de vitesses encodées dans les trois directions



1.5. EVALUATION CLINIQUE NON-INVASIVE DES PROPRIÉTÉS ARTÉRIELLES47

[Markl et al., 2010, Wentland et al., 2013] (Table 1.4). Une autre méthode
propre aux acquisitions 3D+t, dont le principe est proche de celui du temps
de transit, est illustrée dans la Figure 1.13 [Markl et al., 2012]. Tout d’abord,
des plans d’analyse équidistants de 10 mm sont positionnés et orientés le
long de l’aorte, reconstruite à partir des données 3D (Figure 1.13.a). En
chacun de ces plans d’analyse et pour chaque phase, les contours aortiques
sont tracés manuellement, fournissant les courbes de débit au cours du cycle
cardiaque (Figure 1.13.b). Pour chaque plan d’analyse, la phase systolique
ascendante, définie sur l’intervalle entre le début du cycle cardiaque et le
pic de débit, est considérée : l’ensemble de ces phases systoliques est ajusté
par un plan, en utilisant la méthode des moindres carrés, et la VOP globale
aortique est égale à la pente de ce plan en fonction de la position des plans
d’analyse (Figure 1.13.c). Il a été montré que cette méthode était reproduc-
tible entre deux analyses, en termes de variation intra- et inter-opérateurs
ainsi que de variation inter-protocoles [Markl et al., 2012]. L’avantage d’une
telle séquence est la prise en compte des vitesses dans les trois directions,
sur un volume comprenant l’aorte entière.

L’IRM permet donc l’estimation reproductible et fiable de la VOP aor-
tique. Ainsi, une étude sur un large groupe incluant 157 sujets sains a établi
les valeurs normales pour la VOP le long de l’aorte mesurée en IRM, sur
4 segments aortiques (R1 à R4) délimités par les 5 plans pour des acquisi-
tions axiales d’IRM de contraste de phase, perpendiculaires à l’axe aortique
(Figure 1.14) positionnés aux localisations suivantes [Hickson et al., 2010] :

– L1 situé 1 cm au-dessus de la valve aortique,
– L2 dans l’aorte descendante sur le même plan que L1,
– L3 au niveau du diaphragme,
– L5 situé 3 cm au-dessus de la bifurcation iliaque,
– L4 situé au milieu entre L3 et L5.

Ces valeurs sont résumées dans la Table 1.5.

1.5.2.2 Distensibilité

Une autre mesure de l’élasicité de la paroi artérielle est la distensibilité,
qui décrit la capacité d’une artère à se distendre au passage de l’onde pulsée
éjectée à chaque contraction cardiaque. La distensibilité (Dist) est définie par
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Figure 1.13 – Calcul de la VOP aortique à partir de données d’IRM de
vitesses encodées en 3D. a. Positionnement des plans d’analyse équidistants
le long de l’aorte. b. Courbes de débit au cours du cycle cardiaque estimées
pour chaque plan d’analyse. c. Ajustement par un plan de l’ensemble des
portions systoliques ascendantes. La VOP globale aortique est égale à la
pente de ce plan en fonction de la position des plans d’analyse. Cette figure
est extraite de [Markl et al., 2012].
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Figure 1.14 – Image d’IRM aortique sagittale illustrant la position des
plans d’acquisition axiaux pour la mesure des valeurs normales de la VOP
aortique. Cette figure est extraite de [Hickson et al., 2010].

Age (années) 49 ± 17
Sexe (hommes/femmes) 71/86
VOP R1 (m/s) 4,6 ± 1,5
VOP R2 (m/s) 5,5 ± 2,0
VOP R3 (m/s) 5,7 ± 2,3
VOP R4 (m/s) 6,1 ± 2,9

Table 1.5 – Valeurs normales de la VOP aortique estimée en IRM [Hickson
et al., 2010].
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la variation relative de la section artérielle pour une variation de pression
donnée. Elle est généralement estimée en considérant les variations extrêmes
de ces grandeurs, entre la systole et la diastole :

Dist =
As −Ad

Ad × PP
, (1.4)

où As et Ad sont les surfaces systolique et diastolique, respectivement, et
PP est la pression pulsée. La distensibilité est mesurée localement. Elle a
été largement étudiée sur l’aorte en IRM (Table 1.3), grâce aux séquences
anatomiques ≪ steady-state free precession ≫ (SSFP) qui possèdent de très
bonnes résolutions spatiale et temporelle et permettent ainsi, combinées avec
une segmentation fiable des contours aortiques [Herment et al., 2010, Du-
quette et al., 2012], une mesure précise des variations de la surface tout au
long du cycle cardiaque. Ces données d’IRM sont couplées aux pressions,
mesurées de préférence dans la carotide plutôt que dans l’artère brachiale.

Le sens physiologique de la distensibilité semble être complémentaire à
celui de la vitesse de l’onde de pouls. En effet, les variations avec l’âge de
ces deux indices de la rigidité aortique diffèrent : les deux tendances sont
non-linéaires et la distensibilité s’effondre nettement avant 50 ans alors que
la VOP est plus discriminante vis-à-vis de l’âge après 50 ans [Redheuil et al.,
2010] (Figure 1.15).
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Figure 1.15 – Variations avec l’âge de la distensibilité dans l’aorte ascen-
dante (A) et de la vitesse de propagation de l’onde de pouls dans l’arche
aortique (B). Cette figure est extraite de [Redheuil et al., 2010].
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1.5.2.3 Modèles théoriques

Enfin, différents modèles théoriques ont été utilisés pour estimer ces in-
dices de rigidité aortique en IRM. Ces modèles sont basés sur l’équation de
Bramwell-Hill, sur le débit et la surface ainsi que sur les dérivées secondes
de la vitesse.

Équation de Bramwell-Hill La VOP aortique peut être calculée à partir
de la distensibilité (Dist) [Urchuk and Plewes, 1995, Redheuil et al., 2010]
via l’équation de Bramwell-Hill (1.1) :

VOP =
1√

ρDist
, (1.5)

où ρ est la densité du sang. Cette méthode a été validée à la fois dans l’aorte
ascendante en comparaison à la VOP estimée à partir de données d’IRM de
vitesses encodées à travers le plan dans l’arche aortique [Dogui et al., 2011a]
et dans l’aorte descendante en comparaison à la VOP estimée à partir de
données de pression invasives [Westenberg et al., 2012].

Débit et surface Une autre méthode pour l’estimation de la rigidité
artérielle est basée sur un modèle théorique, à partir de la définition de
l’impédance caractéristique (Zc) et de l’équation de water hammer, respec-
tivement :

Zc =
∆P

∆Q
, Zc =

1

Ad

√

ρ

Dist
, (1.6)

où ∆P et ∆Q sont les variations de pression et de débit, respectivement, en
début de systole en l’absence de réflexions, ρ est la densité du sang, Dist est
la distensibilité et Ad est la surface diastolique. En utilisant la définition de
la distensibilité (1.4) et en éliminant PP = ∆P à partir de (1.6), il vient :

Dist =
1

ρ

(

∆A

∆Q

)2

. (1.7)

La VOP obtenue dans l’aorte ascendante en combinant cette équation avec
le modèle de Bramwell-Hill (1.5), et en considérant la pente de la régression
linéaire en début de systole entre le débit et la surface estimés pour chaque
phase cardiaque à partir de données d’IRM de vitesses encodées à travers
le plan d’acquisition, a été validée en comparaison avec la VOP obtenue
dans l’arche aortique [Vulliemoz et al., 2002]. Une autre étude a obtenu une
bonne reproductibilité intra- et inter-opérateurs ainsi qu’une bonne repro-
ductibilité inter-protocoles pour l’estimation de la VOP avec cette même
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méthode [Ibrahim el et al., 2010]. En revanche, cette reproductibilité était
moins bonne et le temps de traitement des données était plus long que ceux
obtenus pour l’estimation de la VOP avec les méthodes directes basées sur
le temps de transit.

Dérivées secondes de la vitesse Enfin, une dernière méthode précédemment
décrite en IRM pour l’estimation de la VOP aortique est basée sur les
dérivées temporelle et spatiale secondes de la vitesse. Cette méthode, basée
sur les lois de conservation de la masse et du moment, permet de définir
la distensibilité à partir des dérivées spatiale et temporelle secondes de la
vitesse u et débouche, avec l’équation de Bramwell-Hill (1.5), sur :

VOP =

√

√

√

√

∂2u
∂t2

∂2u
∂x2

. (1.8)

Cette méthode était reproductible, entre deux protocoles ainsi qu’entre deux
examens, dans une étude basée sur des données d’IRM aortiques de vitesses
encodées à travers le plan d’acquisition [Taviani et al., 2010]. En revanche,
les tests effectués sur un fantôme de VOP connue ont révélé que la VOP
obtenue avec cette méthode était moins précise que celle obtenue avec les
méthodes directe basées sur le temps de transit.

1.5.2.4 Autres indices artériels

La Table 1.6 résume d’autres indices de la rigidité aortique locale, qui
ont peu voire jamais été estimés en IRM. Notamment, une des difficultés en
IRM pour estimer le module de Young est d’avoir une mesure de l’épaisseur
de la paroi h.

Nous noterons enfin que des indices décrivant le système artériel dans
sa globalité ont également été proposés. Il s’agit de la résistance Rt et de la
compliance Ct artérielles totales.

1. Rt est communément estimée comme étant la pression aortique moyenne
Pmoy divisée par le débit aortique moyen Qmoy [Julius et al., 1967] :

Rt =
Pmoy

Qmoy
. (1.9)
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Indice de rigidité Définition

Module de Young
Variation de pression par unité de surface E =

∆P ×Ad

h(As −Ad)
nécessaire pour étirer l’artère de 100 %

Impédance caractéristique
Variation de pression pour une Zc =

∆P

∆Q
variation de débit donnée
en l’absence de réflexions

Indice de rigidité β
Logarithme du rapport de pressions β =

ln Ps

Pd

As−Ad

Ad

maximale / minimale sur la
variation relative de surface

Amplitude de la réflexion
Rapport de pressions réfléchie AR = |Pr|

|Pi|

et incidente après
séparation de l’onde de pression

Table 1.6 – Autres indices de rigidité artérielle locale. As est la surface sys-
tolique, Ad est la surface diastolique, ∆P = Ps−Pd est la pression pulsée, Ps

est la pression systolique, Pd est la pression diastolique, |Pi| est l’amplitude
de la pression incidente, |Pr| est l’amplitude de la pression réfléchie, h est
l’épaisseur de la paroi, Q est le débit.

2. Ct peut être estimée à partir simplement du volume d’éjection car-

diaque VE et de la pression pulsée PP comme étant
VE

PP
[Remington

et al., 1948] ou à partir de la ≪ méthode des aires ≫ [Liu et al., 1986],
qui nécessite d’avoir la courbe de pression au cours du cycle cardiaque :

Ct =
ad

Rt(Pts − Pd)
, (1.10)

où ad est l’aire sous la courbe de pression aortique en diastole, Pts

et Pd sont les pressions télésystolique et diastolique, respectivement.
Enfin, il est possible de modéliser la portion diastolique de la courbe de
pression aortique par une exponentielle : sa constante de décroissance
est égale au produit Rt×Ct et en estimant Rt, nous pouvons en déduire
la valeur de Ct.

Limites de l’IRM

Il est important de souligner quelques limites de l’IRM :

1. la sous-estimation de la longueur aortique avec les données d’IRM en
2D, en particulier en cas de tortuosité,
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2. la vitesse d’encodage pour les séquences 2D avec encodage des vitesses
dans le plan est la même dans les deux directions, alors que la compo-
sante ≪ devant-derrière ≫ est négligeable par rapport à la composante
≪ haut-bas ≫ ; ainsi, le choix d’une vitesse d’encodage élevée réduira
la précision de mesure sur la première composante alors que le choix
d’une vitesse d’encodage faible créera du repliement de phase ou alia-
sing sur la deuxième,

3. les séquences 3D ou 2D avec encodage des vitesses dans le plan souffrent
d’un temps d’acquisition long (de 15 à 20 minutes pour le 3D [Markl
et al., 2012], plus de 15 minutes pour le 2D [Westenberg et al., 2010][Wes-
tenberg et al., 2012]) et ne peuvent être utilisées qu’en respiration libre
ce qui peut engendrer des artefacts de mouvement à l’acquisition,

4. les séquences 3D ou 2D avec encodage des vitesses dans le plan ne per-
mettent pas d’estimer la VOP localement, en raison de leur résolution
temporelle limitée (plus de 40 ms pour le 3D [Markl et al., 2012], voir
Figure 1.16 pour le 2D),

5. le post-traitement des données d’IRM 3D est long [Markl et al., 2010]
et repose sur de nombreuses interventions manuelles.

Au passage, la limitation 2 n’est plus vraie avec les nouvelles avancées. En
effet il devient possible sur certaines machines de choisir des vitesses d’en-
codage différentes pour chaque direction. Cependant, la même vitesse d’en-
codage était utilisée dans les études précédentes citées ici.

1.5.3 Conclusions

L’IRM permet de fournir, en plus des indices anatomiques précis, des in-
dices non-invasifs régionaux et locaux de la rigidité centrale aortique. En vue
des limites citées ci-dessus, dans nos travaux, nous avons choisi d’utiliser des
données d’IRM 2D+t de vitesses encodées à travers le plan, qui présentent
une bonne résolution temporelle, dont l’acquisition est peu contraignante
pour le patient et le post-traitement est rapide et reproductible. Nous avons
également pris en compte la géométrie 3D de l’aorte [Dogui et al., 2011a,b].
Ce choix des séquences de vitesses encodées à travers le plan se justifie
également par le fait qu’elles permettent une estimation de différents in-
dices à partir d’une seule acquisition : la VOP dans l’arche, mais aussi la
VOP locale dans l’aorte ascendante ou descendante, ainsi que la distensibi-
lité / compliance en prenant en compte les pressions centrales.



BIBLIOGRAPHIE 55

Résolution temporelle =  
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) 

Figure 1.16 – Pieds des courbes de vitesses obtenues le long de l’aorte avec
des données d’IRM 2D avec encodage des vitesses dans le plan et utilisées
pour l’estimation du temps de transit, et illustration de la résolution tem-
porelle, indiquant qu’elle n’est pas suffisante pour une mesure locale de la
VOP aortique. Cette figure est extraite de [Westenberg et al., 2010].
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1.6 Objectifs de la thèse

L’objectif global de ma thèse est de proposer de nouveaux indices d’IRM
simples, rapides et complémentaires aux indices de rigidité déjà bien établis,
permettant de caractériser la biomécanique et l’hémodynamique aortiques
localement et de manière non-invasive, selon deux axes :

1. Combiner des données d’IRM avec des simulations numériques, afin de
modéliser en 1D l’aorte descendante spécifiquement à un sujet donné.
Ce modèle sera validé en comparaison aux connaissances physiolo-
giques établies et des données in vivo, et permettra à termes d’estimer
les ondes incidentes et réfléchies locales de vitesse et de pression ou
encore leur vitesse locale.

2. Revisiter en IRM de vitesses et tonométrie d’applanation des concepts
hémodynamiques cardiovasculaires précédemment étudiés avec des données
invasives ou en échocardiographie, à savoir l’étude du caractère pulsa-
tile de l’écoulement aortique proximal et de sa composante rétrograde
ainsi que l’évaluation de l’hémodynamique dans le rétrécissement val-
vulaire aortique.

1.7 Plan du manuscrit

Les trois parties suivantes sont organisées de cette manière :
– Méthodes : tous les aspects méthodologiques relatifs au modèle numérique
1D de l’aorte descendante (section 2.2) et aux différentes études IRM
sur la pulsatilité (2.3.1.2) et la composante rétrograde (2.3.1.3) du flux
dans l’aorte proximale ainsi que sur l’hémodynamique dans la sténose
valvulaire aortique (2.3.2), seront détaillés. Le traitement des images
d’IRM aortiques avec le logiciel ArtFun et les méthodes convention-
nelles utilisées pour estimer la surface valvulaire aortique seront décrits
en Annexes.

– Résultats et discussions : de même, les résultats et leurs discussions
seront présentés respectivement pour chaque partie (section 3.1 pour
les données simulées, sections 3.2.1.1 sur l’estimation de l’impédance
caractéristique et 3.2.1.2 sur la quantification du flux rétrograde dans
l’aorte proximale et 3.2.2 sur l’évaluation hémodynamique de la sténose
valvulaire aortique, pour les données d’IRM).

– Conclusions et perspectives globales.



Chapitre 2

Méthodes

2.1 Organigramme méthodologique

La Figure 2.1 illustre l’organisation méthodologique de cette thèse ar-
ticulée autour de deux axes, combinés aux données cliniques, qui seront
détaillés dans cette partie, à savoir :

– un modèle 1D fluide-structure réduit de l’aorte descendante,
– l’étude de l’hémodynamique dans l’aorte à partir de données d’IRM, à

travers l’évaluation de la pulsatilité et du flux rétrograde dans l’aorte
proximale ainsi que de l’hémodynamique dans la sténose valvulaire
aortique.
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Figure 2.1 – Organigramme méthodologique.
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2.2 Modélisation 1D de l’aorte descendante

Dans cette section, nous allons décrire le contexte spécifique aux modèles
1D, nous détaillerons les hypothèses sous-jacentes à notre modèle 1D de
l’aorte descendante, les équations qui régissent l’écoulement et l’interaction
fluide-structure, ainsi que la manière dont nous les résolvons. Enfin, nous
décrirons les données cliniques utilisées dans cette partie et nous nous attar-
derons sur une étape cruciale de l’application de ce modèle à des données in
vivo, qui est l’estimation des paramètres spécifiques à chaque sujet.

2.2.1 Contexte

Nous avons illustré dans la section 1.4 la potentielle utilité des simu-
lations numériques dans l’étude de l’écoulement du flux sanguin dans les
artères, sur deux conditions pathologiques que sont l’athérosclérose et les
anévrysmes. En effet, cet écoulement sanguin a été largement étudié avec
des modèles numériques, permettant une exploration des phénomènes de
propagation et de réflexion des ondes de pression et de vitesse et ainsi une
bonne caractérisation du système artériel ainsi que de son interaction avec
les organes cibles. Il s’agit de modèles simulant le système artériel entier
ou en partie, principalement en une dimension (1D) [Stettler et al., 1981,
Stergiopulos et al., 1992, Olufsen, 1999, Olufsen et al., 2000, Segers and
Verdonck, 2000, Formaggia et al., 2001, Xiao et al., 2002, Sherwin et al.,
2003a,b, Steele et al., 2003, Wang and Parker, 2004, Bessems et al., 2007,
Matthys et al., 2007, Xiu and Sherwin, 2007, Alastruey et al., 2008, Bes-
sems et al., 2008, Dumas, 2008, Alastruey et al., 2009, Reymond et al., 2009,
Feng and Khir, 2010, Leguy et al., 2010, Alastruey, 2011, Raghu et al., 2011,
Reymond et al., 2011a,b, Blanco and Feijoo, 2012, Huberts et al., 2012, Rey-
mond et al., 2012b,a, Westerhof and Westerhof, 2012, Al-Jumaily and Lowe,
2013] ou trois dimensions (3D) [Moore et al., 1999, Canstein et al., 2008,
Liu et al., 2009, Brown et al., 2012, Gallo et al., 2012, Kyriakou et al., 2012,
Lantz and Karlsson, 2012, Midulla et al., 2012, Reymond et al., 2012b,a,
Tse et al., 2012, Morbiducci et al., 2013].

Les difficultés à modéliser le système artériel proviennent notamment
du comportement de la paroi et des conditions aux limites. En effet, une
étude a comparé, sur trois exemples, des modèles 1D incluant différentes
formulations pour la loi mécanique de la paroi [Raghu et al., 2011] : un
modèle de paroi élastique, et deux modèles de paroi viscoélastique qui sont
censés être plus réalistes pour les vaisseaux [Bergel, 1961].
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1. Le premier exemple était une artère idéalisée de 80 cm de long sans
réflexions imposées en sortie : des différences significatives ont été ob-
tenues pour l’amplitude et les temps du débit et de la pression entre
les trois modèles de paroi.

2. Deuxièmement, les simulations réalisées sur une artère carotide plus
réaliste avec un débit non-périodique imposé en entrée et un modèle en
0D RCR, simulant les résistances et la compliance artérielles périphériques,
imposé en sortie n’ont révélé aucune différence significative entre les
trois modèles pour la pression en entrée. En revanche, l’amplitude de
la surface en entrée était jusqu’à 16 % plus faible avec les modèles
viscoélastiques par rapport au modèle élastique.

3. Enfin, le dernier exemple était un modèle de l’aorte abdominale basé
sur les données spécifiques d’un sujet avec un débit imposé en entrée
et un modèle RCR imposé en sortie. Encore une fois, alors que les os-
cillations de la surface en entrée dans l’aorte et en sortie dans l’artère
iliaque étaient jusqu’à 10 % plus faibles pour les modèles viscoélastiques,
aucune différence n’a été observée entre les modèles pour l’amplitude
du débit et de la pression à différents endroits en entrée, en sortie et
à l’intérieur du domaine artériel.

Le comportement viscoélastique des vaisseaux est dû aux cellules musculaires
lisses, dont la proportion est plus importante dans les vaisseaux périphériques
[Bergel, 1961]. De plus, l’effet de la viscoélasticité sur le débit et la pression,
qui était plus significatif dans l’artère iliaque ou dans les artères cérébrales
que dans l’aorte thoracique simulées dans un modèle 1D [Reymond et al.,
2009], confirme cette hypothèse. Ainsi, un modèle élastique peut être suffi-
samment représentatif de la paroi de l’aorte thoracique.

Concernant les conditions aux limites, l’effet de la forme du profil de
vitesse imposé à l’entrée d’un modèle de l’aorte thoracique en 3D à partir de
données acquises chez un sujet sain en IRM 3D+t, a été récemment étudié
[Morbiducci et al., 2013]. Quatre profils ont été testés, dont :

– des profils en 3D basés sur les trois composantes des vitesses d’IRM
dans l’aorte ascendante,

– un profil en 1D ne prenant en compte que la composante axiale des
vitesses,

– un profil plat obtenu en intégrant ces vitesses sur la section aortique,
i.e. un débit.

Les auteurs ont observé que la surface aortique exposée à une contrainte
de cisaillement variable et les flux hélicöıdaux étaient réduits avec le profil
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de vitesse plat par rapport au profil en 3D, reflétant l’importance des vi-
tesses radiales. En revanche, ces phénomènes de contrainte de cisaillement
variable et de flux hélicöıdaux peuvent être amplifiés par la géométrie locale
dans l’aorte ascendante, telle que la courbure et la torsion de l’arche, et de-
vraient être moins importants dans un segment droit de l’aorte descendante.
De plus, l’aorte descendante présente une vitesse radiale de l’écoulement san-
guin négligeable par rapport à sa composante axiale [Grinberg et al., 2009]
et ne nécessite donc pas forcément d’être modélisée en 3D.

En outre, malgré leurs approximations, les modèles 1D restent attractifs
car moins coûteux en calculs et plus rapides par rapport aux modèles 3D,
qui sont par ailleurs plus difficiles à personnaliser entièrement. En effet, les
modèles 1D permettent de fournir, à moindre coût et en ≪ temps réel ≫ :

1. une analyse des phénomènes physiologiques artériels,

2. des conditions aux limites pour des modèles artériels en 3D plus précis
[Formaggia et al., 2001],

3. des informations sur les propriétés artérielles en utilisant les méthodes
de problèmes inverses [Martin et al., 2005, Dumas, 2008].

Parmi les applications originales précédemment réalisées avec des modèles
artériels 1D, nous pouvons citer l’étude des mécanismes de réflexion des
ondes de pression et de débit [Alastruey et al., 2009]. Pour ce faire, les au-
teurs ont développé un algorithme permettant l’identification et le suivi, à
un certain endroit du réseau artériel simulé, des composantes qui ont été
réfléchies aux différentes bifurcations et qui contribuent à l’onde mesurée à
cet endroit. Une autre étude s’est basée sur l’écoulement du flux dans un
tube flexible modélisé en 1D pour la détermination théorique de la vitesse
de propagation de l’onde de pouls artérielle, à partir de la vitesse et du
diamètre, et son appplication à des données in vitro et in vivo, acquises chez
l’animal et chez un sujet avec l’échographie Doppler [Feng and Khir, 2010].
Plus récemment, une étude a utilisé un modèle en 1D composé des 55 artères
systémiques les plus importantes pour comparer différentes méthodes d’es-
timation de la vitesse de l’onde de pouls, par rapport à la valeur théorique
[Alastruey, 2011].

Lorsqu’elle a été faite, la validation des modèles 1D incluant l’aorte était
réalisée en comparaison à des données in vitro (Table 1.1) ou in vivo (Table
1.2). Cependant, parmi les études 1D in vivo, cette validation était pour
la plupart des travaux basée soit sur des modèles animaux [Steele et al.,
2003], soit sur l’homme à partir d’observations cliniques (données invasives,
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échographie Doppler) précédemment décrites [Stettler et al., 1981, Stergio-
pulos et al., 1992, Olufsen, 1999] ainsi qu’à partir de comparaisons qualita-
tives du débit avec des données d’IRM [Olufsen et al., 2000]. De plus, dans
le reste des modèles 1D comprenant l’aorte qui ont été validés quantitative-
ment en comparaison à des données cliniques chez l’homme [Reymond et al.,
2009, 2011a], à notre connaissance, une seule étude avait pris en compte la
personnalisation à chaque sujet de la géométrie et du débit en entrée, à
partir de l’IRM [Reymond et al., 2011a]. Cependant, dans cette étude, les
compliances périphériques en sortie étaient basées sur des valeurs génériques
tirées de la littérature, et les résistances périphériques ainsi que la rigidité
des segments artériels étaient optimisées a priori pour obtenir la meilleure
concordance entre les simulations et les mesures expérimentales. De plus,
les simulations étaient comparées au débit et à la pression mesurés en IRM
de contraste de phase et tonométrie d’applanation, respectivement, chez un
seul sujet sain [Reymond et al., 2011a].

Ainsi, nos objectifs dans cette étude étaient de :

1. développer un modèle réduit 1D avec une géométrie simple, entièrement
personnalisé de l’aorte, en termes de propriétés aortiques géométriques
et élastiques ainsi que de conditions aux limites proximales et dis-
tales, combiné à une méthode de Galerkin discontinue robuste pour la
résolution numérique,

2. valider ce modèle quantitativement en comparaison à des données
d’IRM anatomiques et vélocimétriques ainsi que des données de to-
nométrie d’applanation acquises chez 7 sujets sains, en termes de sur-
face, vitesse, débit et pression aortiques.

Ce modèle avait été précédemment développé par Pierre Recho et Di-
dier Lucor à l’Institut Jean le Rond d’Alembert. Les améliorations que j’ai
implémentées dans ce modèle déjà existant pour l’appliquer à l’aorte descen-
dante concernent l’optimisation du code pour minimiser le temps de calcul, la
séparation des ondes de vitesse et pression en leurs composantes incidentes
et réfléchies (section 2.2.5), la résolution exacte du problème de Riemann
(section 2.2.6.1), les conditions aux limites (section 2.2.7) et enfin la prise
en compte de la variation spatiale de la surface et de l’élasticité aortiques
au repos, plutôt que de considérer l’aorte comme un tube droit de rigidité
uniforme.
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2.2.2 Hypothèses de notre modèle

Nous considérons un segment artériel de coordonnée curviligne s, de
coordonnée axiale le long de la ligne centrale x, de section S (d’élément de
surface élémentaire dσ) et de longueur L (Figure 2.2). Nous supposons que
ce segment est droit. Nous définissons la surface de la section à la position

Figure 2.2 – Schéma 1D de l’artère. Nous considérons un segment dont la
courbure est faible et la coordonnée curviligne s (a) est approximée par la
coordonnée axiale x (b).

x et au temps t comme étant A(x, t) :

A(x, t) =

∫

S
dσ. (2.1)

Nous faisons l’hypothèse que cette surface de la lumière artérielle est circu-
laire. Nous définissons la vitesse moyenne u(x, t) dans la section S comme :

u(x, t) =
1

A

∫

S
û(x, σ, t)dσ, (2.2)

où û(x, σ, t) est la vitesse axiale de chaque particule de fluide dans la section.
Nous supposons que cette vitesse est axisymétrique, ainsi en introduisant le
profil de vitesse v nous avons :

u(x, t) =
1

A

∫ R

0

∫ 2π

0
v(r, θ, t)rdrdθ =

2

R2

∫ R

0
v(r, t)rdr, (2.3)

avec r la coordonnée radiale, l’angle θ la seconde coordonnée polaire et R le
rayon de la lumière artérielle.

De même, la pression interne moyenne p(x, t) dans la section S est définie
comme :

p(x, t) =
1

A

∫

S
p̂(x, σ, t)dσ. (2.4)
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Enfin, le débit dans la section S est défini par :

Q(x, t) = A(x, t)× u(x, t) =

∫

S
û dσ. (2.5)

Par ailleurs, nous faisons l’hypothèse que la paroi de l’artère est mince,
déformable et imperméable, et nous considérons le sang comme un fluide
incompressible et Newtonien [Sherwin et al., 2003b], c’est-à-dire que sa den-
sité ρ et sa viscosité dynamique µ sont constantes. Nous supposons de plus
que le profil de vitesse dans chaque section est constant et plat [Smith et al.,
2002], et nous négligeons les termes d’inertie convective.

La Table 2.1 résume les hypothèses sur lesquelles s’appuie notre modèle.

Géométrie Segment droit
Section circulaire
Paroi mince, déformable et imperméable

Fluide Incompressible
Newtonien

Écoulement Vitesse axisymétrique
Profil de vitesse plat et constant le long de l’axe
Forces d’inertie négligées

Table 2.1 – Hypothèses de notre modèle sur la géométrie, le sang et son
écoulement dans l’aorte descendante.

Il est possible de construire un modèle basé sur le triplet (Q,A, p), sa-
chant que Q et A sont des grandeurs intégrales, ou par exemple (u,A, p),
mais il nous faut dans tous les cas trois équations étant donné que nous
avons trois inconnues. Dans la suite, nous allons travailler sur (u,A, p) mais
cela ne changera rien à la généralité du cadre mis en place.

2.2.3 Équations

La formulation en temps est basée sur les lois de conservation de la masse
et de la quantité de mouvement ainsi que sur l’équation de Young-Laplace
reliant la pression interne et la surface [Pedley, 2003, Sherwin et al., 2003a].
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2.2.3.1 Conservation de la masse

La conservation de la masse s’écrit de la manière suivante :

ρ
dV (t)

dt
+ ρQ(L, t)− ρQ(0, t) = 0, (2.6)

où V (t) =

∫ L

0
A(x, t)dx est le volume de contrôle élémentaire considéré. En

injectant l’intégrale du volume dans (2.6), nous obtenons :

ρ
d

dt

∫ L

0
A(x, t)dx+ ρ

∫ L

0

∂Q

∂x
dx = 0, (2.7)

et en supposant que la longueur L ne dépend pas du temps :

ρ

∫ L

0

(∂A

∂t
+

∂Q

∂x

)

dx = 0. (2.8)

Cette relation doit être vérifiée quel que soit le choix de L, donc la seule
solution est :

∂A

∂t
+

∂Q

∂x
= 0, ou (2.9)

∂A

∂t
+

∂uA

∂x
= 0 pour la formulation (u,A, p).

2.2.3.2 Conservation de la quantité de mouvement

Considérons à nouveau un volume de contrôle V (t). Le taux de change de
la quantité de mouvement dans V plus le débit net de quantité de mouvement
sortant du volume est égal à la somme des forces qui s’appliquent à V . Ceci
nous donne :

d

dt

∫ L

0
ρQ(x, t)dx+ (αρQu)x=L − (αρQu)x=0 = F, (2.10)

avec le coefficient de correction du moment α, parfois appelé coefficient de
Coriolis :

α(x, t) =

∫

S û2(x, σ, t)dσ

A(x, t)u2(x, t)
. (2.11)

Ce coefficient est une correction qui vient de la non-linéarite intervenant
dans l’intégrale portant sur û et prise sur la section S. Nous avons :

∫

S
ρû2dσ = αρu2A = αρQu. (2.12)
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C’est par l’intermédiaire de ce coefficient que le modèle tient compte du
profil de vitesse de l’écoulement sur la section. En revanche, il ne garde pas
mémoire de la forme exacte.

Dans notre cas, nous avons choisi un profil de vitesse tel que la valeur de
α puisse être reliée à la constante γ > 0 des profils classiques de Womersley
[Smith et al., 2002] ainsi :

v(r) = u
γ + 2

γ

(

1−
( r

R

)γ)

. (2.13)

Ce profil satisfait la condition de vitesse nulle à la paroi (v|r=R = 0), suppose
un flux axisymétrique (∂v/∂r|r=0 = 0) et satisfait l’expression de u (2.3).
La substitution de (2.13) dans (2.11) implique γ = 2−α

α−1 et ainsi, le profil de
vitesse peut être exprimé en fonction de α :

v(r) = u
α

2− α

(

1−
( r

R

)
2−α
α−1

)

. (2.14)

Dans notre cas, α est pris constant le long de l’axe. Une amélioration consis-
terait à s’autoriser un changement de profil de vitesse le long de l’axe [Azer
and Peskin, 2007, Bessems et al., 2007]. La Figure 2.3 illustre la forme des
profils de vitesse selon la valeur de α, le cas α = 1 correspondant à un pro-
fil de vitesse plat. Bien que ce ne soit pas complètement physique dans le
sens où la vitesse de l’écoulement n’est pas nulle à la paroi, un profil plat
est proche de ce qui est observé expérimentalement dans l’aorte thoracique
[Nichols et al., 2011].

La force F représente la somme des forces de pression et des forces vis-
queuses dans la direction x, c’est-à-dire :

F = (pA)x=0 − (pA)x=L +

∫ L

0

∫

∂S
p̂ nxdσdx+

∫ L

0
fdx, (2.15)

où f est la force de frottement par unité de longueur. Dans notre cas, p est
constante dans la section (ce qui ne sera par exemple plus le cas pour une
artère courbe où la distribution de pression serait linéaire) et l’artère est
axisymétrique, alors :

∫ L

0

∫

∂S
p̂ nxdσdx =

∫ L

0
p
∂A

∂x
dx. (2.16)
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Figure 2.3 – Profils de vitesse obtenus pour différentes valeurs de α. Le cas
α = 4/3 correspond à un écoulement de Poiseuille.

Nous injectons cette relation dans (2.10), pour obtenir :

d

dt

∫ L

0
ρQ(x, t)dx+ (αρQu)x=L − (αρQu)x=0

= (pA)x=0 − (pA)x=L +

∫ L

0
p
∂A

∂x
dx+

∫ L

0
fdx, (2.17)

que nous pouvons écrire plus simplement comme :

ρ

∫ L

0

{

∂Q

∂t
+

∂(αQu)

∂x

}

dx =

∫ L

0

{

−∂(pA)

∂x
+ p

∂A

∂x
+ f

}

dx. (2.18)

Cette relation doit être vérifiée quel que soit le choix de L, la seule solution
est donc :

∂Q

∂t
+

∂(αQu)

∂x
= −A

ρ

∂p

∂x
+

f

ρ
. (2.19)

Au passage, l’intégration des équations de Navier-Stokes incompressibles en
3D fournit l’expression suivante de f(x, t) [Smith et al., 2002] :

f = 2µ
A

R

(

∂v

∂r

)

r=R

. (2.20)

En substituant (2.14) dans (2.20), nous obtenons en considérant α = 1, 1
par exemple, qui correspond à l’hypothèse d’un profil de vitesse quasiment
plat (Figure 2.3) :

f = −2µπ
α

α− 1
u = −22µπu. (2.21)
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2.2.3.3 Relation mécanique entre la pression et la surface

Pour fermer le système, il est nécessaire de fournir un modèle mécanique
reliant le comportement de la surface A dans la section S à la pression in-
terne p du fluide qui est exercée.

La loi de Young-Laplace nous donne, sous l’hypothèse d’un équilibre
statique dans la direction radiale [Sherwin et al., 2003a,b] :

p(x, t) = p0 + β
(
√

A(x, t)−
√

A0(x)
)

. (2.22)

La notation 0 réfère à l’état au repos, avec p0 la pression externe au segment
artériel. Le paramètre β est une mesure de la rigidité du segment artériel, il
est lié aux propriétés mécaniques de sa paroi :

β =

√
π h0E

(1− ν2)A0
, (2.23)

où h0 est l’épaisseur de la paroi artérielle au repos, E est le module de Young
et ν est le coefficient de Poisson. Une autre forme de l’équation (2.22) existe
dans la littérature, dans laquelle A0 apparâıt au dénominateur de β, qui ne
dépend plus de la surface [Alastruey et al., 2008, 2009].

β est également lié à la distensibilité D(x, t) =
1

A

dA

dp
et la vitesse de

l’onde de pouls c(x, t) =
1√
ρD

locales via les équations de Bramwell-Hill et

Moens-Korteweg (1.1) :

β =
2

D
√
A

= 2ρ
c2√
A
. (2.24)

Les équations (2.9), (2.19) et (2.22) sont donc les équations générales à
résoudre. Nous pouvons aussi écrire le système d’équations avec le profil de
vitesse plat (α = 1) pour les variables (u,A, p) :

∂A

∂t
+

∂Au

∂x
= 0

∂u

∂t
+ u

∂u

∂x
= −1

ρ

∂p

∂x
+

f

ρA

p = p0 + β
(
√
A−

√

A0

)

. (2.25)



72 CHAPITRE 2. MÉTHODES

Dans ce cas, nous pouvons dire que la vitesse u est ≪ transportée≫ sous l’effet
du forçage dû au gradient de pression et aux forces de frottement (deuxième
équation) et que l’aireA est ≪ transportée≫ à la vitesse u (première équation).
En fait, la déformation de la paroi suit la variation temporelle de la vitesse
(ou le gradient de pression et les forces de frottement). Le terme non-linéaire
est d’un ordre de grandeur inférieur au gradient de pression.

Il a été précédemment montré que f n’avait pas un effet majeur [Alas-
truey, 2006] et c’est ce que nous avons retrouvé dans nos résultats (section
3.1.1.4), nous le négligeons donc ici, ce qui est équivalent à considérer un
fluide non-visqueux avec un profil de vitesse plat.

2.2.4 Système aux caractéristiques

Le système d’équations hyperbolique (2.25) à trois inconnues, (u,A, p),
s’écrit dans sa forme conservative :

∂U

∂t
+

∂F

∂x
=

[

A
u

]

t

+

[

Au
u2

2 + p
ρ

]

x

= 0. (2.26)

F est le ≪ flux ≫, dont le second terme est la pression de Bernoulli.

Si nous considérons que β ≡ β(x) et A0 ≡ A0(x), nous avons

∂p

∂x
=

∂p

∂A

∂A

∂x
+

∂p

∂A0

dA0

dx
+

∂p

∂β

dβ

dx
(2.27)

et ce système peut également être exprimé dans sa forme quasi-linéaire :

∂U

∂t
+H(U)

∂U

∂x
=

[

A
u

]

t

+

[

u A
c2/A u

] [

A
u

]

x

= S, (2.28)

où S est le terme source :

S =

[

0

−1
ρ

(

∂p
∂A0

dA0

dx + ∂p
∂β

dβ
dx

)

]

. (2.29)

En fait, le terme H apparaissant dans la forme quasi-linéaire du système
(2.28) est la matrice jacobienne de F apparaissant dans sa forme conserva-

tive (2.26) : H =
∂F

∂U
.
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Les valeurs propres λ de ce système sont les racines du ≪ polynôme
caractéristique ≫, i.e. solutions de det(H − λI) = 0, où I est la matrice
unité. Comme A > 0 et pour des valeurs physiologiques des paramètres
d’élasticité artérielle, H a deux valeurs propres réelles

λ1 = λr = u− c et λ2 = λi = u+ c, (2.30)

respectivement négative et positive étant donné que c >> u. Les indices r

et i réfèrent aux sens respectivement réfléchi et incident des ondes.

Un vecteur propre droit Dj =

[

d1
d2

]

, j = {1, 2}, de H correspondant

à la valeur propre λ, λ = {λ1, λ2}, est tel que HDj = λDj . Nous avons
donc :

ud1 +Ad2 = λd1,

c2

A
d1 + ud2 = λd2. (2.31)

Ces équations n’étant pas indépendantes, nous choisissons d’utiliser la première :

d2 =
λ− u

A
d1. Pour λ1 = u−c et en posant d1 = α1, nous obtenons le vecteur

propre droit D1 = α1

[

1
− c

A

]

. Pour λ2 = u+ c et en posant d1 = α2, nous

obtenons le vecteur propre droit D2 = α2

[

1
c
A

]

. α1 et α2 sont des facteurs

d’échelle arbitraires. Ces vecteurs étant linéairement indépendants, notre
système est hyperbolique. Il est même strictement hyperbolique puisque λ1

et λ2 sont distinctes [Toro, 2009]. Nous pouvons donc écrire :

H = D∆D
−1, (2.32)

oùD = [D1D2] est la matrice dont les colonnes sont composées des vecteurs
propres droits et ∆ est la matrice diagonale des valeurs propres :

∆ =

[

λ1 0
0 λ2

]

. (2.33)

Nous avons par ailleurs, à partir de (2.28) :

D
−1

∂U

∂t
+∆D

−1 ∂U

∂x
= D

−1
S. (2.34)
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Nous introduisons le vecteur de ≪ variables caractéristiques ≫ ou invariants
de Riemann, qui portent l’information sur les variations de vitesse et de
surface dans le système, W = [Wi,Wr]

T , tel que

∂W

∂U
= D

−1. (2.35)

En substituant ces expressions dans (2.34), nous avons :

∂W

∂t
+∆

∂W

∂x
= D

−1
S. (2.36)

De même, nous pouvons définir les vecteurs propres gauches Gj , j =

{1, 2}, tels que GjH = λGj : G1 = β1

[

− c

A
, 1
]

et G2 = β2

[ c

A
, 1
]

, où β1

et β2 sont des facteurs d’échelle à définir. Nous avons notamment

∂W

∂U
= G, (2.37)

où G est la matrice dont les lignes sont composées de G1 et G2. En prenant
β1 = β2 = −1, nous pouvons définir les variables caractéristiques à partir

de la vitesse du sang u0 et de la vitesse d’onde de pouls c0 =

√

β

2ρ
A

1/4
0 au

repos :
Wi,r = (u− u0)± 4(c− c0). (2.38)

Enfin, lorsque β et A0 ne dépendent pas de x alors le membre de droite
dans l’équation (2.36) est nul et nous obtenons un système d’équations sca-
laires découplées de vitesses caractéristiques λi et λr :

∂Wi

∂t
+ λi

∂Wi

∂x
= 0,

∂Wr

∂t
+ λr

∂Wr

∂x
= 0. (2.39)

Considérons le demi-plan x− t. Pour chaque point (x̂, t̂) de ce demi-plan, il
existe deux ≪ courbes caractéristiques ≫ xr(t) et xi(t) passant en ce point

et satisfaisant les équations différentielles ordinaires
dxr
dt

= λr = u − c et

dxi
dt

= λi = u+ c (Figure 2.4). En fait, la variable incidente Wi est propagée

axialement à la vitesse λi > 0 dans le sens des x positifs, c’est-à-dire dans la
direction de la périphérie, alors que la variable rétrograde Wr est propagée
axialement à la vitesse λr < 0 dans le sens des x négatifs, c’est-à-dire en
provenance de la périphérie.
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t̂

x̂

r i
iWrW i

i

dt

dx 

r
r

dt

dx 

Figure 2.4 – Courbes caractéristiques xr et xi passant au point (x̂, t̂) dans
le demi-plan x− t, le long desquelles se propagent Wr et Wi aux vitesses λr

et λi, respectivement.

2.2.5 Séparation des ondes

Un aspect intéressant de l’analyse des ondes de vitesse et de pression est
leur séparation en ondes incidente et réfléchie. En pratique, il est très difficile
de traquer toutes les réflexions dans un réseau. Cependant, la méthode des
caractéristiques permet de séparer les composantes globales en contributions
incidente et réflechie [Parker and Jones, 1990].

Par définition, selon le changement de variable et la relation entre la
vitesse de l’onde de pouls et la distensibilité (2.24), respectivement, nous
avons dW = GdU et en considérant β et A0 constants dans un voisinage de
mesure suffisamment éloigné de la sortie ou des bifurcations présentes dans

le domaine,
c

A
dA =

dp

ρc
, de telle manière que :

dWi,r = du± dp

ρc
, (2.40)

ou

dp = ρc
dWi − dWr

2
,

du =
dWi + dWr

2
. (2.41)

Tout comme Wi et Wr, nous définissons les contributions respectivement
incidente et réfléchie de la pression dpi et dpr ainsi que de la vitesse dui et
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dur :

dpi = ρc
dWi

2
, dpr = −ρc

dWr

2
,

dui =
dWi

2
, dur =

dWr

2
. (2.42)

Puis, en substituant (2.40) dans (2.42), nous obtenons :

dpi,r =
1

2
(dp± ρcdu),

dui,r =
1

2

(

du± dp

ρc

)

. (2.43)

Enfin, nous pouvons extraire les contributions incidente, réfléchie de la pres-
sion et de la vitesse, pi,r et ui,r pour chaque position du segment artériel
et pour chaque instant t, en intégrant en temps les variations incidente,
réfléchie, à partir de la pression et de la vitesse calculées :

pi(t) =
1

2

(

p(t)− p0 + ρ

∫ t

0
c(t)∇udt

)

, pr(t) =
1

2

(

p(t)− p0 − ρ

∫ t

0
c(t)∇udt

)

,

ui(t) =
1

2

(

u(t)− u0 +
1

ρ

∫ t

0

∇p

c(t)
dt
)

, ur(t) =
1

2

(

u(t)− u0 −
1

ρ

∫ t

0

∇p

c(t)
dt
)

,(2.44)

où∇ désigne le gradient temporel. Nous avons réalisé l’intégration numérique
avec la méthode des trapèzes. Nous pouvons remarquer que nous avons be-
soin de la valeur instantanée de la vitesse de propagation des ondes, c(t).

Avec cette approche simple, le caractère non-linéaire de l’écoulement est
conservé.

2.2.6 Résolution numérique : méthode de Galerkin disconti-

nue

Nous avons opté, pour la résolution de notre système non-linéaire, pour
la méthode de Galerkin discontinue [Sherwin et al., 2003b, Karniadakis
and Sherwin, 2005] avec une discrétisation spatiale spectrale /hp. En effet,
cette méthode est très efficace pour la discrétisation d’ordre supérieur des
problèmes avec un écoulement à convection dominante, tel que l’écoulement
sanguin dans les gros troncs artériels. Ce schéma numérique permet une
propagation des ondes à différentes fréquences sur de nombreuses périodes
avec une convergence rapide sans souffrir de dispersion excessive, qui indui-
rait des oscillations dans les profils calculés, ni de diffusion excessive, qui
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induirait un lissage important des profils calculés. En outre, cette formula-
tion autorise une approximation numérique discontinue dans l’espace, ce qui
est utile en cas de variations géométriques abruptes causées par la présence
d’une bifurcation, d’un stent ou par une pathologie artérielle telle qu’une
sténose ou un anévrysme.

Le domaine artériel Ω = [0, L] est divisé en Nel éléments qui ne se re-
couvrent pas Ωe = [xge, xde ] tels que (xde = xge+1)e=1,...,Nel−1 et

⋃Nel

e=1Ωe = Ω
(Figure 2.5). Les indices g et d réfèrent aux limites gauche et droite de chaque
élément, respectivement.

0 L Ωe Ωe+1 Ωe-1 
d
ex 1

g
ex 1

g
ex

g
ex 1

d
ex

d
ex 1

Figure 2.5 – Illustration de la décomposition du domaine en éléments et
définition de leurs bornes

.

Nous projetons dans un premier temps notre système d’équations (2.26)
sur un espace de fonctions tests polynomiales φδ :

(

∂U

∂t
, φ

)

Ω

+

(

∂F

∂x
, φ

)

Ω

= 0, (2.45)

ou, au sein de chaque élément :

Nel
∑

e=1

[

(

∂U

∂t
, φ

)

Ωe

+

(

∂F

∂x
, φ

)

Ωe

]

= 0. (2.46)

Après deux intégrations par partie en suivant l’approche précédemment
décrite [Sherwin et al., 2003a], la forme faible de notre système est définie
par :

Nel
∑

e=1

[

(

∂U δ

∂t
, φδ

)

Ωe

+

(

∂F (U δ)

∂x
, φδ

)

Ωe

+
[

φδ ·
{

F
∗ − F (U δ)

}]xd
e

xg
e

]

= 0,(2.47)

avec pour deux fonctions arbitraires données g1 et g2, (g1(x), g2(x))Ω =
∫

Ω
g1(x)g2(x) dx qui est la définition du produit interne (·, ·)Ω que nous nous
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donnons. U δ est l’approximation discrète de U qui peut être discontinue à
travers l’interface entre deux éléments adjacents. En fait, l’information est
propagée entre deux éléments adjacents via la différence entre le flux ≪ up-
wind ≫ intermédiaire F

∗ et le flux local F .

Nous avons choisi l’espace des polynômes de Legendre φδ = Lp d’ordre
p, qui sont orthogonaux au sens du produit interne, comme une base ap-
proximée de la fonction test pour la représentation de notre solution numérique
au sein de chaque élément et nous appliquons une transformation affine
pour se ramener à un élément de référence {−1 ≤ ξ ≤ 1}, où xe(ξ) =

xge
1− ξ

2
+ xde

1 + ξ

2
pour e = {1, . . . , Nel} :

U e

(

xe, t
)

≈ U
δ(xe(ξ), t) = U

δ
e =

P
∑

p=0

Û
p
e(t)Lp(xe), (2.48)

où P est l’ordre maximal de l’approximation. Enfin, la substitution de (2.48)
dans (2.47) avec les propriétés orthogonales de la base polynomiale mène à
la résolution du système d’équations suivant au sein de chaque élément :

dÛp
i,e(t)

dt
= F(U δ

e), avec

F(U δ
e) = − 1

Je

(

(

∂Fi(U
δ
e)

∂x
, Lp

)

Ωe

+
[

Lp{F ∗
i − Fi(U

δ
e)}
]xd

e

xg
e

)

,(2.49)

pour p = {0, . . . , P}, i = {1, 2} et e = {1, . . . , Nel}, où Ûp
i,e et Fi, i = {1, 2}

sont les deux composantes de Û
p
e et F , respectivement, et Je = (xd

e−xg
e)

2
représente le jacobien provenant de la transformation affine sur chaque
élément.

Par ailleurs, les produits internes sont évalués grâce à une intégration
numérique et nous avons utilisé un schéma explicite d’Adams-Bashforth du
second ordre pour l’intégration en temps [Sherwin et al., 2003b, Karniadakis
and Sherwin, 2005] :

(

Ûp
i,e

)tn+1

=
(

Ûp
i,e

)tn

+∆t
(3

2
F
(

(U δ
e)

tn
)

− 1

2
F
(

(U δ
e)

tn−1)
)

, (2.50)

pour p = {0, . . . , P}, i = {1, 2}, e = {1, . . . , Nel}, au temps tn+1 à partir des
deux instants précédents, tn et tn−1, avec un pas temporel ∆t.
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Le choix du pas temporel dt est dicté par la condition CFL de la manière
suivante :

dt = CFL
∆xmin

λmax
, (2.51)

où ∆xmin est la distance minimale entre deux points de quadrature du do-
maine et λmax est la valeur propre correspondant à la vitesse d’onde la plus
rapide du système à l’instant initial. Une autre approche consisterait à cal-
culer λmax à chaque instant du calcul et à ainsi choisir un pas temporel
variable au cours du temps.

Par ailleurs, le nombre de Gauss-Legendre suit une règle de sur-intégration
3/2 [Karniadakis and Sherwin, 2005].

Une étape très importante dans la résolution numérique est le calcul
précis des flux ≪ upwind ≫ intermédiaires F ∗ aux interfaces inter-éléments à
l’intérieur du domaine modélisé. Plusieurs méthodes existent pour résoudre
le problème de Riemann aux interfaces [Toro, 2009]. Nous en avons testé
deux : la résolution exacte [Toro, 2009] et le solveur de Roe [Roe, 1981,
Toro, 2009].

2.2.6.1 Résolution exacte du problème de Riemann

Pour les conditions en entrée et en sortie ainsi qu’à la frontière entre
deux éléments, nous faisons face à un problème de Riemann. Nous centrons
le problème spatialement en x = 0 et temporellement en t = 0 et nous sup-
posons que A0 et β sont constants dans le voisinage considéré. Le problème
de Riemann à résoudre est le suivant :






∂U
∂t + ∂F

∂x = 0, −∞ < x < ∞, t > 0

U(x, 0) =

{

U g si x < 0,
Ud si x > 0 (condition initiale (Figure 2.6)).

(2.52)

U g =

[

Ag

ug

]

et Ud =

[

Ad

ud

]

définissent les états initiaux à gauche et

à droite de l’interface, respectivement. En fait, les ondes de vitesses ca-
ractéristiques λ1 et λ2 définissent trois régions (Figure 2.7). Il nous faut
trouver U∗, composé de u∗ et A∗, dans la région ℜ1.

Nous rappelons les définitions des vitesses caractéristiques de notre système :
λ1 = u − c et λ2 = u + c et des vecteurs droits propres correspondants :
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Figure 2.6 – Illustration de la condition initiale sur la surface A pour le
problème de Riemann.
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Figure 2.7 – Structure du problème de Riemann.
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D1 =

[

1
− c

A

]

et D2 =

[

1
c
A

]

, en prenant α1 = α2 = 1. Tout d’abord,

nous calculons pour chacune des vitesses caractéristiques le produit suivant
∇λ(U) ·Dj(U), où le gradient de la vitesse caractéristique λ = {λ1, λ2} est

égal à ∇λ(U) =

[

∂λ

∂A
,
∂λ

∂u

]

. Nous trouvons :

∇λ1(U) ·D1(U) = −5

4

√

β

2ρ
A− 3

4 ,

∇λ2(U) ·D2(U) =
5

4

√

β

2ρ
A− 3

4 . (2.53)

Ces produits étant physiologiquement non nuls, nous faisons face soit à des
ondes de choc, auquel cas une variable caractéristique arrive vers l’interface,
soit à des ondes de détente, auquel cas une variable caractéristique part de
l’interface. Pour la résolution, nous allons utiliser différentes propriétés :

1. les invariants de Riemann généralisés, pour un système de vecteur

conservatif U =

[

u1
u2

]

et pour la vitesse caractéristique λ associée

au vecteur droit propre D =

[

d1
d2

]

, relient les différentielles dui au

terme respectif di, i = {1, 2} :

du1
d1

=
du2
d2

, (2.54)

2. l’équation de Rankine-Hugoniot relie les variations de U et F entre
des états gauche et droit avec la vitesse Vc de l’onde de choc à la
discontinuité : F (Ud)− F (U g) = Vc(Ud −U g),

3. la condition d’entropie de Lax établit que cette vitesse Vc de l’onde de
choc à la discontinuité satisfait l’ordre suivant : λ(U g) > Vc > λ(Ud).

Il nous faut à présent distinguer les différents cas de figure (détente ou choc)
pour l’interface ℜ0 − ℜ1 (à travers λ1 à gauche) et l’interface ℜ1 − ℜ2 (à
travers λ2 à droite).

Détente à gauche (A∗ ≤ Ag) : nous appliquons les invariants de
Riemann généralisés avec D1 :

dA

1
=

du

−c/A
(2.55)
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ou, en utilisant la définition de c (2.24) du = −
√

β

2ρ
A− 3

4dA. Enfin, nous

obtenons entre les états U g et U∗ :

u∗ = ug − 4

√

β

2ρ

(

A∗ 1
4 −A

1
4
g

)

. (2.56)

Détente à droite (A∗ ≤ Ad) : nous appliquons encore les invariants
de Riemann généralisés avec D2 cette fois :

du =

√

β

2ρ
A− 3

4dA, (2.57)

ou, entre les états U∗ et Ud :

u∗ = ud − 4

√

β

2ρ

(

A
1
4

d −A∗ 1
4

)

. (2.58)

Choc à gauche (A∗ > Ag) : nous avons, respectivement avec l’équation
de Rankine-Hugoniot et la condition d’entropie de Lax entre les états U g et
U

∗ :

F (U∗)− F (U g) = V g
c (U

∗ −U g) et λ(U g) > V g
c > λ(U∗). (2.59)

Nous posons la transformation suivante : ûg = ug −V g
c , û

∗ = u∗−V g
c . Dans

ce nouveau repère, la vitesse de l’onde de choc à la discontinuité est nulle et
nous écrivons donc l’égalité des flux entre les deux états : F (Û g) = F (Û

∗
),

ou :
{

ûgAg = û∗A∗

û2
g

2 + β
ρ

√

Ag = û∗2

2 + β
ρ

√
A∗.

(2.60)

Enfin, avec le changement de variable, il vient :

u∗ = ug −

√

2β

ρ

(
√
A∗ −

√

Ag)(A∗ −Ag)

Ag +A∗ . (2.61)

Choc à droite (A∗ > Ad) : nous appliquons à nouveau l’équation de
Rankine-Hugoniot et la condition d’entropie de Lax entre les états U

∗ et
Ud, avec la transformation û∗ = u∗ − V d

c , ûd = ud − V d
c :

u∗ = ud +

√

2β

ρ

(
√
Ad −

√
A∗)(Ad −A∗)

A∗ +Ad
. (2.62)
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Ainsi, la solution pour la surface A∗ du problème de Riemann est racine
de fg(A,Ag) + fd(A,Ad) + ud − ug = 0, où :

fg(A,Ag) =















4
√

β
2ρ

(

A
1
4 −A

1
4
g

)

si A ≤ Ag (cas détente à gauche),
√

2β
ρ

(
√
A−

√
Ag)(A−Ag)

Ag+A si A > Ag (cas choc à gauche),

fd(A,Ad) =











4
√

β
2ρ

(

A
1
4 −A

1
4

d

)

si A ≤ Ad (cas détente à droite),
√

2β
ρ

(
√
Ad−

√
A)(Ad−A)

A+Ad
si A > Ad (cas choc à droite).

(2.63)

Nous résolvons cette équation en A avec l’algorithme itératif à régions de
confiance dogleg [Powell, 1970], en imposant la valeur initiale

A∗ =

(

1

2

(1

4

√

2ρ

β
(ug − ud) +A

1
4
g +A

1
4

d

)

)4

. (2.64)

Enfin, la solution pour la vitesse du problème de Riemann est

u∗ =
1

2
(ug + ud) +

1

2
(fd(A

∗, Ad)− fg(A
∗, Ag)), (2.65)

puis F
∗ est calculé en utilisant la loi de conservation de la masse et de la

continuité de la pression totale à partir de A∗ et u∗.

2.2.6.2 Le solveur de Roe

L’approche de Roe consiste à remplacer, à l’interface entre deux éléments

adjacents séparant les deux états U g =

[

Ag

ug

]

à gauche et Ud =

[

Ad

ud

]

à droite, la matrice jacobienne H de notre système (2.28) par une matrice
constante H(U g,Ud) [Toro, 2009]. Ceci revient à linéariser le problème de
Riemann et à écrire le flux comme :

F
∗(U g,Ud) =

1

2

(

F (Ug) + F (Ud)− |H(U g,Ud)|
(

Ud −U g

)

)

. (2.66)

Cette matrice de Roe doit satisfaire 3 conditions :

1. le système
∂U

∂t
+H(U)

∂U

∂x
doit être hyperbolique ;

2. condition de consistance avec la jacobienne exacte :H(U ,U) = H(U) ;

3. conservation à l’interface : F (Ud)− F (U g) = H(Ud −U g).
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Nous supposons toujours que A0 et β sont constants dans le voisinage
considéré. La matrice suivante est bien une matrice de Roe de notre problème :

H =

[

u A
c2(Ã)

Ã
u

]

, (2.67)

où U =
U g +Ud

2
et Ã =

(

√

Ag +
√
Ad

2

)2

.

Pour calculer F ∗, nous diagonalisons d’abord H :

|H(U g,Ud)| =
A

2cq

[

1 1
− cq

A

cq
A

] [

|u− cq| 0
0 |u+ cq|

]

[

cq
A

−1
cq
A

1

]

,

(2.68)

où cq =

√

A

Ã
c(Ã).

Puis, nous avons en notant U∆ = Ud − U g, θ =
|u+ cq|+ |u− cq|

2
et

γ =
|u+ cq| − |u− cq|

2
:

|H(U g,Ud)|
(

Ud −U g

)

=

[

θA∆ + γ A
cq
u∆

θu∆ + γ
cq
A
A∆

]

. (2.69)

Enfin, l’expression finale du flux ≪ upwind ≫ s’écrit :

F
∗(U g,Ud) =

1

2

[

F (U g) + F (Ud)−
(

θA∆ + γ A
cq
u∆

θu∆ + γ
cq
A
A∆

)]

. (2.70)

2.2.6.3 Comparaison entre la résolution exacte et le solveur de
Roe pour le problème de Riemann

J’ai testé sur le modèle d’aorte descendante ≪ générique ≫, dont les
paramètres sont définis dans la section 3.1.1, les deux méthodes que j’ai
développées pour la résolution du problème de Riemann et le calcul du flux
aux interfaces entre les éléments, à savoir la résolution exacte et l’approxi-
mation par l’approche de Roe. Il n’y a pas de différence significative sur
les résultats lorsque nous utilisons l’une ou l’autre méthode. En effet, nous
avons obtenu des différences absolues maximales sur le cycle cardiaque entre
l’entrée, le milieu et la sortie de l’aorte égales à 3, 4 · 10−8 cm2 pour la sur-
face transverse, 6, 2 · 10−6 cm/s pour la vitesse moyenne et 2, 8 · 10−6mmHg
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pour la pression interne moyenne. En revanche, le solveur de Roe était
numériquement plus efficace, permettant un calcul sept fois plus rapide que
la méthode de résolution exacte. Nous l’avons donc choisi pour les résultats
que nous présenterons.

2.2.7 Conditions aux limites

Nous devons spécifier des conditions aux limites en entrée et en sortie
du segment artériel modélisé. Étant donnés l’analyse caractéristique et le
fait que dans des conditions physiologiques, l’écoulement est sous-critique,
une seule condition aux limites de chaque côté du domaine est nécessaire.
Dans chaque cas, nous faisons face à un problème de Riemann à l’interface
entre le début (la fin) du segment artériel et une position virtuelle située à
l’entrée (la sortie) à l’extérieur du segment artériel modélisé, dans laquelle
nous supposons que A0 et β sont les mêmes que dans la région voisine du
domaine. Au temps t, une interface sépare deux états (Ag, ug) à gauche et
(Ad, ud) à droite, résultant à t + ∆t en deux états ≪ upwind ≫ (A∗

g, u
∗
g) et

(A∗
d, u

∗
d) (Figure 2.8), avec A

∗
g = A∗

d = A∗ et u∗g = u∗d = u∗. En supposant des

x 

t 

(Ag, ug) (Ad, ud) 

I

n

t

e

r

f

a

c

e

 

Wi Wr 

),( **
gg uA ),( **

dd uA

Figure 2.8 – Illustration du problème de Riemann pour les conditions aux
limites. Pour les conditions en entrée, l’état de droite sera le début du seg-
ment artériel modélisé et pour les conditions en sortie, l’état de gauche sera
la fin du segment artériel modélisé.

ondes de détente, les variables caractéristiques sont constantes entre l’état
initial et l’état ≪ upwind ≫ :

Wi(Ag, ug) = Wi(A
∗
g, u

∗
g) et Wr(Ad, ud) = Wr(A

∗
d, u

∗
d), (2.71)
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ou, avec la définition des variables caractéristiques (2.38) :

ug − u0 + 4(cg − c0) = u∗ − u0 + 4(c∗ − c0),

ud − u0 − 4(cd − c0) = u∗ − u0 − 4(c∗ − c0). (2.72)

Enfin, avec la definition de c (2.24) nous trouvons :

A∗ =

(

ug − ud
8

√

2ρ

β
+

A
1/4
g +A

1/4
d

2

)4

,

u∗ =
ug + ud

2
+ 2

√

β

2ρ
(A1/4

g −A
1/4
d ). (2.73)

2.2.7.1 Conditions en entrée

Nous avons choisi d’imposer un débit QCL(t) en entrée tel que QCL =
u∗eA

d, ce qui nous permettra d’utiliser les données d’IRM acquises à ce ni-
veau. Pour ce faire, nous supposons que Ag = Ad. Selon (2.73) :

ug = 2
QCL

Ad
− ud,

A∗
e =

[

QCL

Ad
− ud

4

√

2ρ

β
+ (Ad)

1/4

]4

. (2.74)

La dérivation des conditions aux limites pour imposer une vitesse ou une
surface en entrée est similaire.

2.2.7.2 Conditions en sortie

Nous avons implémenté un premier modèle de réflexion terminale simple
en sortie, que nous avons utilisé pour simuler un segment artériel infiniment
long, en imposant une condition absorbante en sortie i.e. ne générant pas
de réflexions, afin d’étudier le rôle de la réduction spatiale de la surface
(≪ tapering ≫) dans l’apparition des ondes de réflexion locales. Cela revient
à imposer une certaine relation entre l’information incidenteWi vers la sortie
du domaine artériel et l’information réfléchie Wr par le modèle terminal, à
traversWr = −RtWi où −1 ≤ Rt ≤ 1 est le coefficient de réflexion terminale.
La valeur Rt = −1 correspond à un tube ouvert, Rt = 0 correspond à un
tube avec une condition totalement absorbante en sortie alors que Rt = 1
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correspond à un tube fermé [Alastruey et al., 2008]. Nous imposons donc une
condition en sortie de type (2.74) avec us = u∗ en supposant que Ag = Ad :

us =
1−Rt

2
Wi + u0 =

1−Rt

2
(ug − u0 + 4(cg − c0)) + u0

A∗ =

[

ug − us
4

√

2ρ

β
+ (Ag)

1/4

]4

. (2.75)

Notons que pour l’application au cône, nous faisons l’hypothèse que la région
virtuelle en sortie possède les mêmes A0 et β que ceux de l’artère à son
extrémité droite.

En revanche pour simuler des segments aortiques réalistes, nous avons
implémenté un modèle plus élaboré, représentant le domaine artériel man-
quant situé au-delà du segment simulé [Westerhof et al., 2009]. En effet, il a
précédemment été montré que les modèles 0D de Windkessel, en particulier
le modèle RCR, sont un bon compromis entre efficacité et précision [Alas-
truey et al., 2008]. Ce modèle RCR permet de tenir compte de la compliance
et de la résistance des artères distales non modélisées.

Nous considérons la forme linéaire de notre système (2.25), avec A′,
u′ et p′ des petites perturbations sur la surface, la vitesse et la pression,
respectivement, autour de l’état de référence (A = A0, u = 0, p = 0) telles
que A = A0 + A′, u = u′ et p = p′. Pour les artères distales, il existe un
terme de frottement, gouverné par la loi de Poiseuille qui est une meilleure
approximation que le profil de vitesse plat utilisé dans les grosses artères
[Olufsen et al., 2000] (équation (2.21)). Nous posons α = 4/3, correspondant
à un profil de vitesse parabolique (Figure 2.3), ce qui est plus représentatif
des petites artères [Olufsen et al., 2000], et nous supposons que A0 et β sont
constants dans tout le domaine artériel et égaux à A0 et β à la fin voisine
du segment artériel modélisé. Nous avons :

∂A′

∂t
+A0

∂u′

∂x
= 0

∂u′

∂t
+

1

ρ

∂p′

∂x
= −8πµu′

ρA0
. (2.76)

Nous exprimons le système en termes de petites perturbations du débit
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Q′ = A0u
′ et nous intégrons sur la longueur l du domaine artériel :

C
dp̂

dt
+Qs −Qe = 0

L
dQ̂

dt
+RQ̂+ pv − pe = 0, (2.77)

où p̂(t) =
1

l

∫ l

0
p′dx et Q̂(t) =

1

l

∫ l

0
Q′dx sont la pression et le débit moyens

sur tout le domaine artériel, respectivement,

Qe = Q′(0, t), Qs = Q′(l, t), pe = p′(0, t) et pv = p′(l, t). (2.78)

R =
8πµl

A2
0

, L =
ρl

A0
et C =

A0l

ρc20
(2.79)

sont respectivement la résistance, l’inertie et la compliance artérielles. Qe

est donné en sortie du modèle 1D du segment artériel simulé et pv est la
pression veineuse, constante. Enfin, nous supposons que p̂ = pe est une
approximation de la pression artérielle moyenne et que Q̂ = Qs [Alastruey
et al., 2008], de telle sorte que notre système ait deux inconnues, pe et Qs :

C
dpe
dt

+Qs −Qe = 0

L
dQs

dt
+RQs + pv − pe = 0. (2.80)

Ces équations sont équivalentes à celles des lignes de transmission en électricité,
dans lesquelles le débit et la pression sanguins jouent les rôles du courant et
du potentiel électriques, respectivement. R, L et C représentent la résistance,
l’inductance et la capacité électriques, respectivement.

Il existe plusieurs types de modèles de Windkessel, chacun d’eux étant
plus ou moins simple ou plus ou moins précis : R, RC, RCR, RCLR, etc.
Nous avons choisi le modèle RCR qui est réaliste et a déjà été utilisé dans
plusieurs études [Alastruey et al., 2008, Reymond et al., 2009].

Ce modèle à trois éléments, que nous appellerons modèle R1CR2, est
composé d’une résistance seule couplée à un modèle R2C. La figure 2.9
représente l’analogie avec un circuit électrique. La première résistance R1

est ajoutée pour éliminer les oscillations non-physiologiques causées par les
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Figure 2.9 – Modèle 0D de Windkessel RCR utilisé en sortie de l’aorte
modélisée.

ondes réfléchies [Alastruey et al., 2008] et est gouvernée par (2.80) avec
C = L = 0, ce qui nous donne :

Qe =
pe − pC

R1
, (2.81)

où pC est la pression à travers C et R1 est prise comme étant égale à
l’impédance caractéristique du segment artériel simulé :

R1 =
ρc0
A0

. (2.82)

Le modèle R2C est gouverné par (2.80) avec L = 0, ce qui nous donne :

C
dpC
dt

+Qs −Qe = 0

R2Qs + pv − pC = 0. (2.83)

Le modèle 0D RCR est enfin couplé au segment artériel 1D simulé via :

Q∗ = A∗u∗ =
p(A∗)− pC

R1
, (2.84)

ce qui, en utilisant l’invariance des variables caractéristiques entre la fin du
segment artériel et le début du modèle 0D, Wi(Ag, ug) = Wi(A

∗, u∗), et la
définition de p(A) (2.25), mène à l’équation non-linéaire en A∗ suivante :

R1

(

ug + 4

√

β

2ρ
A1/4

g

)

A∗ − 4R1

√

β

2ρ
(A∗)5/4 − β

(

(A∗)1/2 −A
1/2
0

)

−p0 + pv = 0. (2.85)

La résolution numérique de cette équation est menée grâce à la méthode de
Newton-Raphson avec A∗ = Ag comme solution initiale. Puis, u∗ est obtenue
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à partir de (2.84), pour imposer la condition aux limites sur la vitesse ud en
supposant Ag = Ad, de telle sorte que :

ud = 2u∗ − ug. (2.86)

pC est déterminée au temps tn en résolvant la loi de conservation de la masse
avec une discrétisation en temps du premier ordre :

pnC = pn−1
C +

∆t

C
(Qn−1

e −Qn−1
s ), (2.87)

avec Qn−1
e = (A∗)n−1(u∗)n−1, Qn−1

s =
pn−1
C − pv
R2

(2.83) et p0C = 0.

Enfin le terme de flux ≪ upwind ≫ en entrée F
∗
e et en sortie F

∗
s du

segment artériel est calculé à partir de la loi de conservation de la masse et
de la continuité de la pression totale :

F
∗
e,s =

[

A∗
e,su

∗
e,s

(u∗
e,s)

2

2 +
p(A∗

e,s)

ρ

]

. (2.88)

2.2.8 Récapitulatif de l’algorithme

Pour récapituler, voici les étapes principales du cœur de l’algorithme
(Figure 2.10) :

1. les deux solutions physiques F((U δ
e)

tn−1

) à t = tn−1 et (u,A, p)t
n
à

t = tn sont calculées aux Nq points de quadrature à l’intérieur de
chaque élément ;

2. Fi(U
δ
e) est calculé à partir de (u,A)t

n
à t = tn ;

3.
∂Fi(U

δ
e)

∂x
dans (2.49) est calculé grâce à une matrice de différentiation

dans tous les éléments du maillage et passé dans l’espace modal ;

4. le flux F
∗ est calculé en résolvant le problème de Riemann de manière

exacte ou approximée ;

5. nous en déduisons F((U δ
e)

tn) à partir de l’équation (2.49) ;

6. ce terme est repassé dans l’espace physique aux Nq points de quadra-
ture ;

7. la solution physique est avancée au pas de temps suivant, i.e. (u,A, p)t
n+1

,
en utilisant (u,A, p)t

n
, F((U δ

e)
tn−1

) et F((U δ
e)

tn) avec le schéma ex-
plicite d’intégration en temps du second ordre (Adams-Bashforth).
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Figure 2.10 – Diagramme décrivant l’algorithme pour la modélisation aor-
tique en 1D. Les flèches noires indiquent les calculs dans l’espace phy-
sique alors que les flèches vertes indiquent le passage dans l’espace mo-
dal via la projection sur la base des polynômes de Legendre. Pour rappel,

F =

[

Q
u2

2 + p
ρ

]

, où Q est le débit, u est la vitesse et p est la pression.
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2.2.9 Paramètres numériques

Nous avons utilisé, pour toutes les simulations, les paramètres numériques
suivants : 15 éléments avec 14 points de quadrature par élément, un ordre de
9 pour les polynômes de Legendre dans tous les éléments, CFL = 0,5 et une
résolution temporelle de sauvegarde de la solution de 1,5 ms. Au passage,
notre méthode est robuste pour des ordres polynomiaux plus bas.

2.2.10 Données cliniques

Nous avons utilisé dans cette partie des données cliniques issues de deux
examens :

1. une IRM, fournissant des informations sur l’anatomie des structures
et sur les vitesses de l’écoulement sanguin dans l’aorte descendante,

2. une tonométrie d’applanation, fournissant les pressions dans la caro-
tide.

2.2.10.1 Acquisitions d’IRM

Les données d’IRM aortiques anatomo-fonctionnelles et encodées en vi-
tesse, ont été acquises sur une machine General Electric à 1,5 Tesla (Signa,
General Electric Healthcare, Waukesha, Wisconsin, États-Unis) avec une
antenne cardiaque en réseau phasé à 8 canaux. Toutes les données ont été
acquises alors que le sujet était en apnée et toutes les acquisitions étaient
synchronisées à l’électrocardiogramme. De plus, afin que la durée d’acqui-
sition soit compatible avec l’apnée et afin de minimiser les erreurs d’offset
dans les images de vitesse, un champ de vue rectangulaire de 50 % a été
utilisé et l’aorte descendante imagée était positionnée au centre de l’image
acquise, loin des erreurs d’encodage de phase.

Tout d’abord des données anatomiques cine de l’aorte thoracique ont été
acquises en utilisant une séquence ≪ steady-state free precession ≫ (SSFP)
d’écho de gradient rapide, dans le plan sagittal, afin de positionner trois plans
d’acquisitions axiaux sur un segment quasiment droit de l’aorte descendante
(Figure 2.11). Le premier plan d’acquisition était situé dans l’aorte descen-
dante proximale après l’arche courbée, le troisième plan était situé juste
au-dessus du diaphragme et des bifurcations avec les artères rénales, et le
deuxième plan était positionné entre les deux. À chaque niveau, des données
cine anatomiques et encodées en vitesse à travers le plan ont été acquises,
perpendiculairement à l’axe aortique. Les images cine anatomiques ont été
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acquises en utilisant une séquence SSFP d’écho de gradient rapide avec les
paramètres d’acquisition moyens suivants : temps de répétition (TR) = 3,4
ms, temps d’écho (TE) = 1,4 ms, angle de bascule = 50◦, vues par segment
= 6, épaisseur de coupe = 6 mm, taille des pixels = 0,76 × 0,76 mm2, ma-
trice d’acquisition = 224 × 192 et résolution temporelle = 10 ms. Les images
cine de vitesse à travers le plan ont été acquises en utilisant une séquence de
contraste de phase en 2D avec les paramètres d’acquisition moyens suivants :
TR = 7,4 ms, TE = 3,0 ms, angle de bascule = 20◦, nombre d’excitations =
1, épaisseur de coupe = 8 mm, taille des pixels = 1,64 × 1,64 mm2, matrice
d’acquisition = 256 × 128, vues par segment = 2, résolution temporelle ef-
fective = 15 ms, vitesse d’encodage = 200 cm/s.

Figure 2.11 – Positionnement sur une image d’IRM aortique sagittale des
trois niveaux pour les acquisitions axiales dans l’aorte descendante (de haut
en bas) : 1) aorte descendante proximale, 2) aorte descendante mi-distale,
3) aorte descendante diaphragmatique.

Par ailleurs, les pressions artérielles ont été mesurées dans l’artère bra-
chiale avec un sphygmomanomètre (Vital Signs Monitor, Welch Allyn Inc,
États-Unis) dans l’aimant pendant les acquisitions d’IRM. Trois mesures ont
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été menées et la mesure moyenne a été prise en compte.

2.2.10.2 Acquisitions de tonométrie d’applanation

Les pressions artérielles ont été mesurées dans l’artère carotide droite et
dans l’artère fémorale immédiatement après les acquisitions d’IRM avec un
appareil de tonométrie d’applanation (Pulse Pen, Diatecne, Milano, Italie)
[Salvi et al., 2004]. À chaque site artériel, deux acquisitions ont été réalisées
et la moins bruitée a été prise en compte. Au moins dix cycles de pres-
sion consécutifs ont été acquis, avec une résolution temporelle de 2 ms. Les
pressions carotidiennes ont été calculées après remise à l’échelle des mesures
de tonométrie par rapport aux pressions brachiales moyenne et diastolique
acquises durant les acquisitions d’IRM [Laurent et al., 2006], pour prendre
en compte l’éventuelle variation des conditions artérielles du sujet entre les
examens d’IRM et de tonométrie.

2.2.11 Estimation des paramètres spécifiques à chaque sujet

Pour tous les sujets, nous avons défini u0 = 0 cm/s, ρ = 1050 kg .m−3

[Matthys et al., 2007, Reymond et al., 2009] et pv = 1333Pa [Alastruey
et al., 2008]. Nous avons simulé l’aorte descendante jusqu’à la bifurcation
avec les artères iliaques, afin que le domaine soit suffisamment long pour ob-
tenir un phasage correct des phénomènes de propagation et de réflexion des
ondes. Ainsi, nous avons choisi une longueur L = 0, 304 m, précédemment
estimée chez 157 sujets sains [Hickson et al., 2010]. Enfin, les simulations
fournissent la valeur de la pression relative par rapport à l’état au repos, via
la différence ∆p = p− p0 avec ∆p = 0Pa au repos.

D’autre part, les paramètres suivants doivent être personnalisés pour
obtenir un modèle spécifique à chaque sujet :

1. les paramètres géométriques et élastiques aortiques tels que la surface
A0 et la rigidité β0 = 2ρ c20/

√

A0 au repos que nous avons supposés
constants à l’intérieur du domaine de calcul dans cette première étude,

2. le débit Q imposé en entrée,

3. la résistance totale Rt = R1 + R2 et la compliance C artérielles du
modèle 0D de type R1CR2 imposé en sortie du segment artériel.

Pour chaque sujet, les images d’IRM anatomiques et de vitesses pour chacun
des trois niveaux de l’aorte descendante ont été analysées avec le logiciel
ArtFun (Annexe 5.1). Tout d’abord, nous avons estimé la vitesse d’onde de
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pouls en utilisant le modèle de Bramwell-Hill (1.1), basé sur la distensibilité,
qui a déjà été utilisé en IRM dans l’aorte [Dogui et al., 2011, Westenberg
et al., 2012] :

c0 =

√

Ad PP c

ρ∆A
, (2.89)

où PP c est la pression pulsée carotidienne mesurée par tonométrie, ∆A =
As −Ad, et As, Ad sont les surfaces systolique, diastolique, respectivement,
calculées en IRM SSFP dans l’aorte descendante proximale.

Puis, la surface au repos A0 a été approximée pour chaque niveau de
l’aorte descendante à partir de la loi de pression de notre système (2.22)
écrite à l’état diastolique avec β = β0, A = Ad estimée en IRM SSFP et
∆p égale à la pression brachiale diastolique mesurée avec le brassard dans
l’IRM, pbd :

A0 =
1

(

1 + pbd/2ρc
2
0

)2 Ad, (2.90)

et la valeur finale utilisée dans le modèle est la surface A0 moyennée sur les
trois niveaux de l’aorte descendante.

Le débit imposé en entrée a été directement approximé par un demi-sinus
en systole ajusté au pic, au débit cardiaque et au déphasage du débit estimé
en IRM de contraste de phase dans le premier plan d’acquisition de l’aorte
descendante, et considéré comme étant nul en diastole (Figure 2.12).
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Figure 2.12 – Forme du débit imposé à l’entrée de notre modèle : demi-sinus
en systole et nul en diastole.
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Enfin, Rt et C ont été estimées en utilisant des méthodes précédemment
décrites (section 1.5.2.4) [Julius et al., 1967, Remington et al., 1948] :

Rt =
pbµ

VE/T
et C =

VE

PP b
, (2.91)

où pbµ et PP b sont les pressions brachiales moyenne et pulsée, respectivement,
mesurées avec le brassard dans l’IRM, VE et T sont le volume d’éjection sys-
tolique et la durée du cycle cardiaque, respectivement, estimés à partir des
courbes de débit d’IRM de vitesses dans l’aorte descendante proximale. Par
la suite, R1 =

ρ c0
A0

(2.82) et R2 = Rt −R1 ont été calculées.

La Table 2.2 récapitule les valeurs des paramètres génériques et les
méthodes d’estimation des paramètres spécifiques à chaque sujet.

Paramètres génériques

Densité du sang ρ = 1050 kg .m−3

Longueur aortique L = 0, 304 m
Vitesse au repos u0 = 0 cm/s
Pression au repos ∆p = 0Pa
Pression veineuse pv = 1333Pa

Paramètres spécifiques

Élasticité aortique au repos c0 =

√

Ad PP c

ρ∆A

Surface aortique au repos A0 =
Ad

(

1 + pbd/2ρc
2
0

)2

Débit imposé en entrée Mesure d’IRM

Résistance artérielle périphérique Rt =
pbµ

VE/T

Compliance artérielle périphérique C =
VE

PP b

Table 2.2 – Valeurs des paramètres génériques et méthodes d’estimation à
partir des données cliniques des paramètres spécifiques à chaque sujet pour
la modélisation de l’aorte descendante. Les grandeurs Ad, ∆A, VE et T sont
mesurées en IRM, PP c est mesurée en tonométrie alors que pbd, p

b
µ et PP b

sont mesurées par brassard.
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2.3 Estimation d’indices hémodynamiques de vieillis-

sement aortique à partir de données d’IRM

Dans cette section, nous détaillerons les méthodes développées pour les
trois études dédiées à la biomécanique et l’hémodynamique aortiques à partir
de données d’IRM et de tonométrie d’applanation qui concernent :

1. l’analyse du flux dans l’aorte ascendante proximale, à travers l’évaluation
de la pulsatilité aortique via l’impédance caractéristique et l’évaluation
du flux rétrograde aortique ; ce dernier travail a été réalisé en collabo-
ration avec mon collègue radiologue le Dr Mourad Bensalah.

2. L’évaluation de la sténose valvulaire aortique ; ce travail a été réalisé
en collaboration avec ma collègue cardiologue le Dr Carine Defrance.

2.3.1 Analyse des courbes de flux dans l’aorte ascendante

proximale

Tout d’abord, nous décrirons les protocoles d’acquisition des données qui
ont été utilisées dans ces travaux, puis nous détaillerons les deux études sur
l’estimation de l’impédance caractéristique aortique et la quantification du
flux rétrograde aortique.

2.3.1.1 Acquisition des données d’IRM

Les données d’IRM aortiques, anatomo-fonctionnelles et de vitesses en-
codées à travers le plan, ont été acquises sur une machine General Electric à
1,5 Tesla (Signa, General Electric Healthcare, Waukesha, Wisconsin, États-
Unis) avec une antenne cardiaque en réseau phasé à 8 canaux. Toutes les
données ont été acquises alors que le sujet était en apnée et toutes les ac-
quisitions étaient synchronisées à l’électrocardiogramme. De plus, afin que
la durée d’acquisition soit compatible avec l’apnée et afin de minimiser les
erreurs d’offset dans les images de vitesse, un champ de vue rectangulaire de
50 % a été utilisé et l’aorte était positionnée au centre de l’image acquise,
loin des erreurs d’encodage de phase.

Tout d’abord une séquence cine SSFP a été utilisée pour acquérir des
plans axiaux et obliques sagittaux pour couvrir l’aorte thoracique (trois ni-
veaux par apnée). Une acquisition cine SSFP supplémentaire a été réalisée
dans le plan axial au milieu de l’aorte ascendante perpendiculairement à
l’aorte au niveau du centre de l’artère pulmonaire droite, à partir d’une
séquence d’écho de gradient rapide avec une meilleure résolution temporelle
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en utilisant les paramètres suivants : temps de répétition (TR) = 3,4 ms,
temps d’écho (TE) = 1,4 ms, angle de bascule = 50◦, épaisseur de coupe =
8 mm, matrice d’acquisition = 224 × 192, taille des pixels = 0,76 × 0,76
mm2, vues par segment = 6, conduisant à une résolution temporelle de 8
ms après l’application d’une technique de partage des vues. Des images de
contraste de phase ont également été acquises à cette dernière position en
utilisant une séquence encodée en vitesse en 2D à travers le plan, permettant
de mesurer la vitesse du flux sanguin à la fois dans l’aorte ascendante et des-
cendante. Les paramètres d’acquisition des données de contraste de phase
étaient les suivants : TR = 7,4 ms, TE = 3,0 ms, angle de bascule = 20◦,
nombre d’excitation = 1, épaisseur de coupe = 8 mm, matrice d’acquisition
= 256 × 128, vues par segment = 2, taille des pixels = 1,64 × 1,64 mm2.
À nouveau, un partage des vues a été utilisé, ce qui a réduit la résolution
temporelle à 15 ms. Enfin, la vitesse d’encodage a été fixée à 200 cm/s et
en cas d’aliasing, l’acquisition a été répétée avec une vitesse d’encodage de
250 cm/s.

Par ailleurs, les pressions artérielles ont été mesurées dans l’artère bra-
chiale avec un sphygmomanomètre (Vital Signs Monitor, Welch Allyn Inc,
États-Unis) dans l’aimant pendant les acquisitions d’IRM. Trois mesures ont
été menées et la mesure moyenne a été prise en compte.

Enfin, une tonométrie d’applanation de la carotide et de la fémorale a
été réalisée selon le protocole décrit dans la section 2.2.10.2.

2.3.1.2 Estimation de l’impédance caractéristique aortique

2.3.1.2.1 Contexte Du point de vue électrique, dans lequel le débit car-
diaque (pulsatile) est équivalent au courant alternatif et la pression artérielle
à la tension, l’impédance mesure l’opposition d’un circuit au passage d’un
courant alternatif sinusöıdal. Ainsi, dans une artère, l’impédance caractéristique
est un indicateur de la pression générée par une onde de débit donnée, en
l’absence de réflexions (Table 1.6) [Nichols et al., 2011] :

Zc =
∆P

∆Q
, (2.92)

où P et Q sont respectivement la pression et le débit incidents mesurés au
même endroit. L’impédance caractéristique est liée à la vitesse de propaga-
tion de l’onde de pouls (VOP) et inversement à la surface de l’artère (A) via
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le modèle théorique de water hammer (équation 1.6) :

Zc =
ρVOP

A
. (2.93)

En fait, elle est équivalente à la résistance artérielle, mais en réponse à un flux
pulsatile. Lorsqu’elle est mesurée dans l’aorte proximale, elle représente la
composante pulsatile de la charge artérielle imposée sur le ventricule gauche
(VG) durant son éjection.

Plusieurs études se sont précédemment intéressées à l’impédance ca-
ractéristique de l’aorte ascendante. Elle a été usuellement estimée dans le
domaine fréquentiel, en moyennant dans les hautes fréquences le module de
l’impédance d’entrée, défini pour chaque fréquence comme le rapport des
harmoniques de pression et de débit [O’Rourke and Taylor, 1966]. Cette
méthode, dont l’hypothèse sous-jacente est que l’effet des réflexions est mi-
nimal dans les hautes fréquences, a été appliquée à des données invasives
[Nichols et al., 1977, Pepine et al., 1978, Murgo et al., 1980, Gundel et al.,
1981, Murgo et al., 1981, Merillon et al., 1984, Laskey et al., 1985, Nichols
et al., 1985, Ting et al., 1986, Lucas et al., 1988, Binkley et al., 1990, Kelly
and Fitchett, 1992, Kromer et al., 1992] et non-invasives [Kelly and Fitchett,
1992, Cholley et al., 1995, Mitchell et al., 2001, Segers et al., 2007]. Plus
récemment, l’impédance caractéristique aortique a été estimée de manière
plus directe et simple dans le domaine temporel, en considérant le début
de la systole sur les courbes de pression et de débit sous l’hypothèse que
les ondes réfléchies y sont minimales, voire absentes (Figure 2.13) [Nichols
et al., 2011] :

Zc =
∆PQ

∆Q
=

Pi − Pd

Qmax
, (2.94)

où Pi est la pression au point d’inflection marquant l’arrivée de l’onde de
pression réfléchie, Pd est la pression diastolique et Qmax est le pic de débit
systolique.

Les études précédentes ayant estimé l’impédance caractéristique aortique
dans le domaine temporel étaient basées sur des données invasives acquises
chez l’animal [Dujardin and Stone, 1981, Li, 1986, Levy et al., 1988, Shim
et al., 1994] ou chez l’homme [Lucas et al., 1988], ou, chez l’homme, sur
des données de pression acquises par tonométrie d’applanation dans la ca-
rotide combinées à des données d’échocardiographie Doppler acquises dans
la chambre de chasse du VG [Mitchell et al., 2001, 2002, 2003, Segers et al.,
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Figure 2.13 – Estimation de l’impédance caractéristique aortique dans le
domaine temporel à partir des courbes de pression et de débit en début
de systole chez un sujet jeune (A) et âgé (B). Cette figure est extraite de
[Nichols et al., 2011].

2007, Sweitzer et al., 2007, Mitchell et al., 2008, Chirinos et al., 2009, Mit-
chell et al., 2011]. Certaines de ces études ont montré un bon accord entre
l’impédance catactéristique aortique estimée dans le domaine temporel et
celle estimée dans le domaine fréquentiel [Lucas et al., 1988, Segers et al.,
2007]. Enfin, notons qu’il existe plusieurs approches pour l’estimation de
l’impédance caractéristique dans le domaine temporel.

La plupart des études récentes se sont concentrées sur la variation de
l’impédance caractéristique aortique dans certaines pathologies. Ainsi, il a
été montré, en utilisant une méthode temporelle, qu’elle était augmentée
chez des patients avec une insuffisance cardiaque [Mitchell et al., 2001] ainsi
que chez des patients avec une hypertension systolique [Mitchell et al., 2003],
en comparaison à des sujets sains. Par ailleurs, une étude a démontré que
l’impédance caractéristique aortique était un prédicteur indépendant de la
masse du VG dans l’hypertension artérielle [Chirinos et al., 2009].

Enfin, l’IRM est déjà utilisée en routine clinique comme méthode de
référence pour l’évaluation de la fonction globale et systolique du VG et
de nombreuses études ont aussi démontré son utilité dans l’estimation non-
invasive d’indices de la rigidité aortique (section 1.5.2). Cependant, malgré la
précision des mesures de vitesse du flux sanguin avec les séquences d’IRM de
contraste de phase, ayant une résolution temporelle élevée, à notre connais-
sance, une seule étude s’est intéressée aux données d’IRM pour calculer
l’impédance caractéristique aortique [Segers et al., 2006]. Toutefois, la méthode
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était basée sur les surfaces aortiques obtenues avec des données d’IRM SSFP
anatomiques et non sur les débits aortiques [Segers et al., 2006]. Ainsi, nos
objectifs dans cette étude étaient les suivants :

1. implémenter 7 méthodes précédemment décrites dans la littérature
pour l’estimation non-invasive de l’impédance caractéristique de l’aorte
ascendante dans le domaine temporel, en utilisant une méthode d’ana-
lyse semi-automatique des courbes de débit obtenues en IRM et de
pression obtenues en tonométrie d’applanation,

2. comparer, chez des sujets sains âgés de 19 à 79 ans, ces estimées à la
mesure de référence calculée dans le domaine fréquentiel, à la mesure
théorique calculée avec le modèle théorique de water hammer ainsi
qu’à la pression pulsée centrale.

2.3.1.2.2 Mises au point méthodologiques Pour chaque sujet, les
images d’IRM anatomiques et de vitesses dans l’aorte ascendante ont été
analysées avec le logiciel ArtFun (Annexe 5.1). Grâce à la segmentation
automatique pour chaque phase du cycle cardiaque, les variations de la sur-
face et du débit aortiques au cours du temps ont été obtenues, à partir des
données SSFP et de contraste de phase, respectivement.

J’ai mis au point, pour estimer l’impédance caractéristique, un logiciel
intégré dans une interface développée sous Matlab (Mathworks, Natick, MA,
USA) qui permet une lecture des données d’IRM et de tonométrie et une su-
perposition des courbes de débit aortique et de pression carotidienne (Figure
2.14). Au préalable, les ondes de pression carotidienne étaient moyennées
pour chaque sujet sur plusieurs cycles cardiaques en excluant visuellement
les cycles irréguliers, avec un décalage de la pression entre le début et la fin
du cycle. En moyenne, 7 (de 3 à 11) cycles cardiaques ont été pris en compte
pour calculer les courbes de pression. Puis, les courbes de débit d’IRM et
de pression de tonométrie ainsi obtenues ont été suréchantillonnées avec un
pas temporel de 1 ms. Nous avons ensuite appliqué deux étapes de ≪ pré-
traitement ≫ aux deux courbes :

– le début de la systole, défini par le pied de la droite d’interpolation
linéaire du front ascendant des deux courbes, a été positionné à t = 0
ms, afin de prendre en compte le décalage temporel lié à la distance
entre les sites de mesure aortique et carotidien [Dujardin and Stone,
1981, Segers et al., 2007, Chirinos et al., 2009],

– les phases systoliques et diastoliques ont été temporellement redimen-
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Figure 2.14 – Interface développée pour l’estimation de l’impédance ca-
ractéristique aortique dans le domaine temporel à partir de données d’IRM
et de tonométrie.
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sionnées à la durée respective moyenne entre les deux courbes, afin
de prendre en compte l’éventuel changement de fréquence cardiaque
entre les examens d’IRM et de tonométrie. La fin de la systole a été
définie manuellement sur la pression comme étant l’incisure séparant
l’onde dicrote de l’onde systolique et pour le débit comme étant le
premier passage à zéro. Nous avons traité séparément la systole et la
diastole car c’est la longueur de la durée diastolique qui varie lorsque
la fréquence cardiaque change.

Enfin, une interpolation des fronts ascendants ou descendants, une détection
automatique des pics, des valeurs à 95 % du pic ainsi que des minima, et un
calcul automatique des aires sous courbes ainsi que des dérivées temporelles,
intégrés dans cette interface, ont permis l’estimation de l’impédance ca-
ractéristique en utilisant 7 méthodes précédemment décrites (Figure 2.15) :

1. à partir du pic de débit (Qmax), de la valeur de la pression au pic de
débit (PQmax

) et de la pression diastolique (Pd) [Lucas et al., 1988] :

ZcQmax
=

PQmax
− Pd

Qmax
(2.95)

2. à partir du débit à 95 % de son pic (Q95%max), de la valeur de la
pression à 95 % du pic de débit (PQ95%max

) et du débit diastolique
(Qmin) [Mitchell et al., 2001] :

ZcQ95%max
=

PQ95%max
− Pd

Q95%max −Qmin
(2.96)

3. à partir de la pression au point d’inflection (Pi), correspondant à l’ar-
rivée de l’onde réfléchie [Nichols et al., 2011] :

ZcPi
=

Pi − Pd

Qmax
(2.97)

4. à partir du volume d’éjection (VE) et du temps de fin de la systole
(fS) [Chemla et al., 2008] :

ZcVE = fS
Pi − Pd

2VE
(2.98)

5. à partir des pentes des fronts ascendants en début de systole de la
pression (Ppente) et du débit (Qpente) [Lucas et al., 1988] :

ZcPentes =
Ppente

Qpente
(2.99)
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6. à partir des pics des dérivées temporelles de la pression (P ′
max) et du

débit (Q′
max) [Lucas et al., 1988] :

ZcDeriv =
P ′
max

Q′
max

(2.100)

7. à partir de la pente en début de systole de la boucle pression-débit
ZcBoucle [Lucas et al., 1988].

On notera que les méthodes 5 et 6, ne nécessitant pas les pré-traitement
sur les courbes, ont été appliquées aux courbes originales, avant les pré-
traitements de décalage et redimensionnement temporels.

Enfin, en utilisant chaque estimée temporelle Zc de l’impédance ca-
ractéristique, nous avons séparé la pression en ondes incidente (Pi) et réfléchie
(Pr) à partir des variations de pression (P ) et de débit (Q) au cours du cycle
cardiaque selon les équations précédemment décrites [Westerhof et al., 1972]
(Figure 2.16) :

Pi =
P + ZcQ

2
, Pr =

P − ZcQ

2
. (2.101)

Puis, l’amplitude de la réflexion (AR) basée sur le ratio des amplitudes de
pressions réfléchie et incidente a été calculée :

AR =
|Pr|
|Pi|

. (2.102)

2.3.1.2.3 Méthodes de référence Tout d’abord, nous avons calculé
la vitesse de propagation de l’onde de pouls locale (VOPAo) à partir de la
distensibilité (Dist) mesurée dans l’aorte ascendante, en utilisant le modèle
de Bramwell-Hill (1.1) [Dogui et al., 2011, Westenberg et al., 2012] :

VOPAo =

√

1

ρDist
, (2.103)

où ρ = 1050 kg.m−3 est la densité sanguine. Pour rappel, la distensibilité
a été estimée à partir des surfaces systolique (As) et diastolique (Ad) et de
la pression pulsée carotidienne mesurée par tonométrie (PP c) comme étant

la différence entre les pressions systolique et diastolique : Dist =
As −Ad

Ad × PP c
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Figure 2.15 – Méthodes semi-automatiques d’estimation de l’impédance ca-
ractéristique aortique dans le domaine temporel à partir de données d’IRM
et de tonométrie. A. Courbes de pression carotidienne et de débit aortique
dont les valeurs spécifiques sont utilisées pour les méthodes 1 à 4. Les inter-
polations linéaires des fronts ascendants systoliques utilisées pour la méthode
5 sont également illustrées (lignes rouges). B. Pics des dérivées temporelles
de la pression et du débit (méthode 6). C. Interpolation en début de systole
de la boucle pression-débit (ligne rouge, méthode 7).
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Figure 2.16 – Courbes de pressions incidente (Pi, en tirets) et réfléchie (Pr,
en pointillés) aortiques estimées avec l’impédance caractéristique.

(section 1.5.2.2).

Pour la comparaison entre les 7 méthodes d’estimation de l’impédance
aortique dans le domaine temporel, les courbes de pression et de débit ont
aussi été utilisées pour estimer l’impédance d’entrée aortique dans le do-
maine fréquentiel selon la méthode de référence : son amplitude a été calculée
pour chaque harmonique comme le rapport entre les modules obtenus par
transformée de Fourier rapide de la pression et du débit. Puis, les valeurs de
référence pour l’impédance caractéristique aortique (ZcF) ont été calculées
en moyennant l’impédance d’entrée entre la fréquence correspondant à son
premier minimum local et 15 Hz [Mitchell et al., 1994], tout en excluant les
amplitudes bruitées situées en-dehors de l’intervalle défini par l’amplitude
moyenne de l’impédance d’entrée ± 2 × son écart-type sur l’ensemble de
ces fréquences. Ces données sont issues du travail réalisé par Ioannis Bar-
giotas qui est doctorant en deuxième année au LIF et dont une partie de la
thèse concerne l’estimation des indices extraits, dans le domaine fréquentiel,
du spectre de l’impédance aortique à partir de données d’IRM de contraste
de phase et de tonométrie d’applanation. Enfin, les valeurs théoriques de
l’impédance caractéristique (ZcWH) ont été estimées en utilisant le modèle
de water hammer combinant la vitesse de l’onde de pouls VOPAo et la sur-
face diastolique de l’aorte ascendance (équation 2.93) [Merillon et al., 1982].
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2.3.1.2.4 Comparaison entre les méthodes d’estimation de l’impédance
caractéristique dans le domaine temporel Nous avons comparé les
estimées temporelles de l’impédance caractéristique aortique avec les va-
leurs de référence éstimés dans le domaine fréquentiel et en utilisant le
modèle théorique de water hammer, ainsi qu’avec la pression pulsée caroti-
dienne. De plus, nous avons évalué la significativité statistique des différences
entre les corrélations obtenues, en prenant en compte le fait qu’elles soient
dépendantes, en utilisant le test de Hotelling-Steiger [Sheskin, 2003]. Pour
résumer, étant données 3 variables X1, X2 et X3 et rij le coefficient de
corrélation obtenu pour la comparaison entre Xi et Xj , le test statistique
de Hotelling-Steiger se calcule ainsi :

t = (r12 − r13)

√

(n− 1)(1 + r23)

2n−1
n−3 |R|+ (r12+r13)2

4 (1− r23)3
, (2.104)

où n = 70 est la taille de l’échantillon et |R| = 1−r212−r213−r223+2r12r13r23.
En testant l’hypothèse ρ12 = ρ13, cette statistique suit une loi de Student à
n− 3 degrés de liberté. Dans notre cas, X1 sera l’impédance caractéristique
estimée dans le domaine fréquentiel ZcF, par le modèle de water hammer
ZcWH ou la pression pulsée carotidienne, et X2 et X3 seront les estimées
de l’impédance selon les deux méthodes dans le domaine temporel que nous
souhaitons comparer.
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2.3.1.3 Quantification du flux rétrograde aortique et identifica-
tion de ses déterminants

2.3.1.3.1 Contexte Le vieillissement et la rigidité aortique sont des fac-
teurs de risque cardiovasculaire majeurs (section 1.3.3) [Laurent et al., 2006,
Mitchell et al., 2010, Adji et al., 2011]. La vitesse de propagation de l’onde
de pouls carotido-fémorale [Laurent et al., 2006], la pression pulsée centrale
ainsi que les indices de réflexion tels que l’indice d’augmentation [Wojcie-
chowska et al., 2006] et le temps de retour de l’onde réfléchie [O’Rourke et al.,
2002] obtenus par tonométrie d’applanation sont les paramètres les plus uti-
lisés pour décrire l’hémodynamique du système artériel (section 1.5.1). Plus
récemment, l’IRM cardiovasculaire a émergé comme méthode unique pour
l’étude précise et non-invasive des flux aortiques [Firmin et al., 1990, Ga-
tehouse et al., 2005] ainsi que l’estimation des paramètres de la rigidité
centrale aortique tels que la distensibilité et la vitesse de l’onde de pouls
[Grotenhuis et al., 2007, Redheuil et al., 2010, 2011, Dogui et al., 2011a,b],
en plus des indices de géométrie aortique tels que les diamètres ou la lon-
gueur de l’arche [Sugawara et al., 2008, Redheuil et al., 2011] (section 1.5.2).

Les flux aortiques ont été étudiés en premier en 1968 [Bellhouse and
Bellhouse, 1968] et la présence d’un flux rétrograde en télésystole et en dias-
tole dans l’aorte ascendante chez des sujets sains a été décrite en premier
en utilisant l’IRM de contraste de phase en 1987 [Klipstein et al., 1987].
Puis, ce flux rétrograde dans l’aorte ascendante a été quantifié en termes de
vitesse, débit, volume et temps d’apparition en utilisant des données d’IRM
de contraste de phase 2D chez des sujets sains [Bogren et al., 1989a] et les
auteurs ont émis l’hypothèse qu’il y aurait un lien entre le flux rétrograde
et la compliance aortique. Dans une étude ultérieure, ces mêmes auteurs
ont observé, chez des patients avec une cardiopathie ischémique, à la fois
une baisse de la compliance aortique et des modifications dans les flux aor-
tiques, à partir de données d’angiographie et d’IRM de contraste de phase
2D [Bogren et al., 1989b]. Plus récemment, des études qualitatives et quanti-
tatives basées sur des données d’IRM de contraste de phase 2D [Bogren and
Buonocore, 1993], 3D [Kilner et al., 1993, Bogren et al., 1997, Markl et al.,
2005, Harloff et al., 2009, 2010] ou 4D [Bogren and Buonocore, 1999, Bogren
et al., 2004, Hope et al., 2007] ont confirmé la présence du flux rétrograde
aortique chez des sujets à la fois pathologiques et sains. Quelques études se
sont également intéressées à l’effet de l’âge sur les flux aortiques [Bogren
et al., 1997, Bogren and Buonocore, 1999, Bogren et al., 2004] et il a même
été démontré que l’âge et l’athérosclérose auraient les mêmes effets sur les



120 CHAPITRE 2. MÉTHODES

flux aortiques, engendrant des flux irréguliers et chaotiques [Bogren et al.,
2004]. Cependant, à notre connaissance, les associations entre des indices
quantitatifs du flux incident et du flux rétrograde dans l’aorte ascendante
et la rigidité, les réflexions ainsi que la géométrie aortiques n’ont jamais été
établies.

Notre hypothèse est que les paramètres liés au flux rétrograde pourraient
être des marqueurs pertinents du vieillissement artériel. Ainsi, nous avons
étudié dans l’aorte ascendante les liens entre le flux incident ainsi que le
flux rétrograde et l’âge, les indices de rigidité artérielle incluant les indices
de réflexion, ainsi que les indices géométriques de l’arche aortique, sur une
large population de 96 sujets sains.

2.3.1.3.2 Estimation des paramètres quantitatifs de géométrie et
rigidité Pour chaque sujet, les images d’IRM SSFP anatomiques de l’aorte
ascendante ont été analysées avec le logiciel ArtFun (Annexe 5.1), fournis-
sant les variations de la surface et du diamètre au cours du cycle cardiaque.
Les images de contraste de phase ont également été traitées pour estimer le
débit dans l’aorte ascendante et descendante.

Les paramètres suivants ont été estimés :

1. la distensibilité de l’aorte ascendante (section 1.5.2.2) :
As −Ad

Ad × PP c

[Redheuil et al., 2010, Dogui et al., 2011a], où As et Ad sont les surfaces
de l’aorte ascendante d’IRM SSFP systolique et diastolique, respecti-
vement, et PP c est la pression pulsée mesurée dans la carotide par
tonométrie ;

2. la longueur de l’arche aortique a été estimée à partir des acquisitions
d’IRM SSFP de l’aorte thoracique comme la distance entre l’aorte as-
cendante et l’aorte descendante proximale, sites de mesure pour les
acquisitions d’IRM de contraste de phase [Dogui et al., 2011a,b] (Fi-
gure 1.11) ;

3. la vitesse de propagation de l’onde de pouls dans l’arche aortique
(VOPAo) a été estimée comme le rapport entre la longueur de l’arche
et le temps de transit, qui a été calculé comme étant le délai correspon-
dant à la différence aux moindres carrés minimale entre les fronts systo-
liques ascendants des courbes de débit normalisées d’IRM de contraste
de phase dans l’aorte ascendante et descendante [Redheuil et al., 2010,
Dogui et al., 2011a,b] (section 1.5.2.1).
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2.3.1.3.3 Estimation des paramètres quantitatifs de flux rétrograde
En outre, le flux de l’aorte ascendante a été séparé en composantes incidente
et rétrograde, à partir de la sélection automatique des pixels avec le même
signe de vitesse à travers le plan, au sein de chaque section aortique sur les
images de contraste de phase de vitesses, puis les courbes de débit au cours
du cycle cardiaque ont été générées (Figure 2.17). Enfin, des méthodes auto-
matiques de détection de pics, de calcul d’aire sous courbe et d’interpolation
de pentes ont été utilisées pour estimer (Figure 2.18) :

1. le volume global (VG) et de régurgitation (VReg) ainsi que le temps de
fin d’éjection ;

2. le pic (QImax) et le volume au cours du cycle cardiaque (VI) du flux
incident, ainsi que le temps du pic ;

3. le temps d’apparition (tR), le pic (QRmax) et le volume au cours du
cycle cardiaque (VR) du flux rétrograde, ainsi que le temps du pic.

Enfin, la fraction de régurgitation (VReg/VG) ainsi que le rapportQRmax/QImax

ont été calculés.

2.3.1.3.4 Paramètres tonométriques Par ailleurs, les pressions sys-
tolique (PSc) et diastolique dans la carotide, ainsi que la vitesse de l’onde
de pouls carotido-fémorale (VOPCF) ont été mesurées avec les données de
tonométrie d’applanation. VOPCF a été calculée comme étant la distance
entre les sites artériels [Laurent et al., 2006] divisée par le temps de transit
de l’onde pulsée, égal à l’intervalle pied-à-pied entre les courbes de pression
dans la carotide et la fémorale (section 1.5.1). L’indice d’augmentation (IA)
et le temps de retour de l’onde de pression réfléchie (T i) correspondant à
la pression au point d’inflection ont été estimés à partir de la courbe de
pression carotidienne [Nichols and Singh, 2002] (section 1.5.1).
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Figure 2.17 – Données de flux acquises par IRM de vitesses dans l’aorte
ascendante et de pression acquises par tonométrie d’applanation dans la
carotide, chez un sujet de 22 ans (A) et un sujet de 57 ans (B) : images d’IRM
de vitesses sur une phase en fin de systole, indiquée par la ligne verticale
en pointillés (en haut), courbes de débit global, incident et rétrograde et
courbes de pression (en bas).
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Figure 2.18 – Estimation automatique des paramètres liés aux flux aor-
tiques incident et rétrograde. Les pics (QImax et QRmax, respectivement) et
volumes (VI et VR, respectivement), ainsi que le temps d’apparition du flux
rétrograde (tR) ont été estimés. Le volume du flux global (VG) et le volume
de régurgitation (VReg) ont également été estimés.
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2.3.2 Quantification hémodynamique de la sténose valvulaire

aortique

2.3.2.1 Contexte

Selon les recommandations actuelles de l’American College of Cardiology
/ American Heart Association / European Society of Cardiology [Bonow
et al., 2006, Vahanian et al., 2007], la sévérité de la sténose valvulaire aor-
tique est communément évaluée en estimant la surface valvulaire aortique
(SVA). En effet, une réduction significative de la SVA induit graduellement
des variations hémodynamiques qui ont des effets délétères sur la fonction
du ventricule gauche (VG) et qui sont associées à des évènements cardiovas-
culaires défavorables [Otto et al., 1999] (sections 1.3.2.2 et 1.3.3).

L’échocardiographie Doppler transthoracique (ETT) est communément
utilisée en routine clinique pour l’évaluation de la SVA et des modifications
hémodynamiques associées, à travers l’estimation des vitesses et des gra-
dients de pression transvalvulaires aortiques. Plus récemment, l’IRM cardio-
vasculaire a émergé comme un nouvel outil complémentaire pour l’évaluation
non-invasive de la sténose valvulaire aortique : en effet, plusieurs études ont
démontré son utilité dans l’estimation de la SVA. Ces études étaient basées
soit sur l’analyse planimétrique des images anatomiques [Pouleur et al., 2007,
Tanaka et al., 2007], soit sur l’analyse des images de contraste de phase en-
codées en vitesses en utilisant l’équation de continuité [Caruthers et al.,
2003, Burgstahler et al., 2006, Pouleur et al., 2007, Tanaka et al., 2007, Yap
et al., 2007, Garcia et al., 2011] ou la formule de Hakki dérivée de l’équation
de Gorlin [Burgstahler et al., 2006, Puymirat et al., 2010]. Les détails sur
l’équation de continuité et la formule de Hakki sont donnés dans l’Annexe
5.2.

Les méthodes d’IRM basées sur la planimétrie directe de la valve aor-
tique sténosée sont sujettes aux erreurs de mesure, particulièrement dans
le cas de sténoses sévères ou très calcifiées, à cause de la taille des voxels
par rapport à la surface réelle, du faible signal dans les calcifications ainsi
qu’au sein des turbulences proches des bords des feuillets de la valve, et de
l’irrégularité de la forme de l’orifice sténosé. D’autre part, les études d’IRM
de contraste de phase ont démontré la capacité de cette technique à ca-
ractériser la sténose valvulaire aortique en estimant non seulement la SVA,
mais aussi les paramètres hémodynamiques aortiques tels que le pic de vi-
tesse transvalvulaire [Kilner et al., 1993]. Cependant, la plupart des études
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d’IRM sus-citées était basée sur une délinéation manuelle de la valve aor-
tique et de la chambre de chasse du ventricule gauche (CCVG) [Caruthers
et al., 2003, Burgstahler et al., 2006, Pouleur et al., 2007, Tanaka et al.,
2007, Yap et al., 2007, Puymirat et al., 2010], qui est subjective et chrono-
phage et rend ainsi limitée l’utilisation de l’IRM en routine clinique pour
l’évaluation de la sténose valvulaire aortique. En outre, parmi ces études,
certaines estimaient la surface de la CCVG à partir de son diamètre [Ca-
ruthers et al., 2003, Burgstahler et al., 2006, Pouleur et al., 2007, Tanaka
et al., 2007]. Bien que cette stratégie soit conforme avec les mesures faites en
ETT, elle ne tire pas profit des avantages des données d’IRM de contraste
de phase. En effet, leur combinaison à une segmentation précise permettrait
une estimation directe du volume d’éjection systolique dans la CCVG tout
en prenant en compte la forme réelle de la chambre de chasse.

Ainsi, le premier objectif de cette étude était de mettre au point une
analyse semi-automatique des données d’IRM de contraste de phase de la
CCVG et de la valve aortique pour évaluer précisément la SVA, les vitesses
transvalvulaires aortiques moyenne et maximale et le gradient de pression
transvalvulaire. Notre second objectif était d’évaluer l’apport clinique de
notre méthode en testant sa capacité à détecter les sténoses valvulaires aor-
tiques et leur sévérité en comparaison avec l’ETT, en utilisant trois estimées
différentes de SVA en IRM de contraste de phase.

2.3.2.2 Acquisitions

2.3.2.2.1 IRM Les données d’IRM cardiaques encodées en vitesses ont
été acquises sur une machine General Electric à 1,5 Tesla (Signa, General
Electric Healthcare, Waukesha, Wisconsin, États-Unis) avec une antenne
cardiaque en réseau phasé à 8 canaux. Toutes les données ont été acquises
alors que le sujet était en apnée et toutes les acquisitions étaient synchro-
nisées à l’électrocardiogramme. De plus, afin que la durée d’acquisition soit
compatible avec l’apnée et afin de minimiser les erreurs d’offset dans les
images de vitesse, un champ de vue rectangulaire de 50 % a été utilisé et
la structure imagée était positionnée au centre de l’image acquise, loin des
erreurs d’encodage de phase.

Des images anatomiques cine ont d’abord été acquises dans la CCVG en
utilisant une séquence SSFP dans deux plans orthogonaux (oblique sagittal
et oblique coronal) avec les paramètres d’acquisition suivants : temps de
répétition (TR) = 3,2 ms, temps d’écho (TE) = 1,4 ms, angle de bascule
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= 50◦, épaisseur de coupe = 8 mm, taille des pixels = 0,74 × 0,74 mm2,
résolution temporelle = 33 ms. Ces images SSFP ont permis de visualiser
le jet systolique à travers la valve aortique sténosée pour optimiser le posi-
tionnement des plans valvulaires pour les acquisitions de contraste de phase
(Figure 2.19), qui ont été réalisées sur des plans axiaux perpendiculaires
au jet au niveau de la CCVG juste en-dessous de l’anneau aortique et à
trois niveaux dans la valve aortique : un plan de référence à l’extrémité des
feuillets de la valve ouverte (0 mm) et à 5 et 10 mm au-dessus de ce plan
de référence (Figure 2.19). Les paramètres d’acquisition moyens étaient les
suivants : TR = 4,3 ms, TE = 2,1 ms, angle de bascule = 20◦, nombre d’ex-
citation = 1, épaisseur de coupe = 8 mm, taille des pixels = 1,90 × 1,90
mm2, matrice d’acquisition = 256 × 128, vues par segment = 2, résolution
temporelle effective = 17 ms. La vitesse d’encodage était fixée à 2 m/s pour
les acquisitions dans la CCVG ainsi que dans la valve aortique pour les su-
jets sains, et à 5 m/s pour les acquisitions dans la valve aortique en cas de
suspicion de sténose. L’acquisition était répétée avec une vitesse d’encodage
plus élevée en cas d’aliasing.
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Figure 2.19 – A. Positionnement sur une image d’IRM ventriculaire gauche
des quatre niveaux pour les acquisitions axiales 1) dans la chambre de chasse
ventriculaire gauche (CCVG), 2) à 0, 5 et 10 mm de la valve aortique. Images
axiales d’IRM de contraste de phase de module (à gauche) et de vitesse (à
droite) dans la CCVG (B) et dans la valve aortique (C).
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2.3.2.2.2 Échocardiographie transthoracique L’ETT a été réalisée
par un échocardiographiste expérimenté en utilisant un appareil General
Electric Medical System Vivid7, en aveugle par rapport aux données d’IRM.
L’enveloppe optimale de vitesse et la vitesse transvalvulaire aortique maxi-
male (VmaxAO) ont été obtenues en utilisant du Doppler continu à partir
de plusieurs vues (apicale, parasternale droite et suprasternale). Le profil de
vitesse dans la CCVG a été obtenu en utilisant une vue apicale 5 cavités
en plaçant soigneusement le volume pour utiliser du Doppler pulsé dans la
CCVG juste en-dessous de la valve aortique.

Le diamètre (D) de la CCVG a été mesuré en utilisant une vue grand
axe parasternale, pour calculer la surface de la CCVG (SCCVG) en faisant

l’hypothèse que celle-ci est circulaire : SCCVG = π
D2

4
. Puis, les intégrales

temps-vitesse du flux sanguin ont été calculées pour la CCVG (ITVCCVG)
et la valve aortique (ITVAO). Les gradients transvalvulaires aortiques maxi-
mal et moyen ont par la suite été calculés en utilisant l’équation de Bernoulli
modifiée à partir de la vitesse v : ∆P = 4v2. Enfin, l’équation de continuité
[Otto et al., 1986, Zoghbi et al., 1986] combinant ITVCCVG et ITVAO avec
SCCVG, a été utilisée pour estimer la SVA (SVAETT) :

SVAETT =
SCCVG × ITVCCVG

ITVAO
. (2.105)

Par ailleurs, la masse du VG a été calculée en utilisant la méthode
préconisée par l’American Society of Echocardiography et a été indexée à la
surface corporelle (MVGi). La fraction d’éjection (FEVG) a également été
calculée en utilisant la méthode de Simpson.

2.3.2.3 Mises au point méthodologiques

L’analyse des données d’IRM a été réalisée en aveugle par rapport aux
données cliniques et d’ETT. Les mises au point méthodologiques incluent
une segmentation semi-automatique des flux et un traitement automatique
des courbes de vitesse et de débit. La méthode de segmentation avait été
précédemment mise au point durant mon stage de master au LIF sous la su-
pervision de Nadjia Kachenoura et avait été déposée auprès de l’Agence
de protection des logiciels de l’UPMC. Ce logiciel avait été utilisé pour
l’évaluation de la fonction diastolique du ventricule gauche à partir de données
d’IRM de vitesses du flux transmitral [Bollache et al., 2010] et a été adapté
dans cette étude pour l’analyse des données valvulaires aortiques.
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La segmentation incluse dans ce logiciel est réalisée sur les images de
vitesse plutôt que sur les images de module, en raison du faible contraste
dû au flux sanguin dans ces dernières (voir Figure 2.19). Cette segmen-
tation est basée sur la connectivité des pixels, en termes du signe de la
vitesse, défini par la direction locale du flux sanguin à travers le plan. Tout
d’abord, une région d’intérêt initiale est tracée manuellement sur une seule
phase autour du flux aortique d’intérêt (Figure 2.20). La courbe de vitesse
moyenne au cours du cycle cardiaque dans cette région d’intérêt est alors
calculée et la phase cardiaque correspondant à sa valeur absolue maximale
est détectée. Dans un deuxième temps, l’algorithme de segmentation est ini-
tialisé sur cette phase cardiaque, par une détection automatique de la plus
grosse région connexe à l’interieur de la région d’intérêt initiale, au sens
du signe de la vitesse (Figure 2.20). Le barycentre de cette région connexe
aortique est ensuite calculé et reporté sur les phases voisines (Figure 2.20).
Enfin, les plus grosses régions connexes aortiques contenant ce barycentre
sont automatiquement détectées sur ces phases voisines (Figure 2.20), puis
leur barycentre est utilisé pour répéter le processus jusqu’au début et jusqu’à
la fin de la période systolique. La propagation du barycentre d’une phase
à l’autre permet à la segmentation de suivre correctement le flux aortique.
Ce processus a été appliqué aux images d’IRM de contraste de phase ac-
quises dans la CCVG et dans les trois niveaux de la valve aortique. En cas
de sténose valvulaire sévère ou calcifiée, plusieurs orifices peuvent être ob-
servés dans les images aortiques de vitesses (Figure 2.21). Ainsi, j’ai adapté
l’algorithme de segmentation à cette application spécifique, en permettant
à l’utilisateur de lancer le processus de recherche de zones connexes tout en
spécifiant le nombre d’orifices recherchés.

La segmentation des images de vitesse a fourni les courbes des vitesses
maximale et moyenne ainsi que de débit au cours du cycle cardiaque. Afin de
réduire l’effet du bruit sur les vitesses maximales, celle-ci est calculée pour
chaque phase comme étant la moyenne des valeurs de vitesse supérieures à
95 % de la valeur maximale au sein de la région d’intérêt segmentée, tout
en excluant les pixels de bord.

Ensuite, les pics systoliques de vitesse et de débit ainsi que la fin de
l’éjection ont été automatiquement estimés en utilisant une détection auto-
matique des maxima ainsi que l’interpolation linéaire automatique des fronts
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Figure 2.20 – Segmentation semi-automatique du flux valvulaire aortique
(représenté en orange) dans les images d’IRM de contraste de phase de
vitesse. Illustration sur trois phases systoliques consécutives : tracé manuel
d’une région d’intérêt sur une seule phase (au milieu, en jaune), détection
automatique du flux aortique (en vert) avec propagation du barycentre d’une
phase à l’autre (en bleu).

descendants. L’intégrale temps-vitesse aortique (ITVAO) a été calculée en
intégrant la courbe de vitesse aortique maximale sur la phase systolique.
L’analyse automatique a été réalisée sur les trois plans d’acquisition aor-
tiques et le plan fournissant la vitesse aortique maximale a été utilisé pour
estimer ITVAO ainsi que le pic de vitesse aortique, VmaxAO. Le volume
d’éjection systolique dans la CCVG (VESCCVG) a également été calculé en
intégrant la courbe de débit dans la CCVG sur la phase systolique, et a
été multiplié par la fréquence cardiaque pour obtenir le débit cardiaque
(QcCCVG). Enfin, les gradients de pression transvalvulaires aortiques systo-
liques moyen et maximal (∆PmaxAO) ont été calculés avec l’équation de
Bernoulli simplifiée.

Après avoir estimé ces paramètres à partir des images d’IRM de contraste
de phase de vitesses dans la CCVG et dans la valve aortique (Figure 2.22),
la SVA a été estimée selon trois méthodes :

1. la première méthode était basée sur la formule de Hakki, qui est
une simplification de la formule de Gorlin [Gorlin and Gorlin, 1951,
Park et al., 1996], précédemment appliquée à des données d’IRM de
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Figure 2.21 – Segmentation semi-automatique des images d’IRM de
contraste de phase de vitesses (à gauche) et courbes de débit aortique
associées (à droite) lorsqu’un seul orifice est pris en compte (A) et avec
l’amélioration de la segmentation prenant en compte les deux orifices (B).
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Figure 2.22 – Estimation automatique des paramètres dans la chambre de
chasse ventriculaire gauche (CCVG) et dans la valve aortique à partir des
données d’IRM. A. Segmentation de la CCVG et courbe de débit associée
utilisée pour l’estimation du volume d’éjection (VESCCVG) et du pic de
débit (QmaxCCVG) dans la CCVG. B. Segmentation de la valve aortique et
courbe de vitesse maximale associée utilisée pour l’estimation de l’intégrale
systolique temps-vitesse (ITVAO) et du pic de vitesse (VmaxAO) aortiques.
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contraste de phase [Hakki et al., 1981, Gorlin and Gorlin, 1951, Puy-
mirat et al., 2010] :

SVAIRM1 =
QcCCVG√
∆PmaxAO

,

2. la deuxième méthode était basée sur l’équation de continuité, com-
munément utilisée en échocardiographie mais également dans des études
d’IRM [Baumgartner et al., 1990, Yap et al., 2007, O’Brien et al.,
2009] :

SVAIRM2 =
VESCCVG

ITVAO
,

3. la troisième approche, déjà été décrite en échocardiographie [Come
et al., 1988, Oh et al., 1988], était également basée sur l’équation de
continuité. SVA est exprimée en utilisant les pics de vitesse et de débit
plutôt que leurs intégrales :

SVAIRM3 =
QmaxCCVG

VmaxAO
.

Notre hypothèse est que l’utilisation d’une seule phase cardiaque intro-
duirait moins d’erreurs de mesure que l’intégrale sur toute la systole,
étant donné que le rapport vitesse sur bruit de l’image au pic de vi-
tesse est plus élevé que lors des phases systoliques précoce et tardive,
puisque les vitesses proches de la vitesse d’encodage sont mesurées plus
précisément que les vitesses proches de zéro.

Tous les développements méthodologiques ont été intégrés dans une in-
terface développée sous Matlab (Mathworks, Natick, MA, États-Unis), qui
a été utilisée pour analyser les données d’IRM de contraste de phase de 53
patients avec une sténose valvulaire aortique et 21 sujets sains. Pour chaque
sujet, le temps de traitement des données des trois niveaux aortiques et du
niveau dans la CCVG était de moins de 5 minutes sur un ordinateur person-
nel. Ce temps est équivalent voire légèrement supérieur au temps nécessaire
pour la planimétrie directe des images d’IRM SSFP, mais bien inférieur au
temps nécessaire pour la délinéation manuelle de l’ensemble du cycle car-
diaque, qui a été estimé à 20 minutes pour un niveau d’acquisition.

2.3.2.4 Variabilité inter-opérateurs

Étant donné que la segmentation du flux aortique dans les images d’IRM
de vitesses nécessite une initialisation manuelle sur une phase, la variabilité
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inter-opérateurs de notre analyse, en termes d’estimation des paramètres
fonctionnels de vitesse et de débit ainsi que de la SVA obtenue avec nos
trois méthodes, a été évaluée : l’analyse des données d’IRM de contraste
de phase dans la CCVG et dans la valve aortique a été réalisée par deux
opérateurs indépendants sur un sous-groupe de 21 sujets incluant 16 patients
et 5 sujets sains. Ainsi, la variabilité a été calculée pour chaque sujet comme
la différence absolue entre les deux mesures, en pourcentage de leur moyenne.
Ces pourcentages sont moyennés sur l’ensemble du sous-groupe.
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Chapitre 3

Résultats et discussions

3.1 Données simulées

Nous avons validé notre modèle 1D de l’aorte descendante avec deux
analyses :

1. l’analyse sur une aorte ≪ idéalisée ≫ de la sensibilité du modèle à des
altérations artérielles locales, périphériques, ainsi que de la fréquence
cardiaque pouvant survenir avec le vieillissement notamment mais
aussi avec certaines pathologies,

2. la comparaison entre les résultats obtenus avec les modèles d’aortes
≪ personnalisés≫ et les données cliniques d’IRM et de tonométrie d’ap-
planation acquises chez six sujets sains de moins de 32 ans et un sujet
sain de 59 ans.

Des résultats préliminaires de cette étude ont été publiés en décembre 2012
dans le journal français IRBM, puis les résultats finaux présentés ici ont été
publié en novembre 2013 dans Journal of Biomechanics (section 5.3).

3.1.1 Cas idéalisé : simulation des effets du vieillissement

La première étude de sensibilité du modèle a donc été menée sur une
aorte descendante générique caractérisée par les paramètres génériques (Table
2.2) et les paramètres résumés dans la Table 3.1, obtenus en moyennant les
caractéristiques des six sujets les plus jeunes inclus dans la deuxième étude.

Les simulations obtenues sur l’aorte descendante idéalisée sont illustrées
dans la Figure 3.1, en termes de surface (A), vitesse (B) et pression (C) en
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Élasticité aortique au repos c0 = 4, 2m/s
Surface aortique au repos A0 = 1, 3 cm2

Pic de débit en entrée 217 ml/s
Durée d’éjection cardiaque 268 ms
Période cardiaque 857 ms
Résistance artérielle périphérique Rt = 2, 51 · 108 Pa.s.m−3

Compliance artérielle périphérique C = 6, 81 · 10−9m3.Pa−1

Table 3.1 – Valeurs des paramètres utilisés pour la modélisation de l’aorte
descendante idéalisée.
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8,6 8,8 9 9,2 9,4

2

2,5

3

 

 

Entrée
Milieu
Sortie

8,6 8,8 9 9,2 9,4
-20

0

20

40

60

80

100

 

 

Entrée
Milieu
Sortie

8,6 8,8 9 9,2 9,4
60

80

100

120

140

 

 

Entrée
Milieu
Sortie

A B C 

Temps (s) Temps (s) Temps(s) 

S
u
rf

a
ce

 (
cm

²)
 

V
ite

ss
e
 m

o
ye

n
ne

 (
cm

/s
) 

P
re

ss
io

n 
(m

m
H

g)
 

Figure 3.1 – Résultats de la simulation sur une aorte descendante
≪ générique ≫ : courbes sur un cycle cardiaque de surface transverse (A),
vitesse moyenne (B) et pression interne moyenne (C) en entrée (tirets), au
milieu (trait pleins) et en sortie (pointillés) de l’aorte.

pression représente bien les détails observés in vivo, telles que l’augmentation
de la pression systolique et la légère diminution de la pression diastolique,
ainsi que le raidissement du front ascendant systolique, de l’aorte proximale
vers la périphérie [Nichols et al., 2011].

Nous avons par la suite simulé l’effet, sur les variations locales de pres-
sions, surfaces et vitesses, des altérations physiopathologiques du vieillisse-
ment ou de l’hypertension en augmentant ou diminuant de 30 % sur des
plages physiologiques les valeurs des paramètres artériels locaux (c0, A0)
et périphériques (R2, C) ainsi que de la fréquence cardiaque imposée en
entrée du modèle. Les résultats obtenus avec ces simulations ont par la suite
été confrontés qualitativement aux données physiologiques établies décrites
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dans la littérature. Afin de fournir une analyse plus complète de la sensibilité
du modèle, nous avons enfin étudié l’effet de la longueur aortique et de la
friction.

3.1.1.1 Sensibilité du modèle aux paramètres locaux

Tout d’abord, nous avons simulé l’effet de la rigidification aortique sur-
venant avec l’âge ou certaines pathologies [Nichols et al., 2011], en aug-
mentant c0 de 30 %, i.e. c0 = 5,5 m/s, en conservant les mêmes valeurs
que l’aorte descendante idéalisée pour les autres paramètres (Figure 3.2).
En comparaison à l’aorte compliante, nous avons obtenu dans l’aorte rigide
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Figure 3.2 – Effet de la rigidité aortique sur les simulations : résultats au
milieu de l’aorte descendante générique saine (en bleu) et de l’aorte rigide (en
rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B) et pression (C) centrales.

une augmentation de la pression systolique ainsi qu’une diminution de la
pression diastolique, induisant une augmentation de la pression pulsée cen-
trale, ce qui avait été précédemment décrit dans la littérature [Lakatta and
Levy, 2003]. Nous pouvons également remarquer que la variation de surface
est réduite dans l’aorte rigide, reflétant l’altération de son élasticité. Nous
pouvons par ailleurs étudier l’effet de cette rigidté aortique sur l’onde de
pression réfléchie obtenue en utilisant la méthode de séparation des ondes
(Figure 3.3) : l’onde réfléchie centrale apparâıt plus précocement dans le
cycle cardiaque pour l’aorte rigide que pour l’aorte compliante.

Nous avons par la suite simulé, sur cette aorte descendante rigide, la di-
latation aortique qui survient avec l’âge [Agmon et al., 2003] et accompagne
la rigidité aortique, en augmentant à la fois c0 et A0 de 30 %, i.e. A0 = 1,7
cm2 (Figure 3.4). L’onde de pression centrale est plus amortie dans l’aorte
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Figure 3.3 – Effet de la rigidité aortique sur la pression centrale simulée
au milieu de l’aorte descendante saine (A) et de l’aorte rigide (B) : totale
(traits pleins), incidente (tirets) et réfléchie (pointillés).

rigide dilatée que dans l’aorte rigide avec une surface ≪ normale ≫ : en effet,
la pression systolique est réduite alors que la pression diastolique est plus
élevée. Un tel mécanisme de dilatation pourrait correspondre à une adap-
tation à l’augmentation des pressions artérielles survenant avec la rigidité
(phénomène de remodelage).
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Figure 3.4 – Effet de la surface aortique sur les simulations : résultats au
milieu de l’aorte descendante rigide avec une surface normale (en bleu) et de
l’aorte rigide dilatée (en rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B)
et pression (C) centrales.

3.1.1.2 Sensibilité du modèle aux paramètres périphériques

Nous avons également simulé l’augmentation des résistances artérielles
périphériques et la diminution de la compliance artérielle totale liées à l’âge
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ou certaines pathologies.

Tout d’abord, l’augmentation des résistances artérielles périphériques,
simulée par une augmentation de R2 de 30 % en conservant les mêmes
valeurs que l’aorte descendante ≪ générique ≫ pour les autres paramètres,
était associée à l’augmentation globale précédemment décrite [Elzinga and
Westerhof, 1973] des pressions centrales systolique, diastolique et moyenne
(Figure 3.5).
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Figure 3.5 – Effet des résistances artérielles périphériques sur les simu-
lations : résultats au milieu de l’aorte descendante générique avec des
résistances normales (en bleu) et de l’aorte avec des résistances élevées (en
rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B) et pression (C) centrales.

Puis, lorsque nous avons simulé la baisse de la compliance artérielle to-
tale, en diminuant C de 30 %, nous avons retrouvé l’augmentation connue
de la pression pulsée centrale [Randall et al., 1984], due particulièment à une
réduction de la pression diastolique [Elzinga and Westerhof, 1973] (Figure
3.6). Nous pouvons aussi noter que, dans le cas de la compliance totale nor-
male, le déclin de la pression en diastole est plus doux et ainsi, la pression
diastolique est maintenue pour favoriser la perfusion myocardique lors de
cette période.

3.1.1.3 Sensibilité du modèle à la fréquence cardiaque

Par ailleurs, nous avons simulé une augmentation de 30 % de la fréquence
cardiaque, soit de 70 à 91 battements par minute, i.e. avec un cycle cardiaque
de 659 ms (Figure 3.7). Lorsque la fréquence cardiaque était augmentée,
la pression centrale moyenne était plus élevée et la pression pulsée était
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Figure 3.6 – Effet de la compliance artérielle périphérique sur les simula-
tions : résultats au milieu de l’aorte descendante générique avec une com-
pliance totale normale (en bleu) et de l’aorte avec une compliance totale
abaissée (en rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B) et pression
(C) centrales.

légèrement diminuée, principalement par une augmentation de la pression
diastolique, en accord avec ce qui avait été précédemment décrit [Albaladejo
et al., 2001].
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Figure 3.7 – Effet de la fréquence cardiaque sur les simulations : résultats
au milieu de l’aorte descendante générique avec une fréquence cardiaque de
70 bpm (en bleu) et de l’aorte avec une fréquence cardiaque de 91 bpm (en
rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B) et pression (C) centrales.
FC est la fréquence cardiaque.

3.1.1.4 Sensibilité du modèle aux autres paramètres

Enfin, nous avons etudié la sensibilité du modèle envers d’autres pa-
ramètres globalement moins influents que ceux decrits ci-dessus, tels que la
longueur aortique et la présence ou non du terme f des forces de friction.
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L’augmentation de 30 % de la longueur aortique, i.e. L = 0, 395 m,
a provoqué une légère diminution de la pression systolique et une légère
élévation de la vitesse systolique, mais ces modifications sont secondaires
pour des élongations physiologiques modérées de l’aorte descendante (Fi-
gure 3.8). Ces résultats sont en accord avec ceux précédemment décrits en
utilisant un modèle 1D [Alastruey, 2006]. De même, comme il avait été
montré [Alastruey, 2006], des différences négligeables ont été trouvées entre
les simulations avec les forces de friction, en considérant un coefficient de
correction du moment α = 1, 1 comme suggéré dans la littérature [Smith
et al., 2002], ou sans (Figure 3.9).

8,6 8,8 9 9,2 9,4
-20

0

20

40

60

80

100

 

 

L = 30 cm
L = 40 cm

8,6 8,8 9 9,2 9,4

2

2,5

3

 

 

L = 30 cm
L = 40 cm

8,6 8,8 9 9,2 9,4
60

80

100

120

140

 

 

L = 30 cm
L = 40 cm

A B C 

Temps (s) Temps (s) Temps(s) 

S
u
rf

a
ce

 (
cm

²)
 

V
ite

ss
e
 m

o
ye

n
ne

 (
cm

/s
) 

P
re

ss
io

n 
(m

m
H

g)
 

Figure 3.8 – Effet de la longueur aortique sur les simulations : résultats au
milieu de l’aorte descendante générique avec une longueur de 30,4 cm (en
bleu) et de l’aorte avec une longueur de 39,5 cm (en rouge) sur les courbes
de surface (A), vitesse (B) et pression (C) centrales.
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Figure 3.9 – Effet de la friction sur les simulations : résultats au milieu
de l’aorte descendante générique sans friction (en bleu) et de l’aorte avec
friction (en rouge) sur les courbes de surface (A), vitesse (B) et pression (C)
centrales.
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3.1.2 Application à des données in vivo

La deuxième étude, plus quantitative, a inclus sept sujets sains qui ont eu
chacun un examen d’IRM de l’aorte descendante (section 2.2.10.1) et une
tonométrie d’applanation dans la carotide (section 2.2.10.2). Pour chaque
sujet, nous avons modélisé l’aorte descendante en estimant les paramètres
spécifiques selon les méthodes décrites dans la Table 2.2. Pour chaque sujet,
nous avons calculé la pression simulée absolue en fixant sa valeur diastolique
égale à la pression artérielle diastolique clinique, et, lorsque la fréquence
cardiaque était différente entre les six acquisitions d’IRM et l’examen de to-
nométrie, nous avons choisi d’imposer pour les simulations la valeur médiane.

3.1.2.1 Population

Dans cette étude, sept sujets sains, sans pathologie cardiovasculaire ap-
parente, ont été inclus. Les caractéristiques des sujets ainsi que les pa-
ramètres du modèle estimés pour chacun d’eux sont résumés dans la Table
3.2.

3.1.2.2 Estimation du nombre de Reynolds

Tout d’abord, afin de vérifier que notre modèle, qui n’inclut pas de tur-
bulences, peut bien être appliqué in vivo, nous avons calculé dans les trois
niveaux aortiques chez les sujets les valeurs du nombre de Reynolds local
(Re) :

Re =
ρuD

µ
, (3.1)

où ρ est la densité, µ est la viscosité dynamique et u, D sont respectivement
la vitesse moyenne, le diamètre dans la section aortique considérée. Nous
avons utilisé des valeurs constantes ρ= 1050 kg.m−3 et µ= 4,6 mPa.s et nous
avons estimé les vitesses moyennes à partir des données d’IRM de vitesses et
les diamètres à partir des données d’IRM SSFP. Nous avons ensuite calculé
les nombres de Reynolds maximal (Remax) et moyen (Remoy) respectifs basés
sur les vitesses et diamètres à la phase systolique (us et Ds, respectivement)
et moyennés sur le cycle cardiaque (umoy etDmoy, respectivement). En outre,
nous avons estimé les nombres de Womersley (α) et de Strouhal (St) :

α =
Dmoy

2

√

2πρ

µT
et St =

Dmoy

2T (us − umoy)
, (3.2)



150 CHAPITRE 3. RÉSULTATS ET DISCUSSIONS

Sujet S1 S2 S3 S4 S5 S6 S7

Sexe F M F F F F F
Age (années) 27 31 27 21 27 30 59
Taille (cm) 173 184 160 165 164 170 170
Poids (kg) 52 76 52 55 53 57 70
SC (m2) 1,62 1,99 1,53 1,60 1,57 1,66 1,81

c0 (m/s) 4,07 5,02 4,60 4,08 3,51 3,92 6,76
A0 (cm2) 1,16 2,20 1,49 0,96 1,14 1,14 2,75
Rt (10

8 Pa.s.m−3) 2,77 2,04 2,26 2,84 2,55 2,58 2,52
C (10−9 m3.Pa−1) 4,65 8,97 6,49 4,78 7,50 8,47 6,17
Période cardiaque 799 905 896 936 883 725 787
(ms)
Pic de débit 183 267 248 176 239 186 189
(ml/s)
Période d’éjection 267 295 259 283 247 257 272
(ms)
Décalage temporel 0 23 30 42 41 0 74
du débit (ms)

Position du deuxième 4,4 6,5 4,2 5,3 4,4 4,1 4,9
plan d’IRM (cm)
Position du troisième 12,3 12,7 8,1 10,8 9,8 10,2 12,1
plan d’IRM (cm)

Table 3.2 – Caractéristiques et paramètres du modèle estimés pour chaque
sujet. SC est la surface corporelle.
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où T est la période cardiaque. Enfin, nous avons calculé le nombre de Rey-
nolds critique, qui a été précédemment déterminé pour un écoulement pul-
satile dans un tube droit ainsi [Peacock et al., 1998] :

Recrit = 169α0,83St−0,27. (3.3)

Les valeurs de ces paramètres moyennées sur les 7 sujets sains inclus dans
cette étude sont données dans la Table 3.3. Nous avons retrouvé des va-

Premier niveau Deuxième niveau Troisième niveau

α 12,3 ± 1,7 11,4 ± 1,7 10,8 ± 1,7
St 0,020 ± 0,009 0,017 ± 0,009 0,016 ± 0,010
Remoy 775 ± 101 819 ± 201 902 ± 173
Remax 3509 ± 587 3700 ± 702 3854 ± 750
Recrit 3955 ± 161 3909 ± 150 3830 ± 245

Table 3.3 – Nombres de Womersley, Strouhal et Reynolds estimés à partir
des données in vivo et moyennés sur les 7 sujets sains pour chaque niveau
de l’aorte descendante. Les valeurs sont données sous la forme moyenne ±
écart-type.

leurs qui sont du même ordre de grandeur que celles précédemment estimées
chez des sujets sains avec des données d’IRM de vitesses aortiques [Stal-
der et al., 2011], avec une diminution des nombres de Womersley (due à
la réduction du diamètre aortique) et de Strouhal et une augmentation
des nombres de Reynolds, des sites aortiques proximaux aux sites distaux.
Surtout, tous les nombres de Reynolds moyens sont en-dessous des seuils
définis par les nombres de Reynolds critiques, indiquant que dans l’en-
semble l’écoulement est laminaire. Les nombres de Reynolds maximaux sont
également en-dessous des seuils critiques pour les premier et deuxième ni-
veaux aortiques, mais pas pour le troisième niveau. Cependant, la différence
entre les nombres de Reynolds maximaux et critiques, en pourcentage du
nombre de Reynolds critique, qui est dans ce cas un bon marqueur de la
transition vers la turbulence [Lodahl et al., 1998], n’excédait pas 15 %, ob-
tenue pour un seul sujet. Ainsi, nous avons supposé dans notre étude que
l’écoulement dans l’aorte descendante n’était pas turbulent, y compris dans
les sites distaux et au pic de systole.
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3.1.2.3 Comparaison entre les simulations et les données cliniques

Pour chaque sujet, le temps moyen de calcul pour la simulation d’un
cycle cardiaque était de moins de 10 secondes sur un ordinateur personnel.
De par notre choix d’une condition en sortie de type RCR, la stabilité et la
reproductibilité des courbes simulées ont été atteintes au dixième cycle car-
diaque, qui a été pris en compte pour la comparaison aux données cliniques.

La comparaison entre les simulations et les données cliniques pour la
surface, la vitesse et la pression est illustrée pour tous les sujets dans la
Figure 3.10 pour le premier niveau aortique, dans la Figure 3.11 pour le
deuxième niveau aortique et dans la Figure 3.12 pour le troisième niveau
aortique. Nous avons globalement obtenu un bon accord entre simulations
et données cliniques, avec toutefois une sous-estimation systématique de
la surface simulée dans le premier niveau ainsi qu’une surestimation de la
vitesse simulée dans le troisième niveau.

Pour la comparaison quantitative entre les simulations et les données
cliniques, nous avons estimé différentes mesures d’erreurs :

1. la racine carrée de l’erreur quadratique moyenne, mesure globale entre
les simulations et les données cliniques, exprimée en pourcentage de
la valeur clinique maximale, pour les courbes tout au long du cycle
cardiaque de la surface (Arms), de la vitesse (urms) et du débit (Qrms) ;

2. les erreurs locales définies comme la différence absolue entre les valeurs
simulée et clinique en pourcentage de la valeur clinique, pour les sur-
faces (Amax et Amoy), vitesses (umax et umoy) et débits (Qmax et Qmoy)
systoliques et moyens, respectivement, ainsi que le temps du pic pour
la surface (tAmax

), la vitesse (tumax) et le débit (tQmax
).

Tous ces indices d’erreurs globales et locales ont été calculés pour chacun
des trois niveaux aortiques. Enfin, nous avons comparé la pression mesurée
par tonométrie dans la carotide et la pression simulée dans le site le plus
proche, c’est-à-dire le niveau proximal de l’aorte descendante. Les mêmes
indices que pour la surface, la vitesse ou le débit, à savoir prms, pmax, pmoy

et tpmax , ont été estimés pour chaque sujet et la valeur moyennée sur l’en-
semble du groupe est donnée.

Les indices d’erreur moyennés sur l’ensemble du groupe et sur les trois
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1

2

3

4

 

 

IRM
Simulée

 

 

 

 

1

2

3

4

 

 

IRM
Simulée

8 8,2 8,4 8,6
 

  

  

 

7,4 7,6 7,8
 

  

 

9 9,2 9,4 9,6

60

80

100

120

 

 

Tonometrie
Simulée

0

50

100

 

 

IRM
Simulée

9,4 9,6 9,8 10 10,2
 

  

 

9 9,2 9,4 9,6 9,8
 

  

 

9,2 9,4 9,6 9,8
 

  

 

8 8,2 8,4 8,6

60

80

100

120

 

 

Tonometrie
Simulée

0

50

100

 

 

IRM
Simulée

S1 S2 S3 S4 

S
u
rf

a
ce

 (
cm

²)
 

P
re

ss
io

n 
(m

m
H

g)
 

V
ite

ss
e 

(c
m

/s
) 

S5 S6 S7 

S
u
rf

a
ce

 (
cm

²)
 

V
ite

ss
e 

(c
m

/s
) 

P
re

ss
io

n 
(m

m
H

g)
 

Temps (s) 

Temps (s) 

 

 

Figure 3.10 – Comparison pour les sept sujets dans le premier niveau de
l’aorte descendante entre les simulations et la surface transverse (en haut)
mesurée en IRM SSFP, la vitesse moyenne (au milieu) mesurée en IRM de
contraste de phase et la pression (en bas) mesurée en tonométrie d’applana-
tion.
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Figure 3.11 – Comparison pour les sept sujets dans le deuxième niveau de
l’aorte descendante entre les simulations et la surface transverse (en haut)
mesurée en IRM SSFP, la vitesse moyenne (au milieu) mesurée en IRM de
contraste de phase et la pression (en bas) mesurée en tonométrie d’applana-
tion.
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Figure 3.12 – Comparison pour les sept sujets dans le troisième niveau de
l’aorte descendante entre les simulations et la surface transverse (en haut)
mesurée en IRM SSFP, la vitesse moyenne (au milieu) mesurée en IRM de
contraste de phase et la pression (en bas) mesurée en tonométrie d’applana-
tion.
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niveaux aortiques ainsi que pour chaque niveau sont présentés dans la Table
3.4.

Mesure Tous les Niveau Niveau Niveau
d’erreur (%) niveaux 1 2 3

Surface

Arms 10 ± 6 11 ± 5 5 ± 4 14 ± 6
Amoy 10 ± 8 11 ± 6 4 ± 5 15 ± 8
Amax 8 ± 7 12 ± 7 4 ± 5 9 ± 7
tAmax

0,4 ± 0,4 0,3 ± 0,2 0,4 ± 0,5 0,4 ± 0,3

Vitesse

urms 11 ± 3 8 ± 1 11 ± 4 12 ± 2
umoy 19 ± 13 7 ± 7 21 ± 11 29 ± 10
umax 12 ± 10 6 ± 4 10 ± 9 18 ± 12
tumax 0,2 ± 0,2 0,2 ± 0,2 0,2 ± 0,2 0,2 ± 0,2

Débit

Qrms 9 ± 3 8 ± 1 10 ± 4 9 ± 2
Qmoy 13 ± 8 11 ± 2 16 ± 11 12 ± 9
Qmax 7 ± 6 - 6 ± 7 8 ± 6
tQmax

0,2 ± 0,2 0,2 ± 0,2 0,2 ± 0,2 0,3 ± 0,2

Pression

prms - 5 ± 2 - -
pmoy - 2 ± 1 - -
pmax - 5 ± 3 - -
tpmax - 0,9 ± 0,5 - -

Table 3.4 – Indices d’erreur moyennés sur l’ensemble du groupe exprimés
comme moyenne ± écart-type. Les valeurs de rms sont calculées en pour-
centage de la valeur clinique maximale ; tous les autres indices sont définis
comme étant la différence entre les valeurs simulée et clinique en pourcentage
de la valeur clinique.

3.1.3 Conclusions et discussion

Dans cette étude, nous avons implémenté un modèle 1D simple et en
≪ temps réel ≫ de l’aorte descendante, qui répondait avec cohérence aux
altérations cardiaques et artérielles proximales et périphériques, en simu-
lant les variations centrales attendues. Ce modèle peut être personnalisé à
un sujet spécifique à partir de ses données cliniques, en termes de géométrie
et élasticité aortiques locales ainsi que de résistance et compliance artérielles
périphériques. Dans notre étude, les paramètres du modèle estimés spécifiquement
pour chacun des sept sujets à partir de données d’IRM et de tonométrie
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d’applanation étaient fiables, comme le reflètent :

1. les valeurs de vitesse de propagation de l’onde de pouls dans l’aorte
descendante, qui étaient bien dans les ordres de grandeurs physiolo-
giques, avec une valeur plus élevée pour le sujet le plus âgé, par rapport
aux autres sujets plus jeunes (Table 1.5) [Hickson et al., 2010],

2. les valeurs de surface diastolique de l’aorte descendante, qui étaient
bien dans les ordres de grandeurs physiologiques précédemment établis
chez 3431 sujets sains en CT-scan selon les groupes d’âge, sexe et
surface corporelle, avec des valeurs plus élevées pour le sujet le plus
âgé par rapport aux autres sujets plus jeunes ainsi que pour l’homme
par rapport aux femmes ≪ jeunes ≫ [Rogers et al., 2013],

3. les valeurs de résistance et compliance artérielles périphériques, qui
étaient similaires à celles précédemment estimées chez des sujets sains
[Mitchell et al., 2001].

Ces paramètres ont ensuite été utilisés pour obtenir des modèles person-
nalisés de l’aorte descendante pour chacun des sept sujets, et les résultats
des simulations ont été quantitativement validés en comparaison avec les
données in vivo d’IRM et de tonométrie d’applanation, démontrant un bon
accord (Table 3.4). En effet, les erreurs quadratiques moyennes pour les sur-
faces, les vitesses et les débits étaient proches de 10 % et nous avons obtenu
les meilleurs résultats pour le débit. Les erreurs sur les valeurs moyennes
étaient similaires, excepté pour la vitesse (19 %) mais les écarts-types étaient
plus grands. Une étude plus locale des statistiques a montré que les meilleurs
résultats étaient obtenus dans le deuxième niveau aortique pour les surfaces
(≤ 5 %) et dans le premier niveau aortique pour les vitesses (≤ 8 %) et
les débits (≤ 11 %). Les résultats étaient moins bons pour la vitesse dans
les niveaux aortiques plus distaux (erreurs jusque 29 %). Enfin, les erreurs
quadratiques et locales entre les pressions proximales simulées et mesurées
étaient faibles (≤ 5 %).

Nous avons comparé notre étude aux modèles 1D incluant l’aorte précédemment
rapportés et validés quantitativement chez l’homme avec des données cli-
niques [Reymond et al., 2009, 2011]. Nous avons obtenu de meilleurs résultats
en termes d’erreurs locales sur le débit systolique ainsi que sur les pressions
systolique et moyenne que ceux obtenus en utilisant un modèle générique
chez six sujets sains (Qmax ∼ 22 %, pmax ∼ 14 %, pmoy ∼ 14 %) [Reymond
et al., 2009], mais nos erreurs sur le débit moyen étaient plus élevées que
celles estimées dans cette dernière étude (Qmoy ∼ 4 %). Cependant, à notre
connaissance, une seule étude utilisait un modèle 1D personnalisé avec des
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données d’IRM [Reymond et al., 2011]. Ce modèle de l’arbre artériel entier
était plus complexe que le nôtre, cependant nos indices d’erreurs globales
pour le débit et la pression étaient équivalents à ceux obtenus respective-
ment dans l’aorte thoracique et la carotide en utilisant ce dernier modèle
sur un seul sujet (Qrms ∼ 5 %, prms ∼ 6 %). L’originalité de notre ap-
proche réside dans le fait qu’à la fois la surface et la vitesse de l’onde de
pouls aortiques, le débit en entrée ainsi que la résistance et la compliance
artérielles périphériques en sortie ont été estimés à partir de données cli-
niques spécifiquement à chaque sujet, de manière objective, directe et à
l’aveugle par rapport aux simulations. Au contraire, dans l’étude de Rey-
mond et al. [Reymond et al., 2011], l’élasticité artérielle et les résistances
périphériques étaient ajustées pour minimiser la différence entre les données
simulées et mesurées. De plus, dans notre étude, nous avons effectué une
comparaison systématique et exhaustive entre les pressions, les surfaces, les
vitesses et les débits aortiques simulés et mesurés.

Les différences observées entre les simulations et les mesures cliniques
peuvent provenir à la fois des hypothèses et simplifications sous-jacentes au
modèle 1D et des mesures in vivo. En effet, tout d’abord, nous n’avons pas
pris en compte les éventuelles erreurs des mesures d’IRM et de tonométrie,
ni dans l’estimation des paramètres du modèle, ni dans la comparaison avec
les données simulées. Toutefois, ces modalités ont déjà été largement validées
indiquant un très bon accord avec les mesures de référence.

– Les surfaces transverses obtenues avec des données d’IRM SSFP ont
été validées sur un fantôme, indiquant des variations avec la photo-
graphie haute résolution de 0,4 % et 0,5 % sur les surfaces systolique
et diastolique, respectivement [Herment et al., 2011].

– Le débit obtenu avec des données d’IRM de contraste de phase a été
validé sur un fantôme, indiquant une variation avec les paramètres de
la pompe de 0,5 % [Lotz et al., 2005].

– Les pressions aortiques obtenues avec la tonométrie d’applanation ca-
rotidienne ont été validées sur 18 patients, indiquant des variations
avec les mesures invasives de 0,8 % et 7 % sur les pression systolique
et diastolique, respectivement [Kelly and Fitchett, 1992].

Par ailleurs, les données d’IRM et de tonométrie ont été acquises pour chaque
sujet à des instants et sur des sites anatomiques différents. Notamment, des
variations cardiaques (fréquence cardiaque) et artérielles (pression et ainsi
résistance et compliance) ont pu se produire entre les deux examens. Tou-
tefois, nous avons calibré les courbes tonométriques avec les pressions bra-
chiales acquises lors de l’examen d’IRM, afin de minimiser une telle variation
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potentielle des conditions artérielles. En outre, il a déjà été montré que la
pression carotidienne mesurée par tonométrie est bien représentative de la
pression aortique centrale [Van Bortel et al., 2001]. Une originalité de notre
méthode est que l’estimation des paramètres du modèle est basée sur les
données d’IRM aortiques et les pressions brachiales, permettant, en combi-
nant de telles données avec le modèle, une estimation non-invasive et locale
de la pression aortique centrale. Seule la pression pulsée carotidienne a été
utilisée pour estimer la vitesse de propagation de l’onde de pouls aortique,
puisque la pression pulsée brachiale est bien plus élevée ; alternativement, la
vitesse de l’onde de pouls locale aurait pu être calculée avec une séquence
d’IRM de vitesses encodées dans le plan de l’aorte descendante (section
1.5.2). Enfin, nous avons utilisé une longueur de l’aorte descendante proxi-
male à la bifurcation avec les artères iliaques identique pour tous les sujets ;
alternativement, cette longueur pourrait être personnalisée à chaque sujet à
partir de données d’IRM SSFP.

Plusieurs limitations liées au modèle numérique peuvent également avoir
une influence substantielle sur les résultats. Tout d’abord, la géométrie aor-
tique est réduite à un tube droit et la réduction spatiale de la surface ainsi
que de l’élasticité aortiques des sites proximaux à la périphérie chez l’homme
n’est pas prise en compte. Nous pensons que son effet est significatif, étant
donné que le modèle prédit une réduction de la vitesse systolique vers la
périphérie, alors que les mesures d’IRM indiquent le contraire. En fait, les
variations spatiales de la surface et de l’élasticité aortiques peuvent être fa-
cilement intégrées à notre modèle, et elles l’ont été depuis cette étude (voir
section 4.1), grâce à la méthode de Galerkin discontinue. Par ailleurs, notre
modèle ne prend pas en compte les bifurcations avec les petites artères le long
de l’aorte descendante après le diaphragme, incluant leurs effets dans le seul
modèle 0D RCR en sortie du segment simulé. Malgré tout, les résistances
et compliance comprises dans le modèle RCR ont été personnalisées pour
chaque sujet. D’ailleurs, il serait plus complexe de personnaliser plusieurs
modèles en sortie de chaque bifurcation. Un autre inconvénient de notre
modèle est la relation linéaire entre les variations de pression et de surface
aortiques, basée sur l’hypothèse d’un équilibre statique dans la direction ra-
diale. Ceci pourrait expliquer pourquoi le déclin diastolique de la surface
simulée est plus faible que celui observé avec les mesures (Figures 3.10, 3.11
et 3.12). Une perspective serait d’établir des modèles plus élaborés de cette
relation pression-surface à partir des données in vivo afin de mieux décrire
le comportement physiologique non-linéaire de la paroi artérielle. Enfin, les
conditions aux limites pourraient être améliorées [Alastruey et al., 2008],
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en ajoutant les flux aortiques secondaires durant la diastole en entrée ou
des résistances variant dans le temps en sortie [Grinberg and Karniadakis,
2008], afin de prendre en compte l’auto-régulation des artères périphériques
par leur vasodilatation et vasoconstriction. En perspectives, une autre étude
relative à ce travail et en particulier à la détermination des paramètres du
modèle spécifiques à chaque sujet, qui est une étape cruciale pour obtenir
des prédictions précises d’autant plus que l’éventail est large pour de tels
paramètres en raison des variabilités physiologiques, pourrait être la quan-
tification des incertitudes paramétriques [Xiu and Sherwin, 2007].

En conclusion, le modèle simple en temps réel de l’aorte descendante que
nous proposons est robuste et montre un bon accord avec les connaissances
physiologiques établies relatives aux variations de la pression aortique en
réponse aux altérations artérielles centrales et périphériques, ainsi qu’avec
les données in vivo d’IRM et de tonométrie d’applanation acquises chez sept
sujets sains. Ce modèle réduit, basé sur une estimation personnalisée des
propriétés locales géométriques, élastiques et des résistances et compliance
artérielles périphériques, combiné aux améliorations sus-citées, pourrait être
appliqué sur des populations plus importantes, comprenant des sujets à la
fois jeunes et âgés, et fournir une évaluation locale et non-invasive de la
pression centrale.
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3.2 Données d’IRM et de tonométrie d’applana-

tion

Dans cette section, nous détaillerons les résultats obtenus pour les trois
études dédiées à l’hémodynamique aortique à partir de données d’IRM et
de tonométrie d’applanation qui concernent pour rappel :

1. l’évaluation de la pulsatilité aortique,

2. l’évaluation de l’écoulement rétrograde aortique,

3. l’évaluation de la sténose valvulaire aortique.

3.2.1 Analyse des courbes de flux dans l’aorte ascendante

proximale

3.2.1.1 Estimation de l’impédance caractéristique aortique dans
le domaine temporel

Les résultats détaillés ici ont été présentés au colloque français RITS
(Recherche en Imagerie et Technologies pour la Santé) en avril 2013 à Bor-
deaux ainsi qu’au congrès international Artery en octobre 2013 à Londres, ce
qui m’a permis d’y obtenir le second prix du ≪ Young Investigator Award ≫.
Enfin, un article sur ces travaux a été soumis dans Journal of Cardiovascular
Magnetic Resonance (section 5.3).

3.2.1.1.1 Population Nous avons inclus pour cette étude 70 volontaires
sains âgés de 19 à 79 ans, sans pathologies cardiovasculaires, qui ont eu
consécutivement des examens d’IRM aortique (section 2.3.1.1) et de to-
nométrie d’applanation carotidienne (section 2.2.10.2). Leurs caractéristiques,
pressions artérielles ainsi que diamètre, vitesse de l’onde de pouls et impédance
caractéristique aortiques estimée dans le domaine fréquentiel, en utilisant le
modèle théorique de water hammer et dans le domaine temporel à partir des
7 méthodes testées, sont résumés dans la Table 3.5. Tous les sujets avaient
un indice de masse corporelle inférieur à 30 kg/m2 et les pressions artérielles
centrales étaient normales.

3.2.1.1.2 Comparaison avec la méthode de référence Toutes les
estimées de l’impédance caractéristique aortique dans le domaine tempo-
rel étaient significativement corrélées à la pression pulsée carotidienne PP c,
avec un coefficient de corrélation de Pearson légèrement supérieur pour la
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Paramètres
Groupe
(n = 70)

Âge (années) 42 ± 15
Sexe (hommes/femmes) 39/31
Poids (kg) 69 ± 11
Taille (cm) 172 ± 9
Surface corporelle (m2) 1,81 ± 0,18
Indice de masse corporelle (kg/m2) 23,3 ± 2,8
Fréquence cardiaque (bpm) 65 ± 10

Pression systolique carotidienne (mmHg) 103 ± 13
Pression diastolique carotidienne (mmHg) 68 ± 11
Pression pulsée carotidienne (mmHg) 35 ± 9

Diamètre diastolique IRM de l’aorte ascendante (mm) 27,7 ± 4,1
Vitesse de l’onde de pouls IRM de l’aorte ascendante (m/s) 5,5 ± 2,1

ZcF (dyn.s/cm5) 126 ± 51
ZcWH (dyn.s/cm5) 93 ± 24

1. ZcQmax
(dyn.s/cm5) 117 ± 33

2. ZcQ95%max
(dyn.s/cm5) 108 ± 32

3. ZcPi
(dyn.s/cm5) 115 ± 36

4. ZcVE (dyn.s/cm5) 96 ± 31
5. ZcPentes (dyn.s/cm

5) 101 ± 37
6. ZcDeriv (dyn.s/cm5) 121 ± 49
7. ZcBoucle (dyn.s/cm5) 109 ± 43

Table 3.5 – Caractéristiques, pressions ainsi que diamètre, vitesse de l’onde
de pouls et impédance caractéristique aortiques. Pour cette dernière, les
estimées fréquentielle de référence, théorique et obtenues en utilisant les 7
méthodes du domaine temporel sont données. Ces indices sont fournis sous
la forme moyenne ± écart-type.
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méthode 5 basée sur le rapport des pentes des fronts ascendants en début
de systole de la pression et du débit, ZcPentes (Table 3.6). Cependant, cette

PP c ZcF ZcWH

r r Biais r

1. ZcQmax
0,49∗ 0,73∗ -9 [-77 ; 60] 0,54∗

2. ZcQ95%max
0,54∗ 0,86∗ -18 [-74 ; 38] 0,54∗

3. ZcPi
0,49∗ 0,69∗ -11 [-83 ; 61] 0,60∗

4. ZcVE 0,48∗ 0,70∗ -29 [-101 ; 42] 0,62∗

5. ZcPentes 0,60∗ 0,90∗ -25 [-72 ; 22] 0,56∗

6. ZcDeriv 0,56∗ 0,87∗ -4 [-54 ; 46] 0,59∗

7. ZcBoucle 0,51∗ 0,84∗ -17 [-71 ; 37] 0,39†

Table 3.6 – Comparaison des estimées de l’impédance caractéristique aor-
tique dans le domaine temporel avec la pression pulsée (PP c) ainsi que
les estimées fréquentielles (ZcF) et théoriques (ZcWH). Les coefficients de
corrélation de Pearson (r) ainsi que les biais moyens (définis comme étant
la différence valeur temporelle - valeur fréquentielle) et les intervalle de
confiance (définis comme étant [biais moyen - 1,96×ET ; biais moyen +
1,96×ET] où ET désigne l’écart-type) de Bland-Altman sont fournis. ∗ in-
dique p < 0, 0001 et † indique p < 0, 005.

supériorité n’était pas significative.

Les résultats de la comparaison entre les 7 valeurs temporelles de l’impédance
caractéristique et l’estimée fréquentielle ZcF de référence sont donnés dans la
Table 3.6 : toutes les corrélations étaient hautement significatives avec dans
l’ensemble une légère supériorité, en termes de coefficient de corrélation,
à nouveau pour la méthode basée sur les pentes systoliques. L’association
entre l’estimée temporelle obtenue avec cette méthode 5 des pentes et l’es-
timée fréquentielle était significativement supérieure aux associations obte-
nues avec les méthodes 1, 3, 4 et 7 (ZcQmax

: p < 0, 0001 ; ZcPi
: p < 0, 0001 ;

ZcVE : p < 0, 0001 ; ZcBoucle : p = 0, 03, respectivement), alors qu’elle était
équivalente aux associations obtenues avec la méthode 2 basée sur le débit
à 95 % de son pic et la méthode 6 basée sur le rapport des pics de dérivées
temporelles de la pression et du débit. D’autre part, l’analyse de Bland-
Altman a révélé une sous-estimation globale des méthodes temporelles par
rapport à la référence fréquentielle, mais cette sous-estimation était réduite
en termes de biais moyen en utilisant la méthode 1 basée sur le pic de débit
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et la méthode 6 basée sur les dérivées.

Enfin, les comparaisons avec l’estimée théorique ZcWH obtenue avec le
modèle de water hammer sont résumées dans la Table 3.6. Une fois encore,
toutes les associations étaient significatives, avec une infériorité significative
(p = 0, 01) pour la méthode 7 basée sur la pente en début de systole de
la boucle pression-débit. Les associations entre ZcWH et les autres estimées
temporelles étaient statistiquement équivalentes.

3.2.1.1.3 Amplitude de la réflexion L’amplitude de la réflexion AR
obtenue avec l’impédance caractéristique aortique en utilisant chacune des
7 méthodes était significativement et hautement liée à l’âge (r > 0, 64, p <
0, 0001), avec une légère supériorité en utilisant l’estimée obtenue avec la
méthode 6 basée sur le rapport des pics de dérivées temporelles de la pression
et du débit (r= 0, 69, p < 0, 0001) (Figure 3.13).
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Figure 3.13 – Variation de l’amplitude de la réflexion aortique, en utili-
sant la méthode 6 basée sur les dérivées pour l’estimation temporelle de
l’impédance caractéristique, avec l’âge.
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3.2.1.1.4 Conclusions et discussion L’impédance caractéristique aor-
tique est définie comme étant le rapport entre la variation de pression
artérielle et la variation correspondante de débit, en l’absence d’ondes de
réflexion [Nichols et al., 2011]. Ainsi, elle représente la composante pulsa-
tile de la charge imposée sur le ventricule gauche (VG) durant son éjection,
qui est un déterminant important de l’hypertrophie ventriculaire [Chirinos
et al., 2009]. La plupart des études précédentes ont estimé l’impédance ca-
ractéristique aortique dans le domaine fréquentiel [Nichols et al., 1977, Pe-
pine et al., 1978, Murgo et al., 1980, Gundel et al., 1981, Murgo et al., 1981a,
Merillon et al., 1984, Laskey et al., 1985, Nichols et al., 1985, Ting et al.,
1986, Lucas et al., 1988, Binkley et al., 1990, Kelly and Fitchett, 1992, Kro-
mer et al., 1992, Cholley et al., 1995, Mitchell et al., 2001, Segers et al.,
2007], ce qui est considéré comme la méthode de référence.

D’autres études ont estimé l’impédance caractéristique aortique chez
l’homme dans le domaine temporel en considérant le début de systole sur
les ondes de pression et de débit, avant l’arrivée des réflexions, à partir
de données invasives [Lucas et al., 1988] ou de données de pression caroti-
dienne acquises par tonométrie d’applanation combinées au débit mesuré en
échocardiographie Doppler dans la chambre de chasse du ventricule gauche
[Mitchell et al., 2001, 2002, 2003, Segers et al., 2007, Sweitzer et al., 2007,
Mitchell et al., 2008, Chirinos et al., 2009, Mitchell et al., 2011]. Cependant,
dans la majorité de ces études non-invasives basées sur l’échocardiographie
Doppler, le débit a été calculé comme le produit des vitesses maximales dans
la chambre de chasse du VG par la surface de celle-ci [Mitchell et al., 2001,
2002, 2003, Segers et al., 2007, Sweitzer et al., 2007, Chirinos et al., 2009] ou
par la surface de l’aorte [Mitchell et al., 2008, 2011], mesurée sur une seule
phase du cycle cardiaque en supposant qu’elle est constante, et ce débit a été
utilisé comme substitut du débit aortique. De plus, la surface de la chambre
de chasse était mesurée à partir de son diamètre sans prendre en compte sa
géométrie non-circulaire [Garcia et al., 2011]. En outre, l’utilisation du débit
ventriculaire dans le calcul de l’impédance aortique suppose que ce dernier
est équivalent au débit aortique au moins en début de systole, malgré les
différences géométriques et élastiques entre ces deux sites. Effectivement, la
comparaison entre les débits dans la chambre de chasse du VG et l’aorte
n’a jamais été établie, et les quelques études d’IRM illustrant des profils de
vitesse calculés à ces deux endroits exhibent des différences évidentes que ce
soit en fin ou en début de systole [Garcia et al., 2011].

L’IRM, grâce à ses séquences encodées en vitesse, est déjà considérée
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comme méthode de référence pour l’évaluation des volumes du VG, y com-
pris le volume d’éjection systolique, de la masse myocardique et ainsi de la
fonction systolique globale. Par ailleurs, cette modalité a été utilisée pour
estimer des indices de rigidité aortique (section 1.5.2), fournissant une me-
sure directe de l’élasticité aortique locale ainsi que les variations au cours
du temps du débit aortique. Ainsi, notre hypothèse était que la combi-
naison entre des données de pression carotidienne obtenues par tonométrie
et de telles données de débit aortique en IRM permettrait une estimation
précise de l’impédance caractéristique aortique, et d’apporter des informa-
tions supplémentaires sur la charge artérielle imposée sur le VG.

À notre connaissance, il s’agit de la première étude rapportant l’esti-
mation de l’impédance aortique à partir de données d’IRM de contraste de
phase aortiques et de données de tonométrie d’applanation carotidiennes.
Un autre aspect original de ce travail est l’utilisation, sur un groupe de 70
sujets sains, de sept méthodes précédemment décrites pour l’estimation de
l’impédance caractéristique aortique dans le domaine temporel [Lucas et al.,
1988, Mitchell et al., 2001, Nichols et al., 2011, Chemla et al., 2008], qui pour-
raient facilement être intégrées à un workflow clinique. De plus, les valeurs
de référence calculées dans le domaine fréquentiel et les estimées théoriques
obtenues avec le modèle de water hammer ont été utilisées pour comparer
et évaluer la fiabilité de ces méthodes temporelles testées. Ces méthodes
temporelles étaient basées sur soit

1. le pic du débit [Lucas et al., 1988],

2. le débit à 95 % de son pic [Mitchell et al., 2001],

3. la pression au point d’inflection [Nichols et al., 2011],

4. le volume d’éjection [Chemla et al., 2008],

5. les pentes des fronts ascendants en début de systole de la pression et
du débit [Lucas et al., 1988],

6. les pics des dérivées temporelles de la pression et du débit [Lucas et al.,
1988],

7. la pente en début de systole de la boucle pression-débit [Lucas et al.,
1988].

Pour chaque méthode, les valeurs d’impédance caractéristique obtenues étaient
dans les ordres de grandeur physiologiques représentatifs d’une telle popula-
tion. En effet, parmi les études ayant inclus des sujets sains d’âge similaire,
des valeurs moyennes de 101 ± 21 dyn.s/cm5 chez 28 sujets sains d’âge
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moyen de 42 ± 15 ans [Merillon et al., 1982] et de 112 dyn.s/cm5 chez 8 su-
jets sains d’âge moyen de 42 ± 8 ans [Ting et al., 1986] ont été rapportées,
en utilisant des données invasives.

Par ailleurs, toutes les estimées temporelles étaient significativement
corrélées à la pression pulsée centrale, indiquant le caractère pulsatile de
l’impédance caractéristique, à la référence fréquentielle ainsi qu’à la valeur
théorique de water hammer. En revanche, malgré les bonnes corrélations
obtenues, les méthodes dans le domaine temporel fournissaient des valeurs
sous-estimées par rapport à la méthode dans le domaine fréquentiel [Nichols
et al., 2011]. Ces différences peuvent s’expliquer par le fait que l’impédance
dans le domaine fréquentiel inclut des réflexions, alors que les méthodes tem-
porelles étaient centrées sur le début de la systole des courbes de pression et
de débit où les réflexions sont censées être négligeables. En effet, le spectre
de l’impédance d’entrée présente dans les hautes fréquences des oscillations
de son module autour de l’impédance caractéristique, qui ont été associées
aux réflexions artérielles [Murgo et al., 1981b].

Les associations entre l’impédance fréquentielle et celle obtenue avec les
méthodes temporelles basées sur le débit à 95 % de son pic (2), les pentes
des fronts ascendants en début de systole (5) et les pics des dérivées tem-
porelles (6) de la pression et du débit étaient très légèrement moins bonnes
que celles précédemment rapportées (r = 0,96 pour la méthode basée sur
les dérivées et r = 0,94 pour la méthode basée sur les pentes systoliques)
dans une étude invasive [Lucas et al., 1988]. Cette petite différence peut être
expliquée par le fait que les auteurs dans cette dernière étude ont inclus 134
patients âgés de 1 mois à 64 ans (âge moyen : 13,5 ans) avec une communica-
tion interventriculaire congenitale, observés avant et/ou après fermeture de
celle-ci (262 jeux de données analysés), ce qui leur a fourni un large éventail
de valeurs d’impédance caractéristique (de 20 à 1600 dyn.s/cm5, environ).
Toutefois, les corrélations obtenues pour les trois méthodes temporelles sus-
mentionnées étaient équivalentes à l’association rapportée pour la comparai-
son entre l’impédance caractéristique estimée dans le domaine temporel avec
la méthode 2 basée sur le débit à 95 % de son pic et l’impédance fréquentielle,
à partir de données de tonométrie carotidienne et d’échocardiographie Dop-
pler acquises dans la chambre de chasse du VG chez 2026 sujets sains d’âge
moyen de 46 ans (r = 0,82) [Segers et al., 2007]. L’équivalence des associa-
tions entre les méthodes temporelles présentées et la méthode de référence
avec les études menées sur de larges populations et/ou avec un large éventail
de valeurs pour l’impédance caractéristique suggère la précision de nos me-
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sures d’IRM qui ont été réalisées sur un nombre relativement petit de sujets
sans pathologies (impédance caractéristique fréquentielle variant de 40 à
310 dyn.s/cm5). En plus de leur légère supériorité en termes de corrélation
pour leur comparaison avec la pression pulsée carotidienne ou les valeurs
fréquentielles de référence, les méthodes basées sur les pentes systoliques
et les dérivées ont l’avantage d’être appliquées aux courbes originales de
pression et débit, avant décalage et redimesionnement temporels, ce qui mi-
nimise les erreurs potentiellement créées par le fait que les mesures aient
été acquises sur des sites artériels différents et non simultanément. Enfin,
bien que nous n’ayons pas dans cette étude évalué la reproductibilité de nos
mesures d’IRM, nous nous attendons à une variabilité très faible pour ces
deux méthodes directes basées sur une estimation automatique.

Une première limitation de cette étude est donc que la pression et le débit
ont été mesurés sur des sites artériels et à des instants différents, ce qui serait
nécessaire pour obtenir un calcul de l’impédance caractéristique le plus précis
possible. Toutefois, de telles mesures simultanées ne peuvent être réalisées
que de manière invasive, ce qui n’est pas possible sur des volontaires sains.
Pour minimiser ces erreurs, nous avons considéré la pression dans l’artère
carotide acquise par tonométrie d’applanation, qui est considérée comme un
bon substitut de la pression centrale [Van Bortel et al., 2001] et a été large-
ment utilisée pour dériver des paramètres pertinents fortement associés à des
évènements cardiovasculaires [Vlachopoulos et al., 2010]. De plus, la mesure
de pression brachiale acquise simultanément à l’examen d’IRM aortique a
été utilisée pour calibrer les mesures tonométriques, sous l’hypothèse que
les pressions diastolique et moyenne demeurent constantes entre les artères
centrales et périphériques [Borow and Newburger, 1982, Kelly and Fitchett,
1992]. Une autre limitation inhérente aux acquisitions d’IRM de contraste de
phase est l’erreur de mesure sur la vitesse ou le débit liée à l’offset de phase.
Ces erreurs ont été minimisées par l’utilisation d’un champ de vue rectangu-
laire de 50 % centré sur l’aorte et peuvent alternativement être corrigées en
utilisant des techniques précédemment décrites [Chernobelsky et al., 2007,
Gatehouse et al., 2010, Holland et al., 2010]. De plus, notre étude concerne la
comparaison de méthodes pour l’estimation de l’impédance aortique testées
sur les mêmes jeux de données, reduisant ainsi l’effet de ces erreurs sur nos
résultats.

Pour conclure, l’impédance caractéristique aortique, estimée dans le do-
maine temporel à partir de données d’IRM de contraste de phase et de
tonométrie d’applanation avec les méthodes simples et directes basées sur
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les pentes systoliques et les pics des dérivées de la pression et du débit,
pouvant être facilement intégrées à un workflow clinique, a montré un bon
accord avec les valeurs de référence estimées dans le domaine fréquentiel, les
valeurs théoriques estimées avec le modèle de water hammer ainsi qu’avec la
pression pulsée carotidienne. Un tel indice traduisant la charge pulsatile su-
bie par le ventricule gauche lors de son éjection pourrait être complémentaire
aux indices d’IRM émergents de la rigidité et de la géométrie aortiques [Su-
gawara et al., 2008, Redheuil et al., 2011] pour caractériser le couplage aorto-
ventriculaire, en particulier dans certaines pathologies telles que la sténose
valvulaire aortique, l’hypertension ou chez des patients avec un ventricule
droit systémique.
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3.2.1.2 Etude du flux rétrograde dans l’aorte ascendante

Les résultats détaillés ici ont été présentés au congrès international Com-
puting in Cardiology en septembre 2012 à Cracovie et un article sur ces
travaux est actuellement en révision dans American Journal of Physiology-
Heart and Circulatory Physiology (section 5.3).

3.2.1.2.1 Population Cette étude prospective transversale a inclus 102
sujets sains asymptomatiques de plus de 18 ans sans pathologie cardio-
vasculaire déclarée ni antécédent médical significatif. De plus, nous avons
ajouté les critères d’exclusion suivants : indice de masse corporelle > 30
kg/m2, diabète mellitus, dyslipidémie, hypertension artérielle traitée ou non,
insuffisance rénale, inflammation connue et antécédent de tumeur traitée
médicalement ou par radiothérapie. Chaque sujet a eu une IRM de l’aorte
thoracique proximale (section 2.3.1.1) et une tonométrie d’applanation des
artères carotide et fémorale (section 2.2.10.2).

Sur les 102 sujets recrutés, 6 ont été exclus pour des raisons techniques
(mauvaise qualité des données d’IRM ou de tonométrie). Les caractéristiques
des 96 sujets restants (19 à 79 ans) et leur distribution par groupe d’âge sont
résumées dans la Table 3.7. Onze sujets étaient fumeurs. Aucun sujet n’avait
de régurgitation aortique significative (fraction de régurgitation sur l’en-
semble du groupe : 1,01 ± 0,90 %). Les indices corporels étaient comparables
entre les deux groupes d’âge. Tandis que les pressions pulsées périphérique
et centrale ainsi que la fréquence cardiaque étaient similaires entre les deux
groupes, les pressions systoliques, diastoliques et moyennes périphériques et
centrales étaient significativement plus élevées dans le groupe de sujets plus
âgés.

3.2.1.2.2 Reproductibilié Les coefficients de variation pour l’estima-
tion des paramètres de flux aortique, définis comme différence absolue entre
les mesures répétées par deux opérateurs indépendants en pourcentage de
leur moyenne, calculés sur un sous-groupe de 30 sujets (15 dans chaque
groupe d’âge), étaient les suivants :

– volume global : 0,94 ± 4,46 %,
– volume incident : 0,94 ± 4,88 %,
– volume rétrograde : 1,63 ± 8,41 %,
– pic incident : 0,13 ± 0,19 %,
– pic rétrograde : 1,00 ± 2,06 %,
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Groupe < 40 ans ≥ 40 ans p
(n = 96) (n = 52) (n = 44)

Âge (années) 39 ± 15 27 ± 5,7 54 ± 9,2 < 0, 0001
Sexe (hommes/femmes) 49/47 27/25 22/22 0,85
Poids (kg) 68 ± 12 67 ± 13 70 ± 11 0,28
Taille (cm) 171 ± 8,7 171 ± 8,9 171 ± 8,5 0,98
Surface corporelle (m2) 1,80 ± 0,19 1,78 ± 0,19 1,81 ± 0,18 0,43
Indice de masse corporelle (kg/m2) 23,3 ± 3,05 22,8 ± 3,13 23,8 ± 2,90 0,13
Fréquence cardiaque (bpm) 66 ± 11 66 ± 11 65 ± 12 0,80

Pressions artérielles périphériques (mmHg)

Systolique 109 ± 12 106 ± 8,3 113 ± 15 0,003
Diastolique 68 ± 10 63 ± 7,8 72 ± 10 < 0, 0001
Pulsée 42 ± 8,4 42 ± 7,2 41 ± 9,6 0,38
Moyenne 82 ± 10 78 ± 7,3 86 ± 11 < 0, 0001

Pressions artérielles centrales (mmHg)

Systolique 101 ± 13 98 ± 8,6 105 ± 15 0,004
Diastolique 67 ± 10 63 ± 8,0 72 ± 11 < 0, 0001
Pulsée 34 ± 8,7 35 ± 7,7 33 ± 9,8 0,41

Géométrie aortique

Diamètre (mm) 27 ± 4,3 24 ± 2,6 30 ± 4,0 < 0, 0001
Longueur de l’arche (mm) 115 ± 19 106 ± 14 127 ± 17 < 0, 0001

Rigidité aortique

IA (%) 0,9 ± 18 -8,6 ± 15 12 ± 16 < 0, 0001
T i (ms) 140 ± 43 160 ± 39 117 ± 36 < 0, 0001
VOPCF (m/s) 6,9 ± 2,1 5,6 ± 0,9 8,4 ± 2,0 < 0, 0001
VOPAo (m/s) 5,3 ± 3,0 4,0 ± 0,9 6,8 ± 3,8 < 0, 0001
Distensibilité (.10−3 kPa−1) 46 ± 25 61 ± 22 29 ± 14 < 0, 0001

Flux aortiques

Volume global (ml) 69 ± 24 71 ± 21 67 ± 27 0,52
Volume régurgitant (ml) 0,73 ± 0,63 0,62 ± 0,53 0,86 ± 0,72 0,07
Pic rétrograde (ml/s) 54 ± 26 45 ± 16 66 ± 31 0,0001
Volume rétrograde (ml) 12 ± 8,2 8,1 ± 3,4 16 ± 10 < 0, 0001
Temps d’apparition du flux rétrograde (ms) 223 ± 55 242 ± 41 200 ± 62 0,0002
Temps du pic rétrograde (ms) 312 ± 44 305 ± 35 320 ± 52 0,10
Pic incident (ml/s) 391 ± 104 407 ± 99 373 ± 107 0,11
Volume incident (ml) 80 ± 28 77 ± 23 83 ± 32 0,25
Rapport QRmax/QImax (%) 14 ± 6,3 11 ± 3,7 18 ± 7,0 < 0, 0001
Rapport VR/VI (%) 15 ± 10 12 ± 9,0 19 ± 10 0,0002

Table 3.7 – Caractéristiques, pressions ainsi qu’indices de géométrie, rigi-
dité et flux aortiques selon le groupe d’âge pour l’étude du flux rétrograde
(moyennes ± écarts-types). Pour l’analyse de la variation des paramètres
avec l’âge, nous avons divisé les sujets en deux sous-groupes avec un seuil
à 40 ans. Pour les variables avec une distribution asymétrique, confirmée
par le test de Shapiro-Wilk, une transformation en logarithme népérien a
été utilisée pour obtenir des distributions résiduelles homoscédastiques et
approximativement normales. Les différences entre les deux groupes d’âge
ont été testées avec un test t de Student (dernière colonne). Une valeur de
p inférieure à 0,05 est considérée comme statistiquement significative.
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– temps d’apparition du flux rétrograde : 4,17 ± 3,68 %.

3.2.1.2.3 Liens avec l’âge Comme illustré par les exemples de courbes
de débit dans la Figure 2.17, les sujets ≪ jeunes ≫ présentaient un flux inci-
dent confiné à la période systolique suivi d’un flux rétrograde abrupt en fin
de systole / début de diastole et ces deux composantes restaient minimales
pendant le reste de la diastole, tandis que les sujets ≪ âgés ≫ présentaient
un flux incident plus plat en fin d’éjection et persistant jusqu’en milieu de
diastole avec un flux rétrograde apparaissant précocement en systole et per-
sistant durant tout le cycle cardiaque avec un volume plus important.

Quantitativement, en analyse univariée, le pic et le volume rétrograde
augmentaient significativement avec l’âge (coefficients de corrélation uni-
variée de Pearson r = 0,47 et r = 0,62 sur tout le groupe, respectivement,
p < 0, 0001, Figure 3.14.A et B). Au passage, les deux composantes sys-
tolique et diastolique du volume rétrograde augmentaient significativement
avec l’âge (Figure 3.15). En outre, une forte corrélation avec l’âge a été obte-
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Figure 3.14 – Régressions linéaires entre les indices du flux rétrograde et
l’âge : le pic de débit (A), le volume (B) et le temps d’apparition (C).

nue pour le rapport des pics de débit rétrograde à incidentQRmax/QImax (r =
0,65, p < 0, 0001). Le temps d’apparition du flux rétrograde était également
significativement et négativement corrélé à l’âge (r = -0,44, p < 0, 0001, Fi-
gure 3.14.C).

La Figure 3.16 présente les indices temporels liés aux ondes incidentes et
réfléchies selon le groupe d’âge. Le temps du pic de débit incident précédait
le temps de retour de l’onde de pression réfléchie (T i) dans les deux groupes
d’âge, mais cette différence temporelle diminait dans le groupe des sujets
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Figure 3.15 – Variations avec l’âge du volume rétrograde total, systolique
et diastolique. * indique p < 0, 0001 entre les deux groupes d’âge.

plus âgés. Par ailleurs, le temps d’apparition du flux rétrograde était toujours
précédé par T i.

Par ailleurs, les vitesses de l’onde de pouls carotido-fémorale et aortique
ainsi que la distensibilité de l’aorte ascendante étaient très corrélées à l’âge
(r = 0,76, r = 0,74 et r = -0,73, respectivement, p < 0, 0001). Le diamètre
diastolique de l’aorte ascendante et la longueur de l’arche aortique étaient
également significativement liés à l’âge (r = 0,74 et r = 0,60, respectivement,
p < 0, 0001). Enfin, l’indice d’augmentation et le temps de retour de l’onde
de pression réfléchie variaient significativement avec l’âge (r = 0,63 et r =
-0,50, respectivement, p < 0, 0001).

3.2.1.2.4 Déterminants du flux rétrograde De plus, ont été étudiés
avec des modèles de régression multivariée les liens des paramètres du flux
rétrograde pour lesquels les associations avec l’âge étaient les plus élevées
en analyse univariée, QRmax/QImax et VR, avec l’âge, le sexe, le poids, la
taille, la pression centrale systolique (PSc), la fréquence cardiaque (FC), le
diamètre diastolique, la longueur de l’arche aortique, l’indice d’augmentation
(IA), les vitesses de l’onde de pouls carotido-fémorale (VOPCF) et aortique
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Figure 3.16 – Variations avec l’âge des temps liés au débit et à la pression
aortiques. * indique p < 0, 0001 entre les deux groupes d’âge.

(VOPAo) ainsi que la distensibilité de l’aorte ascendante. Les paramètres du
flux rétrograde ont été retenus pour l’analyse multivariée. Dans l’ensemble,
l’âge seul expliquait 39 et 42 % de la variation de VR et QRmax/QImax, res-
pectivement (Table 3.8, Modèle A). L’addition du sexe et des paramètres
corporels augmentait modérément la valeur descriptive du modèle (Table
3.8, Modèle B) et l’addition supplémentaire de la pression systolique centrale
(PSc) et de la fréquence cardiaque (FC) avait seulement un effet marginal
(Table 3.8, Modèle C). Nous avons ensuite évalué un modèle incluant indivi-
duellement au modèle C les paramètres suivants : le diamètre diastolique de
l’aorte ascendante, la longueur de l’arche aortique, l’indice d’augmentation
(IA), la vitesse de l’onde de pouls carotido-fémorale (VOPCF), la vitesse de
l’onde de pouls aortique (VOPAo) et la distensibilité de l’aorte ascendante
(Table 3.8, Modèle D). Les indices de géométrie aortique, i.e. le diamètre
diastolique aortique (Figure 3.17.A) et la longueur de l’arche, ainsi que l’in-
dice d’augmentation (Figure 3.17.B) étaient des déterminants importants
du flux rétrograde lorsqu’ils étaient testés individuellement, avec une asso-
ciation plus forte pour le diamètre. Dans l’ensemble, une augmentation de
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VR QRmax/QImax

β p R2 total β p R2 total

Modèle A

Âge 0,02 ± 0,003 < 0,0001 0,39* 0,02 ± 0,002 < 0,0001 0,42*

Modèle B

Âge 0,02 ± 0,003 < 0,0001 0,42* 0,02 ± 0,002 < 0,0001 0,45*
Sexe 0,04 ± 0,13 0,76 0,05 ± 0,09 0,60
Poids 0,006 ± 0,006 0,28 0,006 ± 0,004 0,15
Taille -0,002 ± 0,008 0,79 -0,01 ± 0,006 0,07

Modèle C

Âge 0,02 ± 0,003 < 0,0001 0,44* 0,02 ± 0,002 < 0,0001 0,45*
Sexe 0,04 ± 0,13 0,79 0,05 ± 0,09 0,61
Poids 0,004 ± 0,006 0,45 0,006 ± 0,004 0,13
Taille 0,003 ± 0,009 0,71 -0,01 ± 0,006 0,08
PSc 0,003 ± 0,004 0,41 -0,001 ± 0,003 0,80
FC -0,007 ± 0,004 0,12 0,001 ± 0,003 0,63

Modèle D

Diamètre 0,11 ± 0,01 < 0,0001 0,67* 0,07 ± 0,01 < 0,0001 0,63*
Longueur de l’arche 0,01 ± 0,004 < 0,0001 0,52* 0,009 ± 0,003 0,001 0,51*
IA 0,01 ± 0,004 0,01 0,48* 0,007 ± 0,003 0,008 0,49*
VOPCF 0,33 ± 0,30 0,27 0,44* 0,37 ± 0,20 0,07 0,47*
VOPAo 0,11 ± 0,19 0,56 0,44* 0,17 ± 0,13 0,20 0,46*
Distensibilité 3,14 ± 3,24 0,34 0,44* -1,16 ± 2,28 0,61 0,45*

Table 3.8 – Déterminants du flux rétrograde. Modèles d’ajustement :
Modèle A : âge ; Modèle B : âge, sexe, poids et taille ; Modèle C : modèle
B avec l’addition de la pression systolique centrale (PSc) et de la fréquence
cardiaque (FC) ; Modèle D : modèles individuels correspondant au modèle C
avec l’addition séparée du diamètre diastolique de l’aorte ascendante, de la
longueur de l’arche aortique, de l’indice d’augmentation (IA), de la vitesse
de l’onde de pouls carotido-fémorale (VOPCF), de la vitesse de l’onde de
pouls aortique (VOPAo) et de la distensibilité de l’aorte ascendante, respec-
tivement. Le coefficient de la régression β, la valeur p individuelle ainsi que
R2 total sont donnés. * indique p < 0, 0001 pour le modèle total.
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Figure 3.17 – Associations du volume rétrograde avec le diamètre diasto-
lique de l’aorte ascendante (A) et l’indice d’augmentation (B) sur l’ensemble
du groupe.

10 mm du diamètre et une augmentation de 50 mm de la longueur de l’arche
étaient liées à une augmentation de 15 et 13 ml, respectivement, du volume
rétrograde, calculées à partir des associations linéaires univariées entre ces
indices. De plus, alors qu’en analyse univariée nous avons obtenu des liens
significatifs pour la comparaison de VR et QRmax/QImax avec la vitesse de
l’onde de pouls carotido-fémorale (r = 0,53 et r = 0,59, respectivement,
p < 0, 0001), la vitesse de l’onde de pouls aortique (r = 0,52 et r = 0,56,
respectivement, p < 0, 0001) et la distensibilité de l’aorte ascendante (r =
-0,43 et r = -0,52, respectivement, p < 0, 0001), ces associations n’étaient
plus significatives après ajustement complet. Le temps d’apparition du flux
rétrograde était également positivement et significativement lié au temps de
retour de l’onde de pression réfléchie en analyse univariée (r = 0,36, p =
0,0003), mais cette association ne demeurait pas significative après ajuste-
ment pour l’âge.

En revanche, aucune corrélation significative avec l’âge n’a été obtenue
pour les paramètres liés aux flux global et incident. Le volume et le pic
incidents étaient indépendamment liés seulement à la fréquence cardiaque
(p < 0, 0001 et p = 0,049, respectivement), à la pression systolique centrale
(p = 0,001 pour les deux) et au diamètre diastolique de l’aorte ascendante
(p = 0,01 et p = 0,002, respectivement). En outre, nous n’avons trouvé au-
cun lien significatif entre les paramètres incidents et les indices de rigidité
aortique, sauf pour le pic incident qui était significativement corrélé à l’in-
dice d’augmentation (r = -0,29, p = 0,004) bien que seulement en analyse
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univariée.

3.2.1.2.5 Conclusions et discussion Les principales conclusions de
cette étude sont les suivantes :

1. le volume et le pic du flux rétrograde ainsi que le rapport entre les pics
du flux rétrograde et du flux incident dans l’aorte ascendante, estimés
en IRM de vitesses, augmentent significativement avec l’âge,

2. le flux rétrograde apparâıt plus tôt et s’étale plus longtemps sur le
cycle cardiaque au fur et à mesure que l’âge augmente,

3. l’augmentation du flux rétrograde est indépendamment liée à l’âge, à
l’augmentation du diamètre aortique, de la longueur de l’arche et des
ondes de réflexion.

La décélération rapide du flux global en télésystole avait précédemment
été décrite dans quelques études basées sur des données de Doppler et il avait
été suggéré qu’elle était liée au flux rétrograde, aux réflexions de l’onde
de pression et à la post-charge du ventricule gauche [Kitabatake et al.,
1983, Miyashita et al., 1994, Nichols et al., 2011]. Toutefois, bien que le
flux rétrograde puisse théoriquement être évalué en utilisant l’analyse spec-
trale Doppler, seul le flux global est usuellement détecté et quantifié avec
cette technique, alors que l’IRM de contraste de phase, combinée avec une
méthode de segmentation automatique du flux, est une méthode permettant
de mesurer précisément les composantes incidente et rétrograde du flux à
travers un plan.

Dans notre étude, nous avons observé un flux rétrograde dans l’aorte
ascendante de tous les sujets au milieu ou en fin de systole et pendant la
diastole, en accord avec ce qui avait été précédemment décrit [Klipstein
et al., 1987, Bogren et al., 1989a,b, Bogren and Buonocore, 1993, Kilner
et al., 1993, Bogren et al., 1997, Bogren and Buonocore, 1999, Bogren et al.,
2004, Markl et al., 2005, Hope et al., 2007, Stalder et al., 2008]. Le volume
du flux global aortique ne variait pas significativement avec l’âge dans notre
étude. Cependant, l’addition des volumes incident et rétrograde totaux à
travers la section de l’aorte ascendante augmentait significativement chez
les sujets plus âgés. Les flux incident et rétrograde étaient présents simul-
tanément chez les sujets plus âgés durant tout le cycle cardiaque, excepté en
début de systole du début de l’éjection jusqu’au temps du pic incident, avant
le retour de l’onde de pression réfléchie [Nichols et al., 2011]. Effectivement,
les courbes du flux rétrograde étaient plus élargies chez les sujets plus âgés
par rapport aux sujets jeunes, avec un temps d’apparition plus précoce en
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systole, un volume et une durée augmentés ainsi qu’une persistance tout
au long de la diastole. D’un point de vue quantitatif, nos résultats étaient
du même ordre de grandeur que ceux précédemment présentés en utilisant
des données d’IRM de contraste de phase 2D, en termes de pics incident et
rétrograde et de volume rétrograde, bien qu’une comparaison directe ne soit
pas possible à cause des différences dans les populations étudiées [Bogren
et al., 1989a].

Des études précédentes avaient démontré des altérations de la géométrie
aortique proximale avec l’âge, notamment une dilatation du diamètre et une
élongation de l’arche, qui provoquaient un déroulement de l’arche aortique et
avaient été associées à une dysfonction de l’aorte proximale [O’Rourke et al.,
2002, Sugawara et al., 2008, Redheuil et al., 2011]. Par ailleurs, il avait été
observé, en utilisant l’IRM de contraste de phase, que le flux rétrograde
était augmenté et apparaissait plus précocement chez des patients avec un
anévrysme de l’aorte ascendante, par rapport à des sujets sains [Hope et al.,
2007]. Dans notre étude, nous avons montré que l’amplitude augmentée du
flux rétrograde et son apparition précoce étaient fortement associées aux
variations géométriques liées à l’âge, c’est-à-dire à la dilatation de l’aorte
ascendante et à l’élongation de l’arche aortique. Ce résultat favorise l’hy-
pothèse selon laquelle de telles variations géométriques jouent un rôle-clé
dans l’amplification et l’apparition précoce du flux rétrograde, menant po-
tentiellement à l’augmentation de flux secondaires hélicöıdaux et irréguliers
précédemment décrite [Kilner et al., 1993]. Il a par ailleurs été observé chez
des sujets jeunes après une chirurgie de la coarctation que le flux rétrograde
était augmenté pour les arches aortiques angulées (gothiques) par rapport
aux arches rondes (romanes) [Ou et al., 2008]. Effectivement, nous avons
trouvé que le flux rétrograde commençait en télésystole le long de la paroi
latérale de l’aorte ascendante et progressait en vortex évoluant dans le sens
des aiguilles d’une montre en diastole. Étant donné que le flux est guidé par
les gradients de pression spatiaux, le sang s’écoulant des régions de hautes
aux régions de basses pressions, l’existence du flux rétrograde dans l’aorte as-
cendante suggère que les gradients de pression spatiaux aortiques s’inversent
localement et temporellement. L’existence de telles inversions des gradients
de pression dans l’aorte ont été confirmées en utilisant des données d’IRM
de contraste de phase 4D [Meier et al., 2010] ou encodées en accélération
[Tasu et al., 2000].

Les processus de vieillissement tels que la contrainte mécanique mènent à
une augmentation de la rigidité et à une dilatation aortiques. Ainsi, lorsque
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la distensibilité de l’aorte est fortement réduite comme chez les sujets âgés,
l’augmentation du diamètre aortique devient une mesure alternative de l’altération
vasculaire locale structurelle et fonctionnelle, alors que chez les sujets jeunes
sains avec une élasticité aortique préservée, il s’agit simplement d’une me-
sure de l’anatomie constitutionnelle. Par ailleurs, le flux rétrograde aug-
mente significativement après 40 ou 50 ans, lorsque la distensibilité est déjà
sévèrement réduite (Figure 1.15) [Redheuil et al., 2010]. Ceci pourrait expli-
quer le fait que, dans notre étude, le diamètre aortique soit un déterminant
du flux rétrograde local indépendamment de l’âge alors que la distensibilité
ne demeure pas significative dans le modèle ajusté. Comme il a déjà été
souligné dans de nombreuses études précédentes, les formes des ondes de
pression et de flux sont très différentes à cause des réflexions. En effet, alors
que les ondes de pression réfléchies s’additionnent aux ondes incidentes, les
ondes de flux réfléchies se soustraient aux ondes incidentes [O’Rourke, 1982,
Nichols and Edwards, 2001, Westerhof et al., 2010]. Dans notre étude, une
association indépendante a été obtenue entre le flux rétrograde et l’indice
d’augmentation, qui est un indice reconnu de pression réfléchie. De plus,
nous avons observé que le temps d’apparition du flux rétrograde était tou-
jours précédé par le temps de retour des ondes de pression réfléchies. Ainsi,
ces résultats suggèrent que la présence des ondes de réflexion pourrait par-
ticiper à la génération des flux rétrogrades et des inversions des gradients
de pression dans l’aorte ascendante en télésystole et en diastole. Cependant,
bien qu’elle y soit associée, la réflexion n’est pas le déterminant le plus fort
du flux rétrograde, qui s’est avéré être la géométrie régionale de l’arche aor-
tique. Alors que le volume global demeure constant au fur et à mesure que
l’âge augmente, la présence du flux rétrograde mène à une augmentation du
flux total chez les sujets plus âgés à cause des allers et retours multiples des
ondes de flux dans la section aortique. Ainsi, l’addition des volumes inci-
dent et rétrograde à travers la section aortique au cours du cycle cardiaque
pourrait être une mesure simple de la dispersion des flux et pourrait être
associée à l’augmentation de la contrainte pariétale et de la fatigue structu-
relle aortiques.

L’IRM de contraste de phase 2D permet une mesure non-invasive des
paramètres liés au flux sanguin avec de bonnes résolutions temporelle et
spatiale [Firmin et al., 1990, Buonocore and Bogren, 1992]. Dans le futur,
des acquisitions d’IRM de contraste de phase 3D ou 4D pourraient être uti-
lisées sur toute l’aorte pour étudier les flux avec une précision plus élevée,
bien que les résolutions temporelle et spatiale de telles techniques demeurent
limitées et que l’acquisition ainsi que le traitement des données soient encore
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longs et subjectifs [Markl et al., 2011].

Notre étude décrit la distribution du flux rétrograde chez des sujets
sains sur un large intervalle d’âge, qui est nécessaire pour définir les valeurs
attendues sur une population donnée. Cela devrait conduire à des études
supplémentaires pour évaluer la valeur clinique potentielle de l’analyse du
flux rétrograde dans les pathologies cardiovasculaires. Nous avons fourni une
analyse qualitative et quantitative de la variation des flux sanguins dans
l’aorte ascendante avec l’âge. L’aorte thoracique se dilate et devient plus
rigide au cours du vieillissement, avec des altérations simultanées des flux
sanguins. Le flux rétrograde augmente en termes de volume et de pic et
apparâıt plus tôt au cours du cycle cardiaque avec l’âge, et semble être for-
tement lié au remodelage local et régional de l’arche aortique ainsi qu’aux
réflexions de l’onde de pression. Ces modifications du flux, qui pourraient
conduire à une augmentation de la charge ventriculaire gauche et à une
réduction de l’efficacité du système circulatoire, pourraient aider à mieux
comprendre le vieillissement vasculaire et ses complications avec des appli-
cations cliniques potentielles dans le cadre des cardiopathies ischémiques, de
l’hypertension artérielle ou de l’insuffisance cardiaque.
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3.2.2 Evaluation de l’hémodynamique dans la sténose valvu-

laire aortique

Les résultats détaillés ici ont été présentés au congrès international Com-
puting in Cardiology en septembre 2012 à Cracovie, ce qui m’a permis d’y
obtenir le prix du ≪ Rosanna Degani Young Investigator Award ≫ et un
article sur ces travaux a été publié en juillet 2012 dans Circulation Cardio-
vascular Imaging (section 5.3).

3.2.2.1 Population

Cinquante-trois patients consécutifs (33 hommes, âge moyen : 75 ± 14
ans [23-92 ans]) avec une sténose valvulaire aortique connue modérée à sévère
et vingt-et-un sujets sains asymptomatiques (10 hommes, âge moyen : 50
± 17 ans) ont été étudiés. Chaque sujet a eu une IRM cardiaque et une
échocardiographie Doppler transthoracique (ETT), dont les protocoles d’ac-
quisition respectifs sont détaillés dans les sections 2.3.2.2.1 et 2.3.2.2.2. Les
critères d’exclusion étaient les suivants : régurgitation mitrale ou aortique
significative, faible qualité des images d’ETT ou contre-indications à l’IRM.
Les patients avec une altération ventriculaire gauche (fraction d’éjection
FEVG < 50 %) ou une fibrillation auriculaire n’ont pas été exclus.

Les caractéristiques des patients et des sujets sains, les paramètres fonc-
tionnels ventriculaires gauches ainsi que les paramètres hémodynamiques
d’ETT et d’IRM sont donnés dans la Table 3.9. Les données d’ETT indi-
quaient que 81 % des patients avaient une sténose valvulaire aortique sévère.
Au sixième mois après les examens d’imagerie, 8 patients étaient décédés.
Sur les patients restants, 8 n’ont montré aucun symptôme, 29 ont eu une
chirurgie et 8 ont eu un remplacement valvulaire percutané.

3.2.2.2 Reproductibilité de l’IRM

La Table 3.10 résume les mesures moyennes de variabilité inter-opérateurs
pour les paramètres hémodynamiques d’IRM, calculées sur un sous-groupe
de 21 sujets incluant 16 patients et 5 sujets sains.

3.2.2.3 Comparaison entre l’IRM et l’échocardiographie

La Figure 3.18 présente la régression linéaire pour la comparaison entre
l’ETT et l’IRM pour les valeurs de vitesse aortique maximale, qui a donné
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Groupe Patients Contrôles p
(n = 74) (n = 53) (n = 21)

Âge (années) 73 [55-82] 79 [68-84] 52 [35-60] < 0, 0001
FEVG (%) 64 [57-69] 63 [55-68] 65 [63-69] 0,07
MVGi (g/m

2) 100 [78-122] 110 [87-128] 71 [64-91] < 0, 0001
Valve aortique bicuspide (n) 14 14 - -
FEVG ≤ 50 % (n) 12 12 - -
Fibrillation auriculaire (n) 7 7 - -
Asymptomatiques (n) 16 16 - -

Paramètres hémodynamiques d’ETT

VmaxCCVG (cm/s) 94 [81-110] 93 [80-107] 96 [89-121] 0,15
VmaxAO (cm/s) 414 [153-460] 441 [399-484] 127 [105-142] < 0, 0001
Gradient max (mmHg) 69 [9,6-82] 77 [65-93] 6,5 [4,4-8,1] < 0, 0001
Gradient moy (mmHg) 39 [4,8-51] 45 [36-58] 3,4 [2,4-4,0] < 0, 0001
ITVCCVG (cm) 22 [18-25] 22 [18-26] 22 [18-24] 0,62
ITVAO (cm) 86 [35-108] 100 [74-115] 25 [22-30] < 0, 0001
SVAETT (cm2) 0,93 [0,68-2,42] 0,76 [0,58-0,95] 2,97 [2,46-3,21] < 0, 0001

Paramètres hémodynamiques d’IRM

VmaxAO (cm/s) 293 [142-433] 402 [281-471] 117 [108-137] < 0, 0001
Gradient max (mmHg) 34 [8,1-75] 65 [32-89] 5,5 [4,7-7,5] < 0, 0001
Gradient moy (mmHg) 14 [3,8-34] 29 [14-38] 2,7 [2,0-3,8] < 0, 0001
VESCCVG (ml) 66 [48-75] 66 [48-74] 67 [47-75] 0,7
ITVAO (cm) 52 [27-79] 70 [49-84] 23 [20-27] < 0, 0001
SVAIRM1 (cm2) 0,72 [0,49-1,67] 0,58 [0,42-0,78] 2,06 [1,82-2,33] < 0, 0001
SVAIRM2 (cm2) 1,00 [0,80-2,30] 0,84 [0,72-1,06] 2,74 [2,38-3,07] < 0, 0001
SVAIRM3 (cm2) 1,00 [0,72-2,54] 0,80 [0,66-1,01] 2,98 [2,71-3,34] < 0, 0001

Table 3.9 – Caractéristiques ventriculaires gauches et hémodynamiques des
patients avec une sténose valvulaire aortique et des sujets sains. Les médianes
et écarts interquartiles des paramètres sont rapportés. Pour la comparaison
des mesures d’ETT et d’IRM entre les sujets sains et les patients avec une
sténose valvulaire aortique (dernière colonne), le test non-paramétrique de
Mann-Whitney a été utilisé, après avoir testé la normalité de la distribu-
tion des variables continues avec le test de Shapiro-Wilk (les résultats sont
considérés comme statistiquement significatifs pour des valeurs p < 0, 05).
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Variabilité inter-opérateurs (%)

VESCCVG 2,79 ± 4,62
ITVAO 2,93 ± 3,38
QmaxCCVG 1,26 ± 2,13
VmaxAO 0,62 ± 0,87
SVAIRM1 2,96 ± 4,56
SVAIRM2 4,56 ± 4,40
SVAIRM3 1,80 ± 2,27

Table 3.10 – Variabilité inter-opérateur des paramètres hémodynamiques
IRM de la sténose valvulaire aortique.

un coefficient de corrélation de Pearson élevé (r = 0,92, p < 0,0001). Le
diagramme de Bland-Altman (Figure 3.18, à droite) indiquait une légère
sous-estimation des vitesses en IRM (biais moyen = -29,5 ± 62,2 cm/s),
qui était significative (test t pairé p < 0,0001). Une comparaison similaire a
été réalisée pour l’intégrale temps-vitesse aortique ITVAO, résultant en un
coefficient de corrélation élevé (r = 0,86, p < 0,0001) et une sous-estimation
de ITVAO en IRM (biais moyen de Bland-Altman = -19 ± 21 cm). La com-
paraison entre l’ETT et l’IRM a donné un pourcentage de variation plus
bas pour les vitesses aortiques maximales (18 ± 15 %) que pour ITVAO

(34 ± 23 %), ces pourcentages de variation ayant été calculés comme la
différence absolue entre les mesures d’ETT et d’IRM en pourcentage de
leur moyenne. La comparaison des vitesses aortiques maximales estimées
sur chacun des trois plans aortiques d’IRM de contraste de phase (0 mm, 5
mm et 10 mm) avec l’ETT est détaillée dans la Table 3.11. Les résultats
sont légèrement meilleurs, en termes de coefficient de corrélation et de biais
moyen, en considérant le plan à 5 mm. La vitesse aortique maximale a été
obtenue pour la majorité des sujets (53 %) dans le plan à 5 mm, alors qu’elle
a été obtenue dans le plan à 0 mm pour 28 % des sujets et à 10 mm pour
19 % des sujets.

Bien que l’IRM sous-estimait le gradient transvalvulaire aortique moyen
en comparaison avec l’ETT (biais moyen = -12 ± 15 mmHg), un coefficient
de corrélation élevé a été obtenu entre les deux méthodes (r = 0,86, p <
0,0001). Ces résultats étaient légèrement améliorés lorsque les 7 patients
avec une fibrillation auriculaire étaient exclus de l’analyse (r = 0,89, p <
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Figure 3.18 – Comparaison des vitesses aortiques maximales estimées en
ETT et en IRM chez les patients avec une sténose valvulaire aortique et les
sujets sains : régression linéaire (à gauche) et analyse de Bland-Altman (à
droite). ET signifie écart-type.

Coefficient de Biais moyen ± ET
corrélation (r) de Bland-Altman (cm/s)

Vitesse transvalvulaire aortique maximale

Plan valvulaire optimal
0,92 -30 ± 62

p < 0,0001

0 mm
0,79 -77 ± 98

p < 0,0001

5 mm
0,87 -55 ± 80

p < 0,0001

10 mm
0,86 -67 ± 99

p < 0,0001

Table 3.11 – Comparaison entre l’ETT et l’IRM pour la vitesse transval-
vulaire aortique maximale estimée sur chacun des trois plans d’IRM. ET
signifie écart-type. Le plan valvulaire optimal est défini pour chaque sujet
comme le niveau fournissant la vitesse aortique maximale la plus élevée.
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0,0001, bais moyen = -12 ± 15 mmHg).

La Figure 3.19 présente les résultats de la comparaison entre les mesures
de SVA réalisées en ETT et en IRM selon nos trois méthodes. Bien qu’un
coefficient de corrélation élevé (r = 0,90, p < 0,0001) ait été obtenu pour
SVAIRM1, dérivée de la formule de Hakki, des différences significatives ont
été trouvées avec l’ETT. Effectivement, le diagramme de Bland-Altman in-
diquait un biais moyen de -0,45 ± 0,52 cm2, qui était augmenté pour des
valeurs élevées de SVA. SVAIRM2 et SVAIRM3, dérivées respectivement de
l’équation de continuité et de sa version modifiée, ont fourni des coefficients
de corrélation plus élevés (r = 0,94, p < 0,0001 et r = 0,97, p < 0,0001, res-
pectivement). Les diagrammes de Bland-Altman correspondant à ces deux
mesures de SVA ont révélé des biais moyens bas (0,01 ± 0,38 cm2 et 0,09 ±
0,28 cm2, respectivement). Bien que la pente des régressions linéaires glo-
bales aient été proches de 1 pour les comparaisons de SVAIRM2 (0,90) et
SVAIRM3 (1,01) avec SVAETT, un test t pairé a indiqué que les différences
entre les mesures d’ETT et d’IRM étaient statistiquement différentes.

Enfin, l’analyse ≪ receiver operating characteristic ≫ (ROC) a été réalisée
sur l’ensemble du groupe, qui incluait 58 % de patients avec une sténose
sévère, définie avec les seuils d’ETT (SVAETT < 1 cm2 ou gradient de pres-
sion moyen > 40 mmHg) [Vahanian et al., 2007], pour évaluer la capacité
des valeurs de SVA en IRM à détecter les sténoses sévères. La sensibilité, la
spécificité, les valeurs prédictives positive et négative ainsi que la précision
des mesures d’IRM ont été calculées en utilisant le seuil de discrimination
donné par l’analyse ROC, maximisant la sensibilité et la spécificité. Cette
analyse a donné des valeurs élevées pour la sensibilité, la spécificité, les va-
leurs prédictives positive et négative, la précision et l’aire sous la courbe
ROC, qui sont résumées dans la Table 3.12.

3.2.2.4 Conclusions et discussion

L’évaluation précise de la sévérité hémodynamique de la sténose de la
valve aortique est cruciale pour la prise en charge des patients atteints d’un
rétrécissement aortique [Bonow et al., 2006, Vahanian et al., 2007]. Plusieurs
indices tels que le pic de la vitesse et les gradients de pression transvalvulaires
aortiques ainsi que la surface valvulaire aortique (SVA) ont été proposés
pour évaluer la sévérité de la sténose aortique [Bonow et al., 2006, Vahanian
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Figure 3.19 – Comparaison des surfaces valvulaires aortiques estimées en
ETT et en IRM selon trois méthodes (A : Formule de Hakki, B et C :
équation de continuité) chez les patients avec une sténose valvulaire aortique
et les sujets sains : régression linéaire (à gauche) et analyse de Bland-Altman
(à droite). ET signifie écart-type.
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Sensibilité Spécificité VPP VPN Précision Aire Seuil
(%) (%) (%) (%) (%) (cm2)

SVAIRM1 98 84 89 96 92 0,97 0,95
SVAIRM2 95 94 95 94 94 0,99 1,13
SVAIRM3 98 90 93 97 95 0,98 1,21

Table 3.12 – Résultats de l’analyse ROC reflétant la capacité des mesures
IRM de SVA à détecter la sévérité de la sténose valvulaire, définie par
l’ETT. VPP est la valeur prédictive positive et VPN est la valeur prédictive
négative.

et al., 2007] en échocardiographie Doppler transthoracique (ETT). Cepen-
dant, cette méthode présente quelques limitations techniques telles que la
faible qualité des images, une fenêtre acoustique inadéquate ou encore les
impécisions dans les mesures du diamètre de la chambre de chasse du ven-
tricule gauche (CCVG) et le désalignement entre le faisceau d’ultrasons et
l’orientation du jet. Dans notre étude, une segmentation semi-automatisée
des flux sanguins dans la CCVG et dans la valve aortique à partir de données
d’IRM de contraste de phase a été utilisée, en combinaison avec une méthode
automatique d’analyse des courbes de vitesse et de débit. L’ensemble de cette
méthodologie a été testée sur des sujets recrutés consécutivement, dont des
patients avec une sténose valvulaire aortique modérée à sévère, fournissant
les indices sus-mentionnés, qui étaient : 1) reproductibles, 2) très corrélés à
ceux estimés en ETT, et 3) capables de détecter les sténoses sévères, définies
avec les critères d’ETT.

Un aspect original de notre méthode réside dans le fait que la segmen-
tation permet de détecter divers flux sanguins quelles que soient leur taille,
leur forme et l’évolution temporelle de leur géométrie. Effectivement, grâce
à l’étude locale de la connectivité des pixels en termes de signe de la vitesse,
notre segmentation [Bollache et al., 2010] a été appliquée dans cette étude
avec succès pour détecter les flux dans la CCVG et dans la valve aortique.
D’ailleurs, pour les flux transvalvulaires aortiques, une version modifiée de
notre algorithme de segmentation a été mise au point pour prendre en
compte les orifices multiples (Figure 2.21). Cette situation se présentait dans
notre cohorte à cause de la prévalence élevée de patients avec une sténose
sévère. En outre, notre méthode était reproductible, comme le reflétait la
faible variabilité inter-opérateurs. En effet, les coefficients de variabilité ob-
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tenus pour nos trois méthodes d’estimation de la SVA étaient inférieurs à
ceux précédemment rapportés (7 ± 5 %) [Garcia et al., 2011]. De plus, notre
étude incluait une plus grosse proportion de patients avec une sténose sévère,
et donc avec une morphologie de la valve aortique complexe, indiquant la
robustesse de notre méthode. Enfin, la segmentation semi-automatisée de la
CCVG permet une estimation directe du volume d’éjection, contrairement à
la plupart des études d’IRM de contraste de phase dans lesquelles la surface
de la CCVG était estimée à partir de son diamètre en supposant qu’elle est
circulaire [Caruthers et al., 2003, Burgstahler et al., 2006, Pouleur et al.,
2007, Tanaka et al., 2007]. Or, il a été démontré que cette hypothèse était
fausse [Garcia et al., 2011].

Notre processus semi-automatisé d’analyse des données d’IRM de contraste
de phase a permis d’estimer les pics de vitesse et les gradients moyens trans-
valvulaires aortiques ainsi que la SVA. De fortes corrélations pour les me-
sures de vitesse et de gradient ont été obtenues pour la comparaison avec
l’ETT. Cependant, comme il avait été précédemment démontré [Kilner et al.,
1993, Yap et al., 2007, O’Brien et al., 2009, Garcia et al., 2011], l’IRM sous-
estimait les vitesses maximales. Ces différences entre les valeurs d’IRM et
d’ETT sont sans doute principalement dues à une mauvaise orientation du
plan d’acquisition d’IRM par rapport à la direction du jet transvalvulaire. En
effet, il est difficile de positionner le plan d’acquisition de manière parfaite-
ment perdendiculaire au jet, en particulier chez les patients avec une sténose
sévère chez qui il a été précédemment démontré, par Doppler pulsé sur la
paroi aortique durant la chirurgie, que la direction du jet aortique changeait
au cours du cycle cardiaque [Mathison et al., 1988]. Ainsi, la mesure de la
vitesse à travers le plan d’acquisition orthogonalement à l’une des directions
du jet aortique définie sur les images d’IRM cine anatomiques peut mener
à la sous-estimation de la vitesse maximale. L’encodage de la vitesse dans
le plan dans les directions x et y ou les acquisitions en 3D [Brandts et al.,
2011] offrent une alternative originale pour pallier ce problème. Bien que
d’autres différences, telles que la résolution temporelle, existent entre les ac-
quisitions d’IRM et d’ETT, leurs effets sont réduits pour l’estimation de la
vitesse maximale transvalvulaire, par la durée (> 2 × résolution temporelle
d’IRM) de la période durant laquelle la vitesse maximale est atteinte. En
outre, la présence d’erreurs de phase peut également conduire à des erreurs
significatives dans la mesure des vitesses en IRM de contraste de phase. Ces
erreurs de phase n’ont pas été corrigées dans notre étude mais étaient mini-
misées par l’utilisation d’un champ de vue rectangulaire de 50 % centré sur
la CCVG ou la valve aortique. Alternativement, ces erreurs pourraient être
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corrigées en utilisant des techniques présentées dans des études précédentes
[Chernobelsky et al., 2007, Gatehouse et al., 2010, Holland et al., 2010].

Aussi, l’inclusion de patients avec une fibrillation auriculaire peut être
une source potentielle de différence entre les mesures d’IRM et d’ETT. Ef-
fectivement, chez de tels patients avec un rythme cardiaque irrégulier, un
faible rapport vitesse sur bruit peut être obtenu dans les images de contraste
de phase, qui sont basées sur une moyenne des données acquises sur plu-
sieurs cycles cardiaques. Cependant, pendant la reconstruction, les cycles
cardiaques dont la durée était différente de 20 % par rapport à la durée du
cycle cardiaque moyenne étaient exlcus. De plus, la période systolique, qui
nous intéresse dans cette étude, est moins affectée par l’irrégularité de la
fréquence cardiaque que la période diastolique. Bien que le faible nombre de
patients avec une fibrillation auriculaire ne permette pas une analyse exhaus-
tive de l’effet de leur inclusion sur nos résultats, leur exclusion de notre base
de données conduisait à des liens entre l’IRM et l’ETT légèrement plus forts.

Par ailleurs, les différences entre les mesures d’IRM et d’ETT pourraient
être liées au fait de scanner un plan d’imagerie fixe, qui ne prend pas en
compte le mouvement cardiaque à travers le plan. Ces différences peuvent
être compensées en utilisant des acquisitions d’IRM en 3D [Brandts et al.,
2011] ou minimisées, comme suggéré dans notre étude, en acquérant trois
niveaux et en considérant le plan fournissant les vitesses transvalvulaires les
plus élevées. Comme il avait été précédemment montré dans des études où
la vitesse transvalvulaire aortique était obtenue 6 mm au-dessus de l’orifice
aortique [Yap et al., 2007, Garcia et al., 2011], nous l’avons obtenue dans
le plan situé à 5 mm au-dessus de la valve chez 53 % de nos sujets. En
outre, la comparaison des valeurs de vitesse maximale calculées en IRM à
partir des trois plans d’acquisition avec l’ETT a démontré que, malgré le
fait que les résultats obtenus à 5 mm au-dessus de la valve soient légèrement
meilleurs que ceux obtenus à 0 et 10 mm au-dessus de la valve, les meilleurs
résultats étaient obtenus en considérant pour chaque sujet le plan fournis-
sant la vitesse maximale la plus élevée. Ces différences peuvent être en partie
expliquées par une prédominance de la perte du signal due aux turbulences
de l’écoulement dans le niveau à 0 mm, i.e. dans la valve aortique.

Nous avons obtenu, pour les trois méthodes d’estimation de la SVA
en IRM, de fortes corrélations avec l’ETT, avec une supériorité pour les
méthodes basées sur l’équation de continuité. Cette supériorité était atten-
due. En effet :
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1. comme en ETT, SVAIRM2 et SVAIRM3 étaient calculées à partir de
l’équation de continuité,

2. la formule de Hakki inclut des simplifications induisant une sous-
estimation, qui avait été précédemment décrite [Burwash et al., 2000,
Burgstahler et al., 2006, Puymirat et al., 2010], de SVAIRM1. Effecti-
vement, la SVA calculée avec la formule de Hakki est inversement pro-
portionnelle au gradient de pression transvalvulaire maximal, estimé
en utilisant l’équation de Bernoulli simplifiée [Yoganathan et al., 1988].
Comme illustré par nos résultats (Figure 3.19.A), la formule de Hakki
induit pour les sténoses sévères une très légère sous-estimation par
rapport à l’ETT, alors que sa fiabilité est compromise pour les sujets
avec une sténose moins sévère, car alors leur vitesse maximale sous-
valvulaire n’est plus négligeable par rapport à la vitesse valvulaire. Or,
c’est ce qui est supposé dans l’équation de Bernoulli simplifiée.

L’estimation de la SVA en utilisant l’équation de continuité (SVAIRM2)
est la plus communément rapportée dans les quelques études d’IRM de
contraste de phase précédentes. Ces études ont proposé diverses formulations
de l’équation de continuité, qui peuvent être principalement distinguées par
la méthodologie utilisée pour le calcul du volume d’éjection dans la CCVG.
En effet, ce volume a été calculé à partir soit d’une seule mesure du diamètre
de la CCVG, soit de la différence entre les volumes ventriculaires gauches
télédiastolique et télésystolique, soit de données de flux d’IRM de contraste
de phase, qui ont conduit aux meilleurs résultats [Yap et al., 2007, Garcia
et al., 2011]. Dans notre étude, le volume d’éjection de la CCVG a été calculé
semi-automatiquement à partir de données de flux d’IRM de contraste de
phase, résultant en de hautes corrélations et faibles biais pour la SVA. Bien
que la comparaison directe ne soit pas possible à cause des différences entre
les bases de données, en comparaison avec ceux précédemment obtenus en
utilisant des données d’IRM de contraste de phase [Yap et al., 2007, Garcia
et al., 2011], nos résultats obtenus pour la SVA étaient légèrement meilleurs.
En effet, ont été précédemment rapportés un coefficient de corrélation r =
0,86 ainsi qu’un biais égal à 0,02 ± 0,23 cm2 chez 20 patients avec une
sténose valvulaire aortique [Yap et al., 2007], et un coefficient de corrélation
r = 0,92 ainsi qu’un biais égal à 0,06 ± 0,29 cm2 chez 31 patients avec une
sténose valvulaire aortique et 7 sujets sains [Garcia et al., 2011]. Une autre
équation de continuité, SVAIRM3, basée sur une seule phase systolique, a été
testée dans notre étude et a donné le plus haut coefficient de corrélation,
ainsi qu’un biais faible pour la comparaison avec la SVA estimée en ETT.
Cette approche avait été précédemment utilisée en échocardiographie mais
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a été utilisée en IRM de contraste de phase dans une seule étude, sans com-
paraison avec l’ETT [Tanaka et al., 2007]. La légère supériorité de cette
dernière méthode pourrait être due au fait que les différences entre l’IRM
de contraste de phase et l’ETT pour l’estimation des vitesses et des débits
étaient moins significatives en considérant une seule phase au pic systolique
qu’en calculant des intégrales dans le temps. En effet, les intégrales peuvent
inclure des erreurs accumulées sur toute la phase systolique, particulièrement
lorsque les vitesses sont éloignées de la vitesse d’encodage d’IRM. Ceci sou-
ligne l’importance du choix adéquat de la vitesse d’encodage dans les études
d’IRM de contraste de phase : pour réduire au maximum le bruit, la vitesse
d’encodage doit être fixée comme étant la plus proche possible de la vitesse
mesurée.

Enfin, nous avons obtenu avec l’analyse ≪ receiver operating characteris-
tic ≫, utilisée pour l’évaluation de la capacité des méthodes d’IRM à détecter
les sténoses sévères, définies par l’ETT, les plus hautes valeurs de sensibilité,
spécificité, valeurs prédictives positive et négative et précision en considérant
les mesures de SVA en IRM de contraste de phase basées sur l’équation de
continuité (Table 3.12).

Notre étude manque d’une méthode de référence fiable, toutefois il n’existe
pas de telle méthode pour l’estimation in vivo de la SVA. L’évaluation in-
vasive de la SVA en appliquant la formule de Gorlin à des données obtenues
par cathéter aurait pu être utilisée comme une alternative à l’ETT dans
notre étude. Cependant, ces données n’ont pas été acquises sur nos patients,
étant donné que cet examen n’a pas été validé par le Comité de protection
des personnes local à cause de l’augmentation du risque associée chez les pa-
tients [Rodes-Cabau et al., 2011], en particulier ceux atteints d’une sténose
très calcifiée. De plus, de telles mesures invasives peuvent être sujettes aux
effets précédemment décrits de récupération de la pression dans la valve
aortique [Niederberger et al., 1996]. Malgré les limitations techniques sus-
mentionnées, des corrélations élevées ont été obtenues entre les paramètres
d’IRM de contraste de phase et d’ETT et, surtout, les paramètres d’IRM
de contraste de phase étaient capables de détecter précisément les sténoses
sévères, définies par l’ETT. À partir de ces résultats encourageants, des
études prospectives sur des bases de données plus larges seront nécessaires
pour démontrer l’utilité de l’évaluation de la sténose aortique en IRM de
contraste de phase pour la prise de décision clinique. Cependant, la SVA,
la vitesse maximale et le gradient de pression moyen estimés en IRM de
contraste de phase en utilisant des méthodes semi-automatisées pourraient
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être utiles dans de telles études prospectives pour définir des seuils de sévérité
de la sténose aortique propres à l’IRM. Enfin, l’évaluation de référence de la
fonction myocardique [Pennell, 2010] et de la fibrose [Iles et al., 2008, Wei-
demann et al., 2009, Mewton et al., 2010, Herrmann et al., 2011] combinée
avec une quantification fiable de l’hémodynamique transvalvulaire pourrait
augmenter la valeur clinique de l’IRM.

En conclusion, notre méthode semi-automatisée était rapide, reproduc-
tible et a été utilisée avec succès sur des données d’IRM de contraste de phase
acquises chez 74 sujets, y compris des patients avec une sténose modérée à
sévère et des contrôles. Les pics de vitesse et gradients moyens transvalvu-
laires aortiques ainsi que la SVA estimés dans notre étude étaient fortement
corrélés avec les mesures d’ETT. De plus, en comparaison avec l’approche
basée sur la formule de Hakki, les méthodes d’IRM basées sur l’équation
de continuité présentaient une supériotité en termes de corrélation et biais
moyen avec l’ETT ainsi que de détection de la sévérité des sténoses.
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Chapitre 4

Conclusions et perspectives

Les altérations structurelles et hémodynamiques des gros troncs artériels,
qui surviennent notamment avec l’âge, et qui conduisent à la rigidité artérielle,
sont associées à la mortalité cardiovasculaire et globale. Ces altérations
touchent précocement en particulier l’aorte, qui est située directement en sor-
tie du ventricule gauche et qui est en charge de conduire le flux sanguin riche
en oxygène aux organes périphériques, mais aussi de protéger ces derniers en
amortissant l’onde de pression pulsée générée à chaque battement cardiaque.
Ainsi, l’enjeu de cette thèse est majeur, tant elle vise à proposer de nouveaux
indices, permettant de caractériser la biomécanique et l’hémodynamique aor-
tiques localement et de manière non-invasive. Les approches adoptées sont
simples, rapides et fournissent des indices complémentaires aux mesures de
géométrie et de rigidité déjà bien établies.

Nous avons basé nos mises au point méthodologiques sur l’IRM, qui per-
met d’acquérir localement des informations anatomiques et fonctionnelles
de l’aorte, ainsi que sur les modèles numériques 1D, qui permettent de si-
muler à moindre coût l’écoulement dans un segment droit de l’aorte avec
une géométrie, une élasticité et des conditions aux limites spécifiques à
un sujet donné. Ce travail a été favorisé par les expertises respectives en
mécanique des fluides et en traitement d’images médicales de l’Institut Jean
le Rond d’Alembert et du Laboratoire d’Imagerie Fonctionnelle, en colla-
boration avec le Département d’Imagerie Cardiovasculaire non-Invasive de
l’Hôpital Européen Georges Pompidou qui a fourni toutes les données et
l’expertise cliniques nécessaires.

Ainsi, nous avons présenté ici :

207
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– un modèle 1D simulant l’écoulement dans l’aorte descendante proxi-
male, que j’ai amélioré, personnalisé et validé à la fois qualitativement
en s’appuyant sur des postulats physiologiques établis, et quantitati-
vement en comparaison à des données in vivo d’IRM acquises chez 7
sujets sains,

ainsi que trois études cliniques visant à estimer des indices non-invasifs de
l’hémodynamique aortique à partir de données d’IRM, liés à :

– la pulsatilité de l’écoulement dans l’aorte ascendante proximale, à tra-
vers la comparaison sur 70 sujets sains de 7 méthodes semi-automatiques
que j’ai implémentées dans une interface conviviale de superposition
des courbes de débit et de pression, qui étaient en accord avec la
méthode de référence ; ces indices représentent la charge artérielle im-
posée sur le ventricule gauche et pourraient être d’une utilité majeure
pour l’étude du couplage aorto-ventriculaire,

– le flux rétrograde dans l’aorte ascendante proximale ; les indices quan-
titatifs mis au point et testés sur 96 sujets sains étaient reproductibles,
significativement liés à l’âge et étaient principalement déterminés par
les altérations géométriques de l’aorte,

– l’hémodynamique dans la sténose valvulaire aortique ; les indices ob-
tenus sur 53 patients avec une sténose valvulaire et 21 sujets sains, à
l’aide d’une méthode semi-automatique que j’ai mise au point étaient
reproductibles, en accord avec l’échocardiographie Doppler de référence
et permettaient une détection précise des sténoses sévères.

J’ai pu acquérir durant cette thèse, entourée par des spécialistes en
mécanique des fluides et en traitement de l’image ainsi que des cardiologues
et des radiologues, des connaissances solides sur plusieurs aspects :

– la physiologie artérielle,
– la mécanique des fluides artérielle et sa modélisation,
– le traitement d’images,
– le développement d’interfaces pouvant être utilisées par les cliniciens,
– les analyses statistiques.

Les méthodologies associées et les indices mis au point ont pu être testés sur
des données cliniques issues des protocoles STARS et RACINE.

En effet, l’interface développée dans ma thèse pour l’estimation de l’impédance
caractéristique à partir des données de flux IRM et de pression tonométrique
est actuellement utilisée pour étudier cet indice dans ces cohortes. Les résultats
préliminaires, obtenus par Jean-Philippe Lamarque durant son stage de mas-
ter 1, sur 20 patients inclus dans STARS ont indiqué une augmentation signi-
ficative de leur pression pulsée carotidienne, par rapport à un groupe de 20
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sujets sains, accompagnée d’un effondrement significatif de leurs débits dans
l’aorte ascendante, et ainsi une augmentation significative de leur impédance
caractéristique aortique et des résistances artérielles. Cette impédance ca-
ractéristique et la résistance étaient également significativement associées à
la fraction d’éjection du ventricule systémique sur l’ensemble du groupe (40
sujets). Par ailleurs, les résultats préliminaires, obtenus par le Dr Gilles Sou-
lat durant son stage de master 2, sur 40 patients inclus dans RACINE ont
indiqué une augmentation significative de l’impédance caractéristique dans
la valve aortique chez les patients symptomatiques (n = 34) par rapport
aux patients asymptomatiques (n = 6). En outre, sur l’ensemble du groupe,
cette impédance caractéristique était significativement liée à un indice de
dysfonction de la relaxation ventriculaire gauche, indépendamment de l’âge,
des caractéristiques des sujets, de leurs pressions ainsi que de la fonction
systolique ventriculaire gauche et de la surface valvulaire aortique.

4.1 Perspectives méthodologiques

Une perspective à court terme relative au modèle est de tester l’amélioration,
sur nos résultats de comparaison à des données in vivo, apportée par la prise
en compte de la variation spatiale de la surface et de l’élasticité le long de
l’aorte.

Nous avons dans un premier temps étudié le rôle isolé, dans l’apparition
des ondes de réflexion locales, de la réduction spatiale de la surface aortique
(effilement, ≪ tapering ≫) sur un segment artériel infiniment long, i.e. sans
réflexion en sortie, et sans frottements. Pour ce faire, nous imposons une
condition absorbante en sortie, à la fois à notre modèle d’aorte descendante
générique droite, dont les paramètres sont définis dans la Table 3.1, et à une
aorte conique de forme convergente possédant les mêmes propriétés, excepté
sa surface qui varie linéairement de 1,6 cm2 en entrée à 1 cm2 en sortie (Fi-
gure 4.1). D’abord, nous avons validé avec succès notre méthode sur un cas-
test précédemment décrit dans une étude numérique [Sherwin et al., 2003].
Puis, nous avons retrouvé ce qui est observé in vivo, à savoir une augmen-
tation de la vitesse depuis les sites proximaux vers la périphérie pour l’aorte
conique alors que la forme des ondes était inchangée pour l’aorte droite
(Figure 4.2). Par ailleurs, la pression était augmentée pour l’aorte conique
par rapport à l’aorte droite. Cette augmentation était due aux réflexions
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Figure 4.1 – Variation spatiale du rayon pour l’aorte conique.

présentes sur l’aorte conique. En effet, en décomposant la pression totale
en pressions incidente et réfléchie avec la méthode de séparation des ondes,
sous l’hypothèse que A0 est constante autour du site de mesure, nous avons
observé qu’il existait des réflexions sur l’aorte conique, alors que la condi-
tion aux limites imposée en sortie est totalement absorbante (Figure 4.3),
suggérant le rôle prépondérant de la variation de la surface aortique dans
la génération des réflexions. Ce résultat est en accord avec des observations
obtenues avec un modèle in vitro [Segers and Verdonck, 2000].
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Figure 4.2 – Effet de la réduction spatiale de la surface sur les simulations :
courbes sur un cycle cardiaque de la surface transverse (A), vitesse moyenne
(B) et pression interne moyenne (C) en entrée (tirets), au milieu (trait pleins)
et en sortie (pointillés) pour une aorte descendante droite (en bleu) et une
aorte conique convergente (en rouge).

Un travail futur consistera à étudier les nouveaux résultats, en considérant
cette géométrie conique, pour la comparaison entre les modèles personnalisés
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Figure 4.3 – Effet de la réduction spatiale de la surface sur la pression
centrale simulée au milieu de l’aorte descendante droite (A) et l’aorte conique
(B) : totale (traits pleins), incidente (tirets) et réfléchie (pointillés).

de l’aorte descendante et les données in vivo acquises chez les sept sujets
sains inclus dans cette étude. Nous attendons des améliorations notamment
pour le dernier niveau distal de l’aorte descendante, dans lequel globalement
les erreurs les plus élevées ont été obtenues. Enfin, cette nouvelle version du
modèle pourrait être utilisée pour étudier l’effet sur l’écoulement des sténoses
ou des anévrysmes, ainsi que la présence de stents en ajoutant la variation
spatiale de l’élasticité aortique.

4.2 Perspectives cliniques

Le logiciel mis au point pour la superposition des courbes de pression et
de débit peut aussi fournir des indices liés aux réflexions artérielles. Ainsi,
nous avons estimé automatiquement les délais temporels entre le temps de
retour de l’onde de pression réfléchie (T i), correspondant à la pression au
point d’inflection, et le temps du pic de débit (tQmax−T i), ainsi qu’entre les
pics de pression et de débit (tQ−Pmax), qui sont liés à la superposition entre
les ondes de pression incidente et réfléchie.

En effet, le vieillissement est associé à un décalage temporel progressif
vers le début de la systole du temps de retour dans l’aorte de l’onde de
pression réfléchie (T i), ainsi qu’à une augmentation de l’intervalle temporel
entre les pics de pression et de débit centraux : comme illustré dans la
Figure 2.13 ainsi que chez deux sujets de notre base de données (Figure 4.4),
alors que les deux pics surviennent simultanément chez les sujets jeunes, le
pic de pression apparâıt chez les sujets les plus âgés après le pic de débit.
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Cependant, la détermination précise de T i, communément utilisé comme un
marqueur pertinent de vieillissement, demeure subjective et difficile à partir
seulement de la courbe de pression dans certains cas.
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Figure 4.4 – Courbes centrales du débit estimé en IRM (en bleu) et de la
pression estimée en tonométrie d’applanation (en vert) chez des sujets de 25
ans (A) et 79 ans (B) illustrant l’augmentation avec l’âge du délai temporel
entre les pics de débit et de pression.

Les résultats de comparaison entre les indices temporels issus de la com-
binaison entre la pression et le débit centraux et l’âge, l’indice d’augmen-
tation conventionnel (IA) et l’amplitude de la réflexion (AR) sont résumés
dans la Table 4.1. Les coefficients de Pearson obtenus pour la comparaison
avec l’âge, IA et AR, reconnu pour être un indice ≪ pur ≫ de réflexion, sont
plus élevés pour tQ−Pmax que pour l’indice conventionnel T i ou encore le
délai tQmax−T i. La régression linéaire pour la variation du délai tQ−Pmax

entre les pics de pression et débit aortiques avec l’âge est illustrée dans la
Figure 4.5.

Ainsi, la superposition des courbes de débit et de pression centraux pour-
rait permettre d’estimer des indices de réflexions simples, précis et reproduc-
tibles, qui pourraient être d’une utilité clinique majeure dans l’évaluation
du remodelage ventriculaire gauche et dans les pathologies artérielles telles
que l’hypertension.
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r T i tQmax−T i tQ−Pmax

Âge -0,43† -0,44† 0,68∗

IA -0,62∗ -0,56∗ 0,71∗

AR -0,27† -0,41† 0,80∗

Table 4.1 – Comparaison entre les indices temporels issus de la combinai-
son entre la pression et le débit centraux et l’âge, l’indice d’augmentation
conventionnel (IA) et l’amplitude de la réflexion (AR). tQmax−T i, tQ−Pmax

représentent le délai entre le pic du débit et respectivement T i, le pic de
pression. ∗ indique p < 0, 0001 et † indique p < 0, 005.

y = 3x - 49
r = 0,68
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Figure 4.5 – Variation du délai entre les pics de débit et de pression aor-
tiques avec l’âge.
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4.3 Perspectives communes

En plus de ces perspectives méthodologiques et cliniques, une prochaine
étape serait de faire la jonction entre les deux axes, en utilisant le modèle aor-
tique dans l’objectif de renforcer les hypothèses hémodynamiques formulées
dans les études cliniques à partir de données d’IRM. Ainsi, dans un premier
temps nous pourrions, à partir de données simulées, conforter nos résultats
obtenus à partir de données d’IRM sur l’étude du flux rétrograde dans l’aorte
ascendante, à savoir que celui-ci est bien déterminé majoritairement par la
géométrie locale, en simulant des aortes avec un large éventail de géométries.

D’autres travaux pourraient consister à comparer, avec le modèle, les 7
méthodes d’estimation dans le domaine temporel de l’impédance caractéristique
dans l’aorte proximale, appliquées ici à des données d’IRM et de tonométrie
d’applanation. En effet, l’avantage des données simulées est de fournir les
courbes de pression et de débit au même site aortique, avec la même fréquence
cardiaque, ainsi que la décomposition de l’onde de pression en pressions in-
cidente et réfléchie. Par conséquent, nous pourrions obtenir la mesure de
référence de l’impédance caractéristique, en calculant le ratio de la variation
de pression sur la variation de débit avant l’arrivée des réflexions, et compa-
rer nos 7 méthodes à cette référence afin de déterminer la meilleure méthode
sur plusieurs modèles aortiques en faisant varier la géométrie, la rigidité, etc.

À plus long terme, notre modèle pourrait répondre à des problématiques
cliniques sur l’hémodynamique aortique, dans le cadre du vieillissement ou
de l’hypertension artérielle. À titre d’exemple, des travaux ont déjà porté
sur l’étude, à partir d’un modèle 1D, des rôles propres de la rigidité de
l’aorte proximale seule et de la rigidité de l’ensemble du système artériel sur
l’augmentation de la pression pulsée centrale telle qu’observée dans l’hyper-
tension systolique [Reymond et al., 2011]. En effet, il a été montré que ces
deux phénomènes avaient des effets distincts :

1. l’augmentation de la rigidité de l’aorte proximale due à l’augmentation
associée de son impédance caractéristique induisait principalement une
augmentation de la pression incidente centrale, alors que

2. l’augmentation de la rigidité de l’ensemble des artères induisait prin-
cipalement une augmentation de la pression réfléchie par la distalité
et son arrivée dans l’aorte proximale plus tôt en systole,

toutes deux induisant la même augmentation de la pression pulsée.
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De même, nous pourrions notamment étudier l’effet de la géométrie aor-
tique, dont nous avons démontré le rôle prépondérant dans l’apparition
du flux rétrograde dans nos travaux. En suivant le même raisonnement
méthologique, nous pourrions distinguer les variations de la surface locale
dans l’aorte proximale et celles de l’effilement le long de l’aorte.

Enfin, les indices quantitatifs liés à l’hémodynamique aortique mis au
point dans cette thèse pourront être étudiés dans le cadre de diverses pa-
thologies affectant les artères. Les applications potentielles sont multiples et
pourront être réalisées grâce aux projets en cours :

– l’hypertension artérielle, dans le cadre du projet Eye-Art visant à
étudier dans cette pathologie le lien entre le remodelage des artérioles
rétiniennes obtenu par imagerie optique adaptative et la géométrie
ainsi que la fonction aortiques et ventriculaires gauches obtenues par
IRM (Dr David Rosenbaum, LIF - Pitié-Salpêtrière - Hôpital des
Quinze-Vingts)

– la drépanocytose, dans le cadre d’un protocole clinique visant à évaluer
dans cette pathologie les altérations ventriculaires gauches et aortiques
par échocardiographie et IRM (Dr Amit Patel, Université de Chicago).
Pour ce projet, une demande de financement pour un post-doctorat à
l’Université de Chicago a été déposée auprès de la Fondation pour la
Recherche Médicale.
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Chapitre 5

Annexes

5.1 Traitement des images d’IRM aortiques

Les contours de l’aorte ascendante et descendante ont été automatique-
ment détectés avec le logiciel ArtFun développé au Laboratoire d’Imagerie
Fonctionnelle (Inserm U678 UPMC) [Herment et al., 2010], sur chaque phase
du cycle cardiaque (Figure 5.1.A) :

1. sur les images d’IRM SSFP pour l’estimation de la surface aortique,

2. sur les images de module de constraste de phase, puis ces contours ont
été superposés sur les images de vitesse de contraste de phase pour
l’analyse du flux aortique.

Cette segmentation automatique des images d’IRM aortiques permet l’ex-
traction des courbes de surface, de vitesse et du débit aortiques tout au long
du cycle cardiaque pour chaque niveau aortique (Figure 5.1.B). Au passage,
le débit est calculé comme le produit entre la surface segmentée et la vitesse
moyennée sur tous les pixels à l’intérieur de cette surface pour chaque phase
du cycle cardiaque. Le prix de l’innovation Inserm en 2012 a été décerné à
Alain de Cesare, Ingénieur de Recherche au LIF, pour le logiciel ArtFun, qui
a été validé et utilisé dans diverses études internationales pour l’évaluation
de la rigidité aortique sur de larges populations [Redheuil et al., 2011, Cor-
den et al., 2013].

Enfin, les distances le long de la ligne centrale aortique entre les plans
d’acquisition ont été estimées en utilisant le logiciel Aorte-Geo développé au
Laboratoire d’Imagerie Fonctionnelle (Inserm U678 UPMC).
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Figure 5.1 – A. Exemple de segmentation de l’aorte descendante proximale
sur les images d’IRM SSFP (en haut) et de contraste de phase (en bas),
sur plusieurs phases du cycle cardiaque. B. Exemple des courbes corres-
pondantes de surface (en haut) et de vitesse moyenne (en bas) dans l’aorte
descendante tout au long du cycle cardiaque.



5.2. MÉTHODES CONVENTIONNELLES D’ESTIMATION DE LA SURFACE VALVULAIRE AORTIQUE

5.2 Méthodes conventionnelles d’estimation de la

surface valvulaire aortique

5.2.1 L’équation de continuité

L’équation de continuité est dérivée de la loi de conservation de la masse :
en l’absence de shunt, le débit est constant en tout point du système et
notamment entre la chambre de chasse du ventricule gauche (CCVG) et la
valve aortique (VA). Nous avons (Figure 5.2) :

Q = S1× v1 = s2× V 2 ou s2 =
S1× v1

V 2
,

où Q est le débit, S1 et s2 sont les surfaces respectives de la CCVG et de la
VA et v1 et V 2 sont les vitesses dans la CCVG et dans la VA, respectivement.
En échocardiographie, méthode de référence pour l’évaluation de la sténose
valvulaire aortique, la surface valvulaire aortique (SV A) est communément
calculée à partir des intégrales temps-vitesse (ITV) :

SVA = SCCVG × ITVCCVG

ITVVA
,

où SCCVG est la surface de la CCVG, généralement estimée à partir de son
diamètre en supposant une surface circulaire, et ITVCCVG, ITVVA sont les
ITV calculées dans la CCVG et dans la VA, respectivement.

Figure 5.2 – L’équation de continuité.

5.2.2 Formule de Hakki

La formule de Hakki est obtenue par simplification de la formule de
Gorlin. La formule de Gorlin affirme que la surface valvulaire aortique (SVA)
est égale au débit à travers la valve que divise le produit de deux constantes
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et de la racine carrée du gradient de pression (∆P ) à travers la valve. L’une
des constantes est supposée égale à 1 pour la valve aortique, l’autre constante
est 44,5. Le débit à travers la valve est égal au débit cardiaque (Qc) divisé par
le produit de la fréquence cardiaque et de la période d’éjection systolique. La
formule de Hakki fait une hypothèse supplémentaire par l’observation que le
produit de la fréquence cardiaque par la période d’éjection systolique et la
constante est souvent approximativement égal à 1000 d’où la formulation :

SVA =
Qc√
∆P

,

où Qc est exprimé en l/min et ∆P , en mmHg.
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5.3.6.3 Proceedings

1. Bargiotas I, Bollache E, Mousseaux E, de Cesare A, Redheuil A, Ka-
chenoura N, Frequency domain pulsatile aortic stiffness indices : asso-
ciation with aging and left ventricular remodeling. Recherche en Ima-
gerie et Technologies pour la Santé, 2013 (sous presse) (Bordeaux).
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