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Illustration du rôle des valvules veineuses, 

argument en faveur de l’existence de la 

circulation sanguine. Extrait de « Exercitatio 

anatomica de motu cordis et sanguinis in 

animalibus », William Harvey, 1628. 
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Glossaire 

 

 

 

ATP  Adénosine triphosphate 

CaO2   Concentration artérielle en oxygène 

CO2  Dioxyde de carbone 

2OvC   Concentration en oxygène du sang veineux mêlé 

fH   Fréquence cardiaque 

FIO2  Fraction d’oxygène dans l’air inspiré 

[Hb]  Hémoglobinémie ou taux d’hémoglobine sanguine  

[La]b   Lactatémie, taux de lactate sanguin ou concentration lactique 

∆[La]b  Augmentation de la concentration lactique lors de transitions métaboliques 

P    Pression artérielle systémique moyenne  

PaCO2  Pression partielle artérielle de dioxyde de carbone 

PaO2  Pression partielle artérielle d’oxygène 

PIO2  Pression partielle d’oxygène dans l’air inspiré 

PC  Phosphocréatine 

Q aO2   Débit artériel d’oxygène ou distribution systémique d’oxygène 

Qst  Volume d’éjection du ventricule gauche 

Qst  Augmentation du volume d’éjection lors de la phase I 

Rp  Résistance vasculaire périphérique (ou systémique) 

SaO2  Saturation artérielle de l’hémoglobine en oxygène 

V CO2   Production de dioxyde de carbone à la bouche 

V O2  Prise d’oxygène au niveau pulmonaire 
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Résumé  

Au début d’un effort sous-maximal à charge constante, la consommation d’oxygène par les 

muscles augmente pour atteindre un nouvel état stationnaire selon une cinétique 

classiquement décrite par une fonction monoexponentielle. Parallèlement, on observe une 

augmentation de la prise d’oxygène au niveau pulmonaire (V O2) et de sa distribution 

systémique (Q aO2). 

Deux modèles permettant la description de la cinétique de la V O2 au début de l’effort ont été 

proposés : 

 

- Un modèle monoexponentiel qui admet une relation étroite entre la V O2 et la 

consommation d’oxygène par le muscle. 

- Un modèle à deux phases suggérant une dissociation entre la cinétique de la V O2 et 

celle de la consommation d’oxygène lors des transitions métaboliques. 

 

Dans ce dernier modèle, la première phase, cardiodynamique (Phase I), est liée au 

changement rapide de débit cardiaque ( Q ) au début de l’effort. Elle précède une deuxième 

phase, plus lente (Phase II) reflétant l’adaptation métabolique à l’effort. 

Nous avons déterminé Q  et Q aO2 battement cardiaque par battement cardiaque 

simultanément à la V O2 respiration par respiration chez des sujets humains lors de transitions 

entre le repos et l’effort modéré en normoxie puis en hypoxie afin d’étudier les cinétiques de 

ces paramètres selon les deux modèles proposés. Les résultats de ce travail suggèrent que la 

cinétique de ces paramètres répond effectivement à deux phases distinctes en partie liée à la 

suppression vagale (Phase I) et à l’activation adrénergique (Phase II) au début de l’effort. 
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Première partie : Détermination chez l’humain de la cinétique du débit cardiaque, de la 

distribution systémique d’oxygène et de la prise d’oxygène pulmonaire au début de 

l’effort. 

 

1. Introduction 

Au début d’un effort aérobie à puissance constante, la consommation d’oxygène augmente 

pour atteindre un nouvel état stationnaire proportionnel à la puissance mécanique exercée. Ce 

nouvel état stationnaire est atteint après environ trois minutes, délai nécessaire à l’accélération 

du métabolisme oxydatif. Ainsi, la cinétique de l’augmentation de la consommation 

d’oxygène implique un déficit, aussi appelée « dette d’oxygène », qui apparaît au cours des 

premières secondes de l’effort (Figure 1).  

 

 

 

 

 

Cette cinétique est classiquement décrite par une équation monoexponentielle semblable à la 

charge électrique d’un condensateur (Figures 2 et 3)
8, 27, 31

.  

Figure 1 : Illustration schématique de l’évolution de la consommation d’oxygène 

(ligne pointillée rouge) au début d’un effort à charge constante (ligne noire). La zone 

hachurée représente la dette d’oxygène. 
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La dette d’oxygène, permettant une réponse mécanique immédiate, reflète la diminution de la 

concentration musculaire des éléments phosphates à haute énergie nécessaire à l’accélération 

du métabolisme oxydatif
8,27,71,76,78

. Au début de l’effort, la diminution de la concentration 

musculaire de phosphocréatine peut ainsi également être décrite par une équation 

monoexponentielle
9, 94

. Cette image miroir de l’évolution de la consommation d’oxygène 

(Figure 4) est probablement la meilleure démonstration de la validité de ce modèle pour la 

description de la cinétique de la consommation d’oxygène au début d’un effort constant.  

 

 

 Figure 4 : Evolution de la concentration de Phosphocréatine 

(PC) mesurée au début d’un effort constant dans le muscle 

gastrocnémien de sujets sains humains (Tiré de Binzoni et coll. 

1992)
9
. 

 

Figure 3 : Illustration de l’augmentation de 

la consommation d’oxygène au début de 

l’effort déterminée sur le muscle 

gastrocnémien isolé du chien. (Adapté de Di 

Prampero PE et Margaria R, 1968)
31

. 

Figure 2 : Illustration de la charge 

électrique d’un condensateur. 
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En toute logique, il existe une relation étroite entre la consommation d’oxygène par le muscle 

et la prise d’oxygène au niveau pulmonaire (V O2). A l’état stationnaire, la consommation 

d’oxygène et la V O2 sont identiques alors que le débit artériel d’oxygène, appelé aussi 

distribution systémique d’oxygène ( Q aO2) reste constant (Figure 5). Cette relation étant 

admise, l’étude de la V O2 a servi de modèle à la compréhension des mécanismes adaptatifs à 

l’effort de la consommation d’oxygène par le muscle
27,28

. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Lors des transitions métaboliques, par exemple entre le repos et l’effort, la cinétique de la 

consommation d’oxygène doit être accompagnée par un transfert adéquat d’oxygène depuis 

l’air ambiant jusqu’à la mitochondrie. Plusieurs phénomènes, doivent ainsi être observés 

simultanément : 

1. Une augmentation de la V O2.  

2. Une augmentation de Q aO2 (qui correspond au produit du débit cardiaque ( Q ) et de 

la concentration artérielle en oxygène (CaO2)) et dont la plus grande partie est dirigée 

vers le muscle à l’effort.  

Figure 5 : Illustration de la relation entre la VO2, la consommation 

d’oxygène et la distribution systémique d’oxygène. 
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3. Une augmentation de la diffusion d’oxygène entre le capillaire et la mitochondrie. 

 

Discutant l’applicabilité du modèle monoexponentiel (Figure 6) de la cinétique de la 

consommation d’oxygène à celle de la V O2 dans les transitions métaboliques, plusieurs 

auteurs
114,115 

ont proposé un modèle alternatif (Figure 7) impliquant deux composantes 

distinctes : 

 

- Une première phase cardiodynamique (Phase I), rapide, explicable par l’augmentation  

rapide du débit cardiaque au cours des premières secondes de l’effort. 

- Une deuxième phase métabolique (Phase II), plus lente et monoexponentielle, liée aux 

adaptations métaboliques au sein du muscle squelettique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Dans ce modèle où la relation entre la consommation d’oxygène et la V O2 est réduite à la 

Phase II, le meilleur argument en faveur d’une composante cardiodynamique initiale de la 

cinétique de la V O2 provient de l’observation de la cinétique de Q . Celle-ci est en effet 

beaucoup plus rapide que celle de la V O2 au début d’un effort léger
21,23,34,69,77,121,122

. Ainsi, en 

Figure 6 : modèle monoexponentiel de la 

cinétique de la VO2 (Adapté de Cerretelli P et 

coll. (1979)
19

 . 

 

Figure 7 : modèle à deux phases de la 

cinétique de la VO2 (Adapté de Whipp BJ et 

coll. (1982)
115

. 
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admettant que la concentration en oxygène du sang veineux mêlé ( 2OvC ) reste stable durant 

les premières secondes de l’effort, le principe de Fick, qui s’énonce comme suit : 

 

V O2 = Q  * (CaO2 – 2OvC )        (1) 

 

 implique une augmentation rapide de V O2. 

Concernant Q aO2, il peut clairement être suggéré que sa cinétique au début de l’effort léger 

est plus rapide que celle de V O2. Un sujet sain opérant sur la portion plate de la courbe de 

dissociation de l’oxygène (Figure 8), on peut en effet admettre que la CaO2, dépendant 

essentiellement de la saturation artérielle de l’hémoglobine en oxygène (SaO2), soit également 

inchangée lors de la transition entre le repos et l’exercice. 

 

 

 

 

Dès lors, la cinétique de Q aO2 doit être dictée par celle de Q , plus rapide que celle de V O2. 

Une étude se concentrant sur le débit artériel fémoral d’oxygène seul ne montre toutefois une 

cinétique que très légèrement plus rapide que celle de la V O2 mesurée au niveau de la 

Figure 8 : Courbe de dissociation de l’hémoglobine. 
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jambe
46

. Cependant, la cinétique de Q aO2 au début de l’effort doit encore être déterminée 

chez l’humain.  

Dans cette étude, notre objectif est donc de déterminer pour la première fois et simultanément 

chez l’humain Q aO2 et Q  battement cardiaque par battement cardiaque et la V O2 respiration 

par respiration. Nous chercherons à montrer au début d’un effort aérobie à charge constante 

si, au plan systémique : 

 

1. La cinétique de Q aO2 est effectivement plus rapide que celle de V O2. 

2. La cinétique de Q aO2 possède les mêmes caractéristiques que celle de Q . 

 

De plus, nous chercherons à déterminer si les changements rapides de Q  au début de l’effort 

permettent d’expliquer la Phase I de la cinétique de V O2 selon un modèle à deux 

composantes
114,115

. 

 

2. Méthodes 

2.1 Sujets 

Six sujets sains et non-fumeurs, âgés en moyenne de 24.2 ± 3.2 ans et pesant 83.2 ±  12.5 kg 

et ont pris part à l’expérience. Leur consommation maximale d’oxygène déterminée par un 

test d’effort en normoxie s’établit à 4.44 ± 0.56 l.min
-1

 pour une puissance maximale aérobie 

de 333 ± 61 W. Tous les sujets ont étés informés des procédures, des risques potentiels de 

l’expérience et ont signé un formulaire de consentement. Cette étude a été approuvée à 

Genève par le comité d’éthique pour la recherche scientifique. 
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2.2 Mesures 

La V O2 a été déterminée à la bouche, respiration par respiration, par analyse des gaz 

respiratoires. Les pressions partielles d’oxygène (O2) et de dioxyde de carbone (CO2) ont été 

mesurées en continu par un spectromètre de masse (Blazers Prisma, Balzers, Liechtenstein) et 

calibrées par un mélange de gaz de composition connue. La ventilation inspiratoire et 

expiratoire a été mesurée par un débitmètre à ultrason (Spiroson, Ecomedics, Duernten, 

Suisse) calibré par une seringue de 3 litres. L’alignement des tracés a été ajusté en tenant 

compte du délai d’acquisition entre le débitmètre et le spectromètre de masse. La V O2 et la 

production de CO2 à la bouche (V CO2) ont ensuite été calculées en utilisant l’algorithme de 

Grønlund
42

 à l’aide d’un logiciel développé spécifiquement pour l’environnement Labview
®
.  

La fréquence cardiaque (fH) et la SaO2 ont été mesurées en continu respectivement par 

électrocardiographie (Elmed ETM 2000, Augsburg, Allemagne) et par oxymétrie digitale à 

infrarouge (Ohmeda 2350, Finapres, Madison, Etats-Unis). L’enregistrement continu de la 

pression artérielle pulsatile a été réalisé par l’intermédiaire d’un manchon digital à pression 

placé à la main droite (Portapres, TNO, Eindhoven, Pays-Bas) (Figure 9).  

 

 

 

 

 

 

 

La pression artérielle systémique moyenne ( P ) a été calculée par l’intégrale moyenne de 

chaque profil de pression pulsatile en utilisant le logiciel Beatscope
®
 (TNO). 

Figure 9 : Portapres
®

. 
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Le volume d’éjection du ventricule gauche (Qst) a été déterminé pour chaque battement 

cardiaque par la méthode Modelflow
® 113

 appliquée en post-acquisition aux profils de pression 

pulsatile en utilisant le même logiciel. Q  a ensuite été calculé pour chaque battement par le 

produit de chaque valeur de Qst par la fH correspondante. La valeur de Q  obtenue pour chaque 

battement a ensuite été multipliée par un facteur de correction pour tenir compte de 

l’imprécision de la méthode
3,105

. Pour ce faire, Q  a également été mesuré lors des états 

stationnaires par la méthode respiratoire à l’acétylène en circuit ouvert
5
. En pratique, il a été 

demandé au sujets de respirer au repos et lors de la septième minute de chaque période 

d’effort un mélange gazeux contenant 1% d’acétylène et 5% d’hélium pour au moins 20 

cycles respiratoires. Pendant cette mesure, l’air inspiré provenait d’une bonbonne de gaz 

hyperbare à haute précision récolté dans un sac de Douglas de 80 litres. Le débit de gaz était 

ajusté à la ventilation du sujet. Pour chaque sujet, le coefficient de répartition sanguine pour 

l’acétylène avait préalablement été déterminé par un spectromètre de masse
75

 sur un 

échantillon de 5 ml de sang veineux. Le facteur de correction spécifique pour chaque sujet a 

été déterminé en divisant la valeur de Q  obtenue par la méthode en circuit ouvert à 

l’acétylène par les valeurs moyennées obtenues simultanément par la méthode Modelflow
®
 au 

repos et pour chaque niveau d’effort. L’analyse de variance (ANOVA) n’a pas montré d’effet 

significatif (P > 0.05) de l’effort sur le facteur de correction. Ceci a permi de supposer 

l’absence de variation significative du facteur de correction au cours des transitions 

métaboliques entre le repos et l’effort. Ainsi, un facteur de correction moyen a pu être utilisé 

pour l’ensemble du protocole. Les facteurs de corrections obtenus s’échelonnent de 0.98 à 

1.47 (moyenne 1.264 ± 0.187). 

Les phases d’effort ont été réalisées sur un cyclo-ergomètre à frein électrique (Ergometrics 

800S, Ergoline, Bitz, Allemagne). La fréquence de pédalage a été enregistrée et utilisée 

comme marqueur afin de déterminer précisément le début et la fin de l’exercice. Les 
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caractéristiques électromécaniques de l’ergomètre ont permis l’application quasi immédiate 

de la charge de travail (moins de 50 ms). 

Tous les signaux ont été digitalisés en parallèle à une fréquence d’acquisition de 100 Hz par 

un convertisseur A/D à 16 canaux (MP 100, Biopac Systems, Santa Barbara, Etats-Unis) et 

sauvegardés sur un ordinateur personnel. 

L’hémoglobinémie ([Hb]) a été mesurée par une technique photométrique (HemoCue, 

Angelholm, Suède) sur des prélèvements sanguins de 10 µl obtenus par une voie veineuse 

périphérique placée sur l’avant-bras gauche. La lactatémie ([La]b) a été mesurée par une 

méthode électro-enzymatique (Eppendorf EBIO 666, Hambourg, Allemagne) sur des 

prélèvements de 20 µl provenant de la même voie veineuse périphérique. La composition des 

gaz artériels a été déterminée par des microélectrodes (Synthesis 10, Instrumentation 

Laboratory, Milan, Italie) sur des prélèvements de 300 µl effectués sur une voie insérée dans 

l’artère radiale gauche. 

 

2.3 Critique des mesures 

La puissance maximale imposée aux sujets (100W) était inférieure à 40% de leur puissance 

maximale aérobie. De plus, nous n’avons pas observé d’augmentation significative de [La]b 

au cours des phases d’effort (Tableau 3, résultats). En conséquence, l’ensemble des phases 

d’effort a été réalisé au-dessous du seuil anaérobie, prévenant ainsi l’accumulation lactique 

lors des transitions métaboliques
17

 et l’apparition d’une troisième phase pour la cinétique de 

V O2 caractérisée par une augmentation continue de la V O2 et de la fH
14,116

.  

La V O2 a été calculée respiration par respiration selon l’algorithme de Grønlund
47

. Cet 

algorithme a été validé au repos et à l’effort par une méthode classique de mesure en circuit 

ouvert et comparé à ceux dérivés des concepts proposés par Auchincloss et ses 

collaborateurs
2
. Ces algorithmes classiques permettant de déterminer les échanges gazeux 
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pour chaque respiration
 
admettent un volume alvéolaire télé-expiratoire fixe. Ceci a pour 

conséquence une augmentation de la variabilité de la mesure de V O2
30

. Grønlund a pu 

contourner ce problème en proposant un algorithme de calcul indépendant du volume 

alvéolaire télé-expiratoire
47

. Il a été démontré que cette méthode permettait d’obtenir à l’état 

stationnaire des valeurs de V O2 identiques avec une variabilité beaucoup moins importante 

que par n’importe quel autre algorithme
15

. De plus, une analyse comparative de mesures 

obtenues par les algorithmes d’Auchincloss lors des transitions entre le repos et l’effort a 

montré une relation linéaire entre le volume pulmonaire télé-expiratoire et les constantes de 

temps de la phase II de la cinétique de V O2. Ceci implique que les mesures issues de ces 

algorithmes génèrent une altération de la cinétique réelle de V O2 au début de l’effort alors que 

les constantes de temps déterminées par l’algorithme de Grønlund sont systématiquement plus 

rapides
18

. Ainsi, l’algorithme de Grønlund offre une plus grande fiabilité de mesure de la V O2 

à chaque respiration et une estimation plus précise de la cinétique de V O2 au cours des 

transitions métaboliques. 

Q  a été mesuré par application de la méthode Modelflow
®113

 appliquée aux profils de 

pression pulsatile obtenus non-invasivement depuis une artère digitale. Cette méthode 

emploie un modèle non-linéaire à trois éléments (la résistance vasculaire périphérique, 

l’impédance aortique et la compliance artérielle) dont les constantes ont été établies à partir 

des caractéristiques élastiques de la paroi d’aortes cadavériques
64

, très différentes de celles 

des artères périphériques comme en témoignent les aspects différents de leurs ondes de 

pression
86

. Ceci peut mener à une distorsion du signal intégré par le Modelflow
®
 et à des 

erreurs dans le calcul de Q 3,42
. Cette différence de signal explique possiblement les 

différences observées pour la mesures de Q  à l’état stationnaire entre la méthode Modelflow
®
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appliquée sur les profils de pression pulsatile périphérique enregistrés non-invasivement au 

doigt et une méthode respiratoire par réinhalation de CO2
53

.   

Un des enjeux préalables à la réalisation de cette étude concernait donc la fiabilité de la 

mesure du débit cardiaque déterminé par la méthode Modelfow
®

 appliquée sur des profils de 

pression obtenus de façon non-invasive par le Portapres
®
. Pour pouvoir utiliser cette méthode 

afin d’obtenir une mesure battement par battement de Q , il a donc été nécessaire d’appliquer 

un facteur de correction déterminé par une mesure indépendante du débit cardiaque au moyen 

d’une méthode validée à l’état stationnaire. Pour parvenir à faire cela, il a été nécessaire de 

réaliser des études méthodologiques préalables. 

En effets, les auteurs de la méthode Modelflow
®

 avaient initialement mesuré Q  à partir des 

profils de pressions de l’artère radiale et conclu que les mesures obtenues à ce site étaient 

suffisamment précises par rapport aux données obtenues à partir de l’aorte
113

. Sur cette base, 

nous avons donc comparé, au repos et lors d’un effort stationnaire, les valeurs de Q  obtenues 

simultanément en appliquant la méthode Modelflow
®

 sur des profils de pressions enregistrés 

invasivement depuis l’artère radiale et non-invasivement au bout du doigt par le système 

Portapres
®
, afin de déterminer si l’origine du site d’enregistrement des profils de pression 

pulsatile affecte les mesures de Q . 

Sur sept sujets sains et non-fumeurs, âgés en moyenne de 24.0 ± 2.9 ans et pesant 81.2 ±  12.6 

kg, Q  a été déterminé au repos et lors de deux phases d’exercice, à 50 et 100W, sur un cyclo-

ergomètre à frein électrique. La voie artérielle a été placée en abord radial gauche par 

cathétérisme (Seldi Cath 3F, Plastimed, Saint-Leu Lafôret, France) puis équipée d’une tête de 

pression (Grass-Telefactor, Astro-Med, West Warwick, Etats-Unis) et les manchons 

photopléthysmographiques (Portapres
®

) placés aux troisième et quatrième doigts de la main 

opposée. Un exemple de tracé d’enregistrement simultané provenant des profils de pression 

de l’artère radiale et de la photopléthysmographie digitale est représenté sur la Figure 10. 
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On observe effectivement que les valeurs absolues de pressions sont systématiquement 

supérieures dans le premier cas. De plus, l’aspect des profils de pression est sensiblement 

différent entre les deux enregistrements. On retrouve ainsi une incision dicrotique plus 

profonde de même qu’une diminution plus rapide de la pression au cours de la diastole. 

L’ensemble implique une aire sous la courbe plus petite. Ainsi, les valeurs obtenues pour Q  

sont systématiquement plus élevées lorsque mesurées par le Portapres
®
 que par voie intra-

artérielle (Tableau 1).  

Les valeurs de Q  mesurées à partir des données de la voie intra-artérielle (Q pia) et celles du 

Portapres
®
 (Q porta) pour chaque battement cardiaque sont représentées sur la Figure 11. La 

droite de régression (y = 1.55x – 3.02, R
2
 = 0.640) décrivant la relation confirme que Q porta 

surestime Q  par rapport à Q pia selon une erreur systématique indépendante de l’effort, 

montrant que les résultats obtenus à partir d’enregistrements non invasifs au bout du doigt 

doivent être calibrés par une méthode validée indépendante.  

 

 

Figure 10 : Exemple de profils pulsatiles de pression artérielle systémique 

enregistrés par photopléthysmographie digitale (en bas) et par 

cathétérisation de l’artère radiale (en haut). Tiré de Azabji KM et coll. 

(2004)
3
. 
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Tableau 1 : Valeurs de pressions systémiques systolique 

(Ps), diastolique (Pd), moyenne (Pm) et de débit cardiaque 

mesurées par voie intra-artérielle ou par le manchon 

digital du Portapres
®

 (Fingertip). Les valeurs sont 

exprimées par leur moyenne ± écart type. Tiré de Azabji 

KM et coll. (2004)
3
. 

 

 

Figure 11 : Représentation de Qporta en fonction de Qpia. Tous les 

battements cardiaques au repos et à l’effort sont rapportés (n = 10048). 

La droite de régression est en trait plein, la ligne d’identité en pointillé. 

Tiré de Azabji KM et coll. (2004)
3
. 
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Nous avons donc vérifié qu’après application d’un facteur de correction issu d’une autre 

méthode validée de mesure de Q , la méthode Modelflow
®
 appliquée aux profils de pression 

acquis par photopléthysmographie digitale permet une estimation fiable de Q  au repos et lors 

de phases d’efforts de différentes intensités. Dans ce but, Q  a été estimé à l’état stationnaire 

au repos et lors d’efforts de différentes intensités simultanément par cette méthode et par une 

méthode respiratoire de référence. 

Sur neuf sujets sains et non-fumeurs, âgés en moyenne de 24.6 ± 3.0 ans et pesant 81.2 ±  

12.6 kg, Q  a été déterminé au repos et lors des états stationnaires de quatre phases d’exercice 

à 50, 100, 150 et 200W. Le débit cardiaque de référence a été déterminé par la méthode à 

l’acétylène en circuit ouvert (Q C2H2)
5
, simultanément à la mesure du débit cardiaque selon la 

méthode Modelflow
®
 (Q Modelflow) appliquée aux profils pulsatiles non-invasifs de pression 

digitale acquis par les manchons photopléthysmographiques du Portapres
®
, positionnés 

comme décrit plus haut. Le facteur de correction a été déterminé pour chaque sujet par le 

quotient Q Modelflow/Q C2H2 à la puissance de 150W. Les facteurs de corrections ainsi obtenus 

ont ensuite été appliqués à l’ensemble des autres données de Q Modelflow. Les valeurs moyennes 

de Q Modelflow et Q C2H2 sont représentées en fonction de la charge de travail sur la Figure 12. 

On observe que les droites de régressions présentent une pente similaire mais une ordonnée à 

l’origine différente, impliquant des valeurs de Q Modelflow systématiquement supérieures à 

celles de Q C2H2, quel que soit le niveau d’effort. Les quotients Q Modelflow/Q C2H2 sont présentés 

dans le Tableau 2. 

Une analyse de Bland-Altman appliquée à la comparaison de Q Modelflow en fonction de Q C2H2 

révèle que, malgré une corrélation linéaire significative (R = 0.784), il y a toutefois une 

différence (un biais) de 1.83 l.min
-1

 avec un écart type (une précision) de 4.11 l.min
-1

. 
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Après application du facteur de correction choisi pour une puissance de 150W (puissance à 

laquelle le coefficient de variabilité des deux méthodes était le plus petit), on observe (Figure 

13) un biais et une précision respectivement ramenés à 0.24 l.min
-1

 et 3.48 l.min
-1

.  

 

Figure 12 : Valeurs moyennes de QModelflow et QC2H2 à 

l’état stationnaire en fonction de la charge de travail 

ainsi que les droites de régression correspondantes. Tiré 

de Tam E et coll. (2004)
105

. 

  

 

Tableau 2 : Valeur moyenne, écart type (S.D.) et coefficient de 

variation (C.V.) du quotient QModelflow/QC2H2 au repos et pour les 

différentes charges de travail. Tiré de Tam E et coll. (2004)
105

. 
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Ces résultats permettent de conclure que, après application d’un facteur de correction par une 

méthode indépendante, la méthode Modelflow
®
 appliquée aux profils de pression acquis par 

photopléthysmographie donne une mesure fiable de Q  au repos et à l’effort, offrant ainsi une 

excellente alternative aux mesures invasives pour l’étude dynamique de ce paramètre chez le 

sujet sain. C’est bien pour cette raison que nous avons choisi de procéder à la mesure 

simultanée de Q  par les méthodes Modelflow
®
 et à l’acétylène et d’appliquer les facteurs de 

corrections tels que décrits. Après correction, les valeurs de Q  obtenues par la méthode 

Modelflow
®
 appliquée aux profils de pression acquis par photopléthysmographie digitale ont 

donc pu être utilisées pour l’étude des variations rapides de débit cardiaque lors des 

transitions métaboliques.  

 

Figure 13 : A) Valeurs moyennes de QModelflow corrigées pour chaque sujet en fonction de QC2H2 . La droite 

de régression est en trait plein, la ligne d’identité en pointillé. B) Différences entre QModelflow et QC2H2 

rapportée en fonction de leurs moyennes. Les lignes pointillées représentent 95% de l’intervalle de 

confiance.  Adapté de Tam E et coll. (2004)
105

. 

  

 

A B 
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2.4 Protocole 

La Figure 14 illustre le déroulement du protocole que chaque sujet a réalisé quatre fois. 

 

 

 

 

Après réalisation des prélèvements sanguins et de la mesure de Q  par l’acétylène au repos, 2 

minutes de repos supplémentaire ont été observées avant la première phase d’effort à 50W, 

d’une durée de 10 minutes. La composition des gaz artériels et la [La]b ont été mesurées à la 

cinquième et à la dernière minute de l’exercice. Q  a été également mesuré par la méthode à 

l’acétylène lors de la septième minute de l’exercice. La phase d’effort à 50W a ensuite été 

suivie d’une phase de 10 minutes de récupération en position assise sur le cyclo-ergomètre au 

cours de laquelle [La]b  a été mesurée aux minutes 2, 4 et 6 et la composition des gaz artériels 

aux minutes 5 et 10. Cette première période de récupération a ensuite été suivie d’une 

deuxième période d’effort à 100W, d’une durée de 10 minutes, comportant des mesures selon 

le même schéma avant une nouvelle période de récupération de 10 minutes. Ainsi, la durée 

totale du protocole était d’environ 50 minutes au cours desquelles [Hb] a été mesurée toutes 

les minutes, le taux d’hémoglobine ne pouvant pas être mesuré continuellement battement par 

battement. Chaque sujet ayant réalisé le protocole quatre fois, le moment de la mesure de [Hb] 

a été décalé de 15 secondes après chaque répétition. Ainsi, au cours des répétitions 1, 2, 3 et 4, 

Figure 14 : Schéma illustrant le déroulement de l’étude. 
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la mesure de [Hb] a été réalisée pour chaque répétition la première fois au cours des secondes 

0, 15, 30 et 45 puis au secondes 60, 75, 90 et 105 et ainsi de suite jusqu’à la fin de la session 

expérimentale. Lors de la superposition de 4 répétitions, le décalage imposé à la mesure de 

[Hb] a permis une description des variations du taux d’hémoglobine toutes les 15 secondes.  

 

2.5 Traitement des données 

L’évolution de [Hb] obtenue après superposition des quatre répétitions a été lissée par 

moyenne mobile sur quatre valeurs afin de réduire la variabilité de la mesure. Une 

interpolation a ensuite été réalisée par une fonction polynomiale du sixième degré. La SaO2 a 

été traitée de la même façon. Les fonctions résultantes, décrivant l’évolution de [Hb] et de la 

SaO2 ont été utilisées pour calculer l’évolution de la CaO2 sur une échelle de temps établie, 

selon les mesures des profils pulsatiles de pression artérielle systémique, battement par 

battement selon l’équation 

 

CaO2 (t) = SaO2 (t) * [Hb] (t) *        (2) 

 

Où  (1.34 ml.l
-1

) représente le coefficient physiologique de liaison de l’oxygène à 

l’hémoglobine et où le temps (t) correspond à celui de chaque battement cardiaque. 

Les valeurs mesurées battement par battement de fH, Qst, P et Q  des quatre répétitions ont été 

alignées temporellement en considérant comme temps zéro celui du début de chaque phase 

d’effort avant d’être moyennées battement par battement afin d’obtenir un seul fichier 

moyenné et superposé pour chaque paramètre. Q aO2 a ensuite été calculé battement par 

battement selon l’équation 

 

Q aO2 (t) = Q  (t) * CaO2 (t)        (3)  
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L’évolution battement par battement de la Rp a été obtenue par la division de chaque valeur de 

P par la valeur de Q correspondante, supposant que la pression régnant dans l’oreillette droite 

peut être négligée chez le sujet sain dans le calcul de cette résistance. 

Les valeurs de V O2 mesurées respiration par respiration ont été interpolées sur des intervalles 

de 1 seconde
63

. Les quatre répétitions ont ensuite été alignées temporellement, comme décrit 

plus haut et moyennées pour obtenir également une seule série superposée pour la V O2. 

 

2.6 Modèles 

Plusieurs auteurs ont proposé une description monoexponentielle de la cinétique de V O2 au 

début d’un effort aérobie, reflétant l’augmentation du métabolisme oxydatif en réponse à 

l’effort. Ce modèle, décrit comme analogue à la charge d’une capacitance
8,31

, admet que la V

O2 reflète étroitement la consommation d’oxygène par le muscle. Les cinétiques respectives 

de V O2, Q  et Q aO2 peuvent alors être décrites par les équations suivantes : 

 

)(2 tOV  = )ess (OV tk
,

 12         (4a) 

)(tQ  = )ess (Q tk
,

 1         (4b) 

)(2 taOQ  = )ess (aOQ tk
,

 12        (4c) 

 

Où le suffixe ss désigne la valeur moyenne à l’état stationnaire (ou sa différence par rapport 

au repos) et k la constante de vitesse du paramètre concerné. Notons que k est l’inverse de la 

constante de temps t. 

D’autres auteurs ont émis une hypothèse alternative, plus complexe, au modèle 

monoexponentiel
6,114

 défini comme un modèle à deux phases. Selon ce modèle (Figure 15), 

une première phase intervenant dans les première secondes de l’effort (phase I), décrite par 
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Barstow et Molé
6
 par une fonction exponentielle, est suivie par une deuxième phase plus lente 

(phase II), reflétant l’adaptation métabolique du muscle squelettique.  

 

 

 

 

La cinétique de V O2 appliquée à ce modèle au début de l’effort peut être décrite par 

l’équation 

 

V
.

O2(t) A1(1 e k1t ) H(t d)A2(1 e k 2  (t d ))     (5a) 

 

Où k1 et k2 sont les constantes de vitesse de l’augmentation exponentielle du paramètre 

concerné (V O2 dans ce cas) lors des phases I et II respectivement. d représente le délai entre 

les deux phases. A1 et A2 représentent l’amplitude de l’augmentation du paramètre au cours de 

la phase I puis de la phase II respectivement. H (t-d) est la fonction Heaviside définie par  

 

 

                0 si t < d 

H(t-d)        

                 1 si t  d 

 

 

Figure 15 : Modèle à deux phases pour la description 

de la cinétique de VO2 à l’effort. Adapté de Barstow TJ 

et Molé PA (1987)
6
. 

  

 

{ 
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En appliquant le même modèle à la cinétique de Q  et Q aO2 au début de l’effort, on obtient 

 

)(tQ  = A1(1 e k1t ) H(t d)A2(1 e k 2  (t d ))      (5b) 

)(2 taOQ  = A1(1 e k1t ) H(t d)A2(1 e k 2  (t d ))      (5c) 

 

2.7 Statistiques 

Les données à l’état stationnaire sont exprimées par leurs moyennes et leurs écart types. Les 

effets de l’intensité de l’effort sur chaque paramètre ont été analysés par une ANOVA. Un test 

post hoc de Bonferroni a été utilisé pour déterminer les différences entre paires en admettant 

une distribution normale des erreurs. Les résultats ont été considérés comme significatifs 

quand P < 0.05. 

Au cours des transitions entre le repos et les différentes phases d’effort, les paramètres 

caractéristiques de chaque modèle ont été estimés par une procédure pondérée non-linéaire 

des moindres carrés
16 

à partir du logiciel Labview (National Instruments, Austin, Etats-Unis). 

Les éléments caractéristiques des paramètres de chaque modèle ont été validés après 

inspection visuelle des données. Ces paramètres sont exprimés par leurs moyennes et leurs 

écart types. Un test non paramétrique de Wilcoxon a été utilisé sur les données appariées 

afin : 

- d’évaluer les effets de l’effort sur les constantes de temps de V O2, Q  et Q aO2. 

- de comparer les constantes de temps de ces mêmes paramètres pour chaque niveau 

d’effort étudié.  

 

Les résultats ont été considérés comme significatifs quand P < 0.05. 
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La variabilité interpersonnelle et les effets de l’intensité de l’effort sur le facteur de correction 

appliqué aux mesures de Q  battement par battement ont été évalués par un test de Kruskal-

Wallis
22

. 

 

3. Résultats 

Les évolutions temporelles de la fH et de Q  au début des efforts à 50W et 100W sont 

représentées sur les Figures 16 et 17 respectivement.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 16 : Evolution temporelle de la 

fréquence cardiaque (fH) au début d’un effort 

constant à 50W et 100W. Chaque point 

représente la valeur moyennée et superposée de  

chaque battement cardiaque pour tous les 

sujets. Le temps 0 correspond au début de 

l’effort.  

  

 

Figure 17 : Evolution temporelle du débit 

cardiaque (Q) au début d’un effort constant à 

50W et 100W. Chaque point représente la 

valeur moyennée et superposée de chaque 

battement cardiaque pour tous les sujets. Le 

temps 0 correspond au début de l’effort.  
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Ces paramètres augmentent au début de l’effort pour atteindre un nouvel état stationnaire. Les 

évolutions temporelles de P  et de la Rp au début des efforts à 50W et 100W sont représentées 

sur la Figure 18. Au début de l’effort, on observe une diminution brutale de P , suivie par son 

augmentation rapide, se produisant sur environ 20 secondes. A 100W, cette augmentation est 

telle que l’on observe un rebond. Après cela, la pression augmente progressivement pour 

atteindre un nouvel état stationnaire supérieur au repos. La Rp diminue rapidement au début de 

l’effort pour atteindre un nouvel état stationnaire inférieur au repos. 

La Figure 19 représente la fH en fonction de P  battement par battement. Les valeurs de repos 

sont localisées dans la partie inférieure gauche du tracé et les valeurs à l’effort dans la partie 

supérieure droite. Le mode de déplacement du site opérationnel du repos à l’effort est 

caractérisé par une augmentation rapide de la fH, corrigeant la baisse soudaine de P  au début 

de l’effort. Ceci se traduit pas un déplacement des points de la relation fH - P  vers le haut et la 

gauche avant le déplacement vers le nouveau site opérationnel du baroréflèxe, dans la partie 

supérieure droite. La SaO2 au repos est mesurée à 0.967 ± 0.010, la CaO2 au repos est mesurée 

à 192.9 ± 11.4 ml.l
-1

. A l’état stationnaire de l’effort à 50W et 100W, SaO2 est mesurée à 

0.965 ± 0.006 et 0.955 ± 0.011 et CaO2 à 194.0 ± 7.9 ml.l
-1

 et 198.0 ± 8.3 ml.l
-1

 

respectivement. L’évolution de CaO2 au cours du temps au début de l’effort à 50W et 100W 

est représentée sur la Figure 20. La SaO2 restant inchangée au cours de l’expérience, les 

variations observées sont liées à celles de [Hb]. Ces changements sont toutefois relativement 

lents par rapport à ceux observés au cours des transitions entre le repos et les phases d’effort. 

La composition des gaz artériels, le pH sanguin et la [La]b sont représentés dans le Tableau 3. 

Aucune variation significative n’a été observée pour ces paramètres. 
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Les évolutions temporelles de V O2 et de Q aO2 au début de l’effort à 50W et 100W sont 

représentées conjointement dans la Figure 21. Pour faciliter la lecture, les données sont 

exprimées en valeurs relatives où 0% correspond, pour chaque paramètre, à la valeur 

moyenne de repos et 100% la valeur moyenne pour chacun des niveaux d’effort. Q aO2 et V

O2 augmentent à l’effort pour trouver un nouvel état stationnaire. Il apparaît toutefois que le 

réajustement de Q aO2 soit plus rapide que celui de la V O2. 

 

Figure 18 : Evolution temporelle de la pression artérielle systémique moyenne (P) et de la résistance 

vasculaire périphérique (Rp) au début d’un effort constant à 50W et 100W. Chaque point représente la valeur 

moyennée et superposée de  chaque battement cardiaque pour tous les sujets. Le temps 0 correspond au début 

de l’effort.  
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Les valeurs à l’état stationnaire (au repos, à 50W et 100W) de Q , Qst, fH, Q aO2, V O2, P  et 

Rp sont présentés dans le Tableau 4. Les valeurs moyennes de Q , Qst, fH, Q aO2 et V O2 sont 

plus élevées à 50W qu’au repos et à 100W qu’à 50W. P  est plus élevée à l’effort qu’au repos 

mais son augmentation étant plus petite que celle de Q , on observe une Rp plus basse à 

l’effort qu’au repos.  

Les paramètres caractéristiques de la cinétique de Q , Q aO2 et V O2 sont reportés dans les 

Tableaux 5 et 6, respectivement pour le modèle monoexponentiel et le modèle à deux phases. 

Dans les deux cas de figure, les constantes de temps de Q  et Q aO2 ne sont pas différentes 

entre elles mais au moins deux fois plus rapides que celle de V O2 (P < 0.05). 

 

 

 

 

 

Figure 19 : représentation de la fréquence cardiaque battement par battement (fH) en fonction de la 

valeur de pression artérielle systémique moyenne (P) correspondante au début d’un effort constant à 50W 

et 100W. Les valeurs de repos se situent dans le cadrant inférieur gauche. Les valeurs à l’état 

stationnaire de chaque niveau d’effort se situent dans la partie supérieure droite. La transition s’effectue 

sur environ 20 battements à 50W et 40 battements à 100W. 
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Figure 20 : Evolution temporelle de la concentration artérielle en 

oxygène (CaO2), au début d’un effort constant à 50W et 100W, calculée 

à partir des fonctions décrivant l’évolution temporelle de SaO2 et [Hb]. 

Les courbes représentent la valeur moyennée et superposée de tous les 

sujets. Le temps 0 correspond au début de l’effort.  
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pH 

 

PaO2 

(mmHg) 

 

 

PaCO2 

(mmHg) 

 

[La]b 

(mmol.l
-1

) 

 
 

 

Repos 

 

7.425 ± 0.016 

 

91.0 ± 3.9 

 

36.6 ± 2.1 

 

1.32 ± 0.27 

50W (5min) 7.412 ± 0.013 89.6 ± 2.0 38.2 ± 2.5 1.18 ± 0.18 

50W (10min) 7.417 ± 0.009 90.1 ± 1.9 37.8 ± 1.0 1.11 ± 0.17 

Récupération (2min)    1.32 ± 0.25 

Récupération (4min)    1.29 ± 0.19 

Récupération (5min) 7.418 ± 0.015 88.9 ± 3.1 37.2 ± 1.9  

Récupération (6min)    1.24 ± 0.15 

Récupération (10min) 7.415 ± 0.014 88.5 ± 3.7 37.2 ± 1.6 1.09 ± 0.17 

100W (5min) 7.401 ± 0.018 87.1 ± 3.2 38.7 ± 2.6 1.61 ± 0.68 

100W (10min) 7.405 ± 0.017 87.9 ± 1.9 38.3 ± 1.9 1.56 ± 0.71 

Récupération (2min)    1.50 ± 0.39 

Récupération (4min)    1.43 ± 0.31 

Récupération (5min) 7.417 ± 0.009 90.2 ± 3.4 36.7 ± 1.6  

Récupération (6min)    1.32 ± 0.31 

Récupération (10min) 7.414 ± 0.011 87.8 ± 3.6 36.9 ± 2.0  
     

 

 

 

 

Charge de travail Repos 50 W 

 

100 W 

     

Q  (l.min
-1

) 6.49 ± 0.18 11.79 ± 0.22 14.47 ± 0.24 

fH (min
-1

) 70.7 ± 1.4 93.3 ± 1.3 113.5 ± 1.2 

Qst (ml) 83.7 ± 2.3 113.5 ± 1.8 128.4 ± 2.6 

Q aO2 (l.min
-1

) 1.08 ± 0.04 1.96 ± 0.04 2.29 ± 0.04 

V O2 (l.min
-1

) 0.56 ± 0.05 1.45 ± 0.07 1.74 ± 0.06 

P  (mmHg ) 89.2 ± 1.7 98.9 ± 1.1 103.0 ± 1.2 

Rp (unités Wood) 13.83 ± 0.51 8.57 ± 0.21 6.99 ± 0.17 

  

Tableau 3 : PaO2, pression partielle artérielle d’oxygène; PaCO2, pression partielle artérielle 

de dioxyde de carbone; [La]b, lactatémie. Les valeurs sont exprimées par leur moyenne ± écart 

type.  

  

 

Tableau 4 : Valeurs à l’état stationnaire des paramètres cardio-pulmonaires 

pour les différentes charges de travail (repos, 50W et 100W). Les valeurs sont 

exprimées par leur moyenne ± écart type.  

  

 



35 

 
k 

(s-1) 

 

 
(s) 

 

50W    

 Q  0.233 ± 0.148 6.35 ± 4.19 

 Q aO2 0.200 ± 0.131 6.89 ± 4.07 

 V O2 0.061 ± 0.008 16.57 ± 1.85 

100W    

 Q  0.079 ± 0.010 12.81 ± 1.67 

 Q aO2 0.075 ± 0.010 13.54 ± 1.92 

 V O2 0.054 ± 0.007 18.75 ± 2.50 

 

 

 

 

 
 A1 

(l.min-1) 

A2 

(l.min-1) 

d 

(s) 

k1 

(s-1) 

k2 

(s-1) 

1 

(s) 

2 

(s) 

50 W         

 Q  4.35 ± 0.62 1.41 ± 0.73 20.84 ± 2.78 0.381 ± 0.130 0.589 ± 0.389 3.02 ± 1.50 2.10 ± 1.04 

 Q aO2 0.69 ± 0.07 0.30 ± 0.23 22.82 ± 7.15 0.429 ± 0.154 0.541 ± 0.347 2.69 ± 1.31 2.54 ± 1.48 

 
V O2 

0.36 ± 0.15 0.60 ± 0.18 12.14 ± 5.90 4.070 ± 3.689 0.065 ± 0.005 0.54 ± 0.57 15.38 ± 1.15 

100 W         

 Q  5.07 ± 1.01 3.03 ± 0.33 15.70 ± 2.15 0.380 ± 0.166 0.136 ± 0.062 3.10 ± 1.42 8.53 ± 3.28 

 Q aO2 0.73 ± 0.17 0.54 ± 0.11 15.65 ± 4.20 0.875 ± 1.107 0.129 ± 0.053 2.47 ± 1.64 9.29 ± 4.60 

 
V O2 

0.48 ± 0.14 0.82 ± 0.18 15.55 ± 2.86 1.319 ± 0.782 0.061 ± 0.006 1.40 ± 1.57 16.56 ± 1.86 

 

 

 

 

Tableau 5 : Cinétiques selon le modèle monoexponentiel. Les 

valeurs sont exprimées par leur moyenne ± écart type. k, 

constante de vitesse ; , constante de temps. 

 
    

  

 

Tableau 6 : Cinétiques selon le modèle à deux phases. Les valeurs sont exprimées par leur moyenne ± écart type.  A1, 

amplitude de la phase I; A2, amplitude de la phase II; d, délai de la phase II; k1, constante de vitesse de la phase I; k2, 

constante de vitesse de la phase II; 1, constante de temps de la phase I; 2, constante de temps de la phase II. 
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Figure 21 : Evolutions temporelles de la distribution systémique d’oxygène (QaO2) 

battement par battement (petits points) et de la prise d’oxygène pulmonaire (VO2) 

respiration par respiration (gros points) au début d’un effort à charge constante. 

Chaque point représente la valeur moyennée et superposée pour tous les sujets. Les 

données sont exprimées en valeur relative ou 0% correspond au repos et 100% à la 

valeur moyenne de l’état stationnaire pour chaque niveau d’effort.  
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4. Discussion 

Dans cette étude, nous avons pour la première fois chez l’humain déterminé simultanément Q  

et Q aO2 battement par battement et V O2 respiration par respiration. Les principales 

observations faites sont les suivantes : 

 

- La cinétique de Q aO2 au début d’un effort constant est deux fois plus rapide que celle 

de V O2 et ce quel que soit le modèle descriptif appliqué. Ceci va dans le sens des 

précédentes observations et confirme les suggestions d’une augmentation rapide de Q  

au début de l’effort
21,23,34,77,121,122

. 

- La cinétique de Q aO2 possède les mêmes constantes de temps que celle de Q , quel 

que soit le modèle appliqué. En effet, les oscillations observées pour CaO2 sont d’une 

fréquence suffisamment lente pour que ce paramètre puisse être considéré comme 

inchangé au cours de la première minute de l’effort, comme déjà suggéré
45

. Ceci 

démontre donc que la cinétique de Q aO2 est dictée par celle de Q . Par ailleurs, cette 

observation affaibli l’hypothèse selon laquelle la cinétique de V O2 répond à un modèle 

monoexponentiel au début de l’effort. Elle suggère une possible dissociation entre la 

V O2 et la consommation d’oxygène au niveau musculaire lors des transitions 

métaboliques. 

- Dans le modèle à deux phases, l’amplitude de la phase I pour Q  pourrait expliquer 

l’amplitude de la phase I de la V O2 et confirmer la présence d’une première phase 

cardiodynamique de sa cinétique. 

 

 

 

 



38 

Ajustements cardiovasculaires lors des transitions métaboliques 

L’augmentation rapide de Q  (Figure 17) est la conséquence de l’activation de nombreux 

mécanismes régulateurs intervenant au début de l’effort. A cet instant, on observe une 

diminution brutale et marquée de la Rp (Figure 18) entraînant une augmentation rapide du 

débit sanguin vers le muscle
38,46,89,106,109

. Les causes de cet effondrement de la Rp peuvent être 

multiples, notamment : 

 

- Une vasodilatation dont l’origine peut être myogénique ou neurogénique
60

. 

- Un effet de « pompe musculaire » réalisé par les contractions de la musculature 

squelettique
100

. 

 

Quelle qu’en soit l’origine, la diminution de la Rp entraîne une diminution de P  (Figure 18) 

qui ne peut être compensée par l’augmentation de la fH, essentiellement parce que les valeurs 

de P  sont à ce moment en bordure ou même au-delà de la plage opérationnelle du 

baroréflèxe. 

La correction de P  requiert une réponse drastique, incluant un réajustement du baroréflèxe 

(Figure 19) comme déjà démontré à l’état stationnaire de différentes intensités 

d’effort
59,79,54,88

. Un tel réajustement pourrait donc avoir pour origine les changements de la 

Rp
75

. La participation d’afférences provenant des récepteurs des muscles squelettiques
87

 est 

aussi possible, tout comme celle d’un mécanisme de régulation centrale capable d’anticiper la 

réponse cardiodynamique
40

.  

L’augmentation rapide de la fH (Figure 16) s’explique quant à elle par une suppression rapide 

de l’activité parasympathique (vagale) dirigée vers le cœur alors que l’activité conjuguée des 

pompes diaphragmatique et musculaire participe à l’augmentation rapide du retour veineux 

entraînant, par le mécanisme de Frank-Starling, une augmentation du Qst
96

. Ce dernier point 
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est d’importance : l’augmentation rapide de Q  serait en effet mécaniquement impossible sans 

une augmentation simultanée du retour veineux par l’action de la pompe musculaire. 

En définitive, le réajustement du baroréflèxe et la suppression de l’activité parasympathique 

peuvent expliquer une grande partie de la réponse cardiovasculaire à l’effort
32

 et dessinent les 

grandes lignes de la réponse « on/off » de la régulation du système cardiovasculaire et, peut-

être, du système respiratoire à l’effort. En admettant cette hypothèse, la cinétique de Q  au 

début de l’effort devrait être représentée plus justement par un modèle à deux phases plutôt 

que par un modèle monoexponentiel : 

 

- La phase I, immédiate, serait la conséquence de la conjugaison du réajustement du 

baroréflèxe, d’une suppression de l’activité vagale et d’une augmentation de la 

précharge. 

- La phase II, plus lente et soumise à un délai, serait le reflet de l’augmentation de 

l’activité adrénergique (sympathique). 

 

De la cinétique de V O2 et de Q aO2 

L’application d’un modèle monoexponentiel à la cinétique de V O2 lors des transitions 

métaboliques trouve sa justification dans l’hypothèse que, tenant compte des variations de la 

réserve sanguine d’oxygène, sa cinétique au début de l’effort est le reflet de la cinétique de sa 

consommation. Selon ce modèle, la constante de temps de la V O2 doit donc être semblable à 

celle de la consommation d’oxygène par le muscle, elle-même image miroir de la diminution 

de la phosphocréatine musculaire
9
. Ceci a été illustré par des études

27,68 
où, rappelons-le, la 

mesure de V O2 était réalisée au moyen d’algorithmes dérivés des principes développés par 

Auchincloss
2
. Même si la notion de relation étroite entre la constante de temps de V O2 et celle 

de la phosphocréatine a été renforcée par les résultats d’une étude centrée sur la réponse à 
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l’effort d’un groupe musculaire de la jambe
93

, les constantes de temps obtenues dans notre 

étude pour la V O2 sont décrites comme plus rapides que celles habituellement observées pour 

des exercices de même type et de même intensité. Ces constantes de temps sont aussi plus 

rapides que celles décrites pour la diminution de la concentration de phosphocréatine au début 

de l’effort
9,29,93

. Bien que ces résultats puissent être liés aux améliorations de la méthode de 

calcul de la V O2 par l’algorithme de Grønlund
47

, ils suggèrent toutefois une dissociation entre 

la cinétique de la V O2 et celle de la consommation d’oxygène par le muscle. 

Par ailleurs, nous observons des constantes de temps de Q  et Q aO2 plus rapides que celles de 

la V O2, suggérant aussi une dissociation des cinétiques et un probable effet précoce de la 

cinétique de Q aO2 sur celle de la V O2, impliquant des changements dans l’extraction 

d’oxygène. Cette hypothèse a été initialement émise par Wasserman et ses collaborateurs
110

 

puis modélisée par Barstow et Molé
6
. Ces auteurs ont admis des constantes de temps pour le 

débit cardiaque pulmonaire similaires à celles observées ici pour Q  et Q aO2.  

L’hypothèse de la validité du modèle monoexponentiel pour la description de la cinétique de 

Q  et de Q aO2, nécessitant une correspondance étroite entre V O2 et Q aO2, n’est donc pas 

confirmée par les résultats de cette étude.   

La cinétique de V O2 et celle du débit artériel d’oxygène au niveau de la jambe ont également 

été analysées selon un modèle monoexponentiel
45

. Bien que l’augmentation à l’effort du débit 

sanguin au niveau de la jambe soit très rapide
38,50,89,106,109

, les constantes de temps du débit 

artériel d’oxygène établies n’étaient que très légèrement supérieures que celles de la V O2. 

Les constantes de temps de Q  et Q aO2 que nous proposons sont beaucoup plus rapides que 

celles déterminées pour le débit artériel d’oxygène au niveau de la jambe. Ceci suggère que le 

transfert d’oxygène à l’étage musculaire est soumis à des phénomènes différents et 

indépendants de ceux qui régulent ce débit au niveau systémique. Soutenant notre hypothèse, 
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une étude récente sur le muscle gastrocnémien isolé du chien
44 

montre des constantes de 

temps identiques pour la cinétique de la V O2, du débit artériel d’oxygène forcé et de la 

diminution de la phosphocréatine musculaire. 

Les résultats obtenus par le modèle à deux phases montrent une constante de temps pour la 

phase I de la cinétique de V O2 extrêmement rapide, fonctionnellement instantanée. Ceci 

correspond à une translation vers le haut pratiquement immédiate de la V O2, visible dès la 

première respiration. Les constantes de temps de la phase I de Q  et Q aO2 sont également très 

rapides et compatibles avec les effets d’une suppression vagale. Elles ne peuvent pas être 

considérées différentes de celles de la V O2 en considérant que le délai minimum pour la 

mesure de ce paramètre est celui qui sépare deux cycles respiratoires. Ainsi, les résultats de 

cette analyse affinent et soutiennent l’observation d’une relation étroite entre l’augmentation 

de Q  et de la ventilation au début de l’effort
21

.  

Pour la phase II, tous les paramètres déterminés à 100W présentent des constantes de temps 

plus lentes que celles de la phase I. A 50W, les constantes de temps sont aussi rapides que 

celles de la phase I. Pour les deux niveaux d’effort, les délais d’apparition de la phase II sont 

identiques pour V O2, Q aO2 et Q . Toutefois, les constantes de temps, reflet possible de 

l’activation sympathique, restent clairement plus rapides pour Q  et Q aO2 que pour la V O2. 

Ainsi, la phase II de la cinétique de Q aO2 ne peut que partiellement expliquer celle de la V

O2. Enfin, les constantes de temps de la phase II sont légèrement mais significativement plus 

rapides que celles déterminées pour le modèle monoexponentiel, conséquence de l’apposition 

d’un délai avant le début de la phase II. Dans tous les cas, la constante de temps déterminée 

pour la phase II de la V O2 reste plus rapide que celles décrites dans les études précédentes
6,115

 

et que celle déterminée pour la diminution de la phosphocréatine musculaire
9,29,93

. Bien qu’il 

existe ici un possible effet lié à l’amélioration de la méthode de calcul par l’algorithme de 
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Grønlund
47

, ces résultats suggèrent encore une possible dissociation entre la V O2 et la 

consommation d’oxygène par le muscle. 

Pour l’effort à 50W, la phase II n’a pas pu être déterminée par la procédure de calcul pour 

deux sujets. Dans ce cas, la cinétique de Q  a été considérée comme monoexponentielle. Une 

hypothèse possible est celle que l’augmentation très rapide, quasiment immédiate, du débit 

cardiaque dans ces cas, absorbe complètement la phase II. Ceci pose la question de l’existence 

même d’une activation sympathique pour des efforts à basse puissance (10 à 15% de la 

puissance maximale aérobie). Pour une transition entre le repos et un effort léger, le modèle 

monoexponentiel pourvu de constantes de temps très rapides pourrait donc offrir une 

description complète de l’ajustement de la réponse cardiovasculaire. 

Q aO2 est le produit de Q  par la CaO2. Les variations de la CaO2 observées dans cette étude 

sont parallèles à celles de [Hb] (Figure 20). Ces variations prennent la forme d’oscillations 

dont la période varie de 4 à 5 minutes. Ainsi, les effets de ces oscillations induisent une 

distorsion pratiquement négligeable sur la cinétique de Q aO2. En effet, l’amplitude de la plus 

grande oscillation mesurée (20 ml.l
-1

) ne représente qu’une variation de moins de 1% sur le 

calcul de Q aO2. Les constantes de temps de Q  et Q aO2 n’étant par ailleurs pas différentes 

entre elles, nous pouvons conclure que la cinétique de Q aO2 est bien dictée par celle de Q  

lors des transitions métaboliques. 

En utilisant le principe de Fick, nous comprenons aussi pourquoi la cinétique de Q aO2 

(respectivement de Q ) explique la cinétique de la phase I de la V O2. Ainsi, dans la mesure où 

il existe un délai entre la consommation d’oxygène par le muscle et la V O2, on peut admettre 

que la composition gazométrique du sang veineux mêlé reste inchangée au cours des 

premières secondes de l’effort, impliquant une différence artério-veineuse (CaO2 – 2OvC ) 

également inchangée
6,112

. En conséquence, toute augmentation de la V O2 au cours de la phase 
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I est due à la seule augmentation de Q . L’amplitude de la phase I de la cinétique de Q  est, en 

moyenne dans notre étude, de 4.3 l.min
-1

 (Tableau 6). Considérant une CaO2 – 2OvC  de 87 

ml.l
-1

 au repos, cette amplitude devrait correspondre à une augmentation de V O2 de 374 

ml.min
-1

. Cette valeur est très voisine de l’amplitude réellement mesurée pour la phase I de la 

cinétique de V O2 (355 ±148 ml.min
-1

) (Tableau 6). Ceci confirme l’hypothèse émise par 

Whipp et ses collaborateurs d’une phase I de la cinétique de V O2 entièrement dictée par celle 

de Q . Cette analyse apporte de surcroît des arguments supplémentaires à la notion d’une 

dissociation entre la cinétique de V O2 et celle de la consommation d’oxygène par le muscle. 

 

5. Conclusions 

A l’issue de cette première étude, nous pouvons conclure que : 

- La cinétique de Q  et de Q aO2 au début d’un effort aérobie à puissance constante est 

plus rapide que celle de la V O2, confirmant l’hypothèse testée. 

- En accord avec le principe de Fick, ceci implique une composante rapide de la 

cinétique de la V O2. 

- En appliquent un modèle à deux phases, on observe que l’amplitude de la phase I de la 

cinétique de la V O2 est entièrement expliquée par celle de Q . 

- La phase II de la cinétique de la V O2 n’est que partiellement liée à celles de Q  et Q

aO2. 

- La cinétique de Q aO2 est entièrement dictée par celle de Q . 

- Les constantes de temps de Q aO2, plus rapide que celle de V O2 elle-même plus rapide 

que celle de la consommation d’oxygène par le muscle suggèrent une dissociation 

entre cette dernière et la V O2 lors des transitions métaboliques. 
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Nous formons l’hypothèse que la cinétique de la V O2 au début d’un effort est sous l’influence 

des réajustements cardiovasculaires systémiques alors que la cinétique de la consommation 

périphérique d’oxygène est influencée par les processus de régulation métabolique. Ainsi, les 

deux composantes de la réponse cardiovasculaire à l’effort pourrait refléter la suppression de 

l’activité parasympathique (phase I) et l’augmentation de l’activité sympathique (phase II). 
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Deuxième partie : Etude de la phase I de la dynamique du débit cardiaque, de la 

distribution systémique d’oxygène et de la prise d’oxygène pulmonaire au début de 

l’effort chez l’humain en hypoxie normobarique aiguë. 

 

 

1. Introduction 

 

Si le rôle du système nerveux autonome dans le contrôle du système cardiovasculaire à 

l’effort stationnaire est aujourd’hui bien décrit
41,90,118

, les mécanismes assurant l’adaptation 

circulatoire à l’augmentation de la V O2 lors des transitions métaboliques ne sont pas 

clairement élucidés. Les conclusions de notre étude précédente suggèrent toutefois que la 

cinétique de la V O2 est largement dictée par les mécanismes permettant la réponse 

cardiovasculaire à l’effort, alors que à la consommation d’oxygène par le muscle est dictée 

par l’adaptation métabolique. 

Fagraeus and Linnarsson
37

 ont suggéré que l’adaptation rapide de la fH à l’effort est liée à une 

abolition pratiquement immédiate de l’activité vagale sur le nœud sinusal. Ils ont en effet 

montré que cette adaptation rapide de fH était abolie chez les sujets ayant reçu un traitement 

atropinique (vagolytique) alors qu’elle était inchangée sous traitement β-bloquant 

(propranolol). Ceci nous permet de formuler l’hypothèse du rôle majeur joué par la 

suppression vagale dans la phase I de la cinétique de Q , Q aO2 et V O2. Si tel est le cas, la 

phase I doit être abolie ou au moins diminuée dans des conditions où l’activité vagale est 

réduite. Ce cas de figure se présente en hypoxie normobarique où une réduction de l’activité 

vagale
12,61

 et une augmentation de l’activité sympathique
1,48,61,119,120

 ont été décrites. 

L’objectif de cette étude est donc de déterminer simultanément chez des sujets sains humains 

la phase I de la cinétique de fH, Q , Q aO2 et V O2 au début d’un effort à charge constante en 

normoxie puis en hypoxie normobarique aiguë, une telle expérience n’ayant jamais été 

réalisée par le passé.  
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2. Méthodes 

2.1 Sujets 

Cinq sujets sains et non-fumeurs, âgés en moyenne de 24.6 ± 3.4 ans, mesurant 1.79 ± 0.09 m 

et pesant 82.1 ± 13.7 kg ont pris part à l’expérience. Leur consommation maximale d’oxygène 

déterminée par un test d’effort en normoxie s’établit à 4.42 ± 0.62 l.min
-1

 pour une puissance 

maximale aérobie de 330 ± 67 W. Les valeurs correspondantes en hypoxie sont de 3.41 ± 0.83 

l.min
-1

 et 255 ± 78 W. Tous les sujets ont étés informés des procédures, des risques potentiels 

de l’expérience et ont signé un formulaire de consentement. Cette étude a été approuvée à 

Genève par le comité d’éthique pour la recherche scientifique, respectant la déclaration 

d’Helsinki.  

 

2.2 Mesures 

La V O2 a été déterminée à la bouche, respiration par respiration, par analyse des gaz 

respiratoires. Les pressions partielles d’O2 et de CO2 ont été mesurées en continu par un 

spectromètre de masse (Blazers Prisma, Balzers, Liechtenstein) et calibrées par un mélange de 

gaz de composition connue. La ventilation inspiratoire et expiratoire a été mesurée par un 

débitmètre à ultrason (Spiroson, Ecomedics, Duernten, Suisse) calibré par une seringue de 3 

litres. L’alignement des tracés a été ajusté en tenant compte du délai d’acquisition entre le 

débitmètre et le spectromètre de masse. La V O2 et la V CO2 ont ensuite été calculées en 

utilisant l’algorithme de Grønlund
47

 à l’aide d’un logiciel développé spécifiquement pour 

l’environnement Labview
®
.  

La fH et la SaO2 ont été mesurées en continu respectivement par électrocardiographie (Elmed 

ETM 2000, Augsburg, Allemagne) et par oxymétrie digitale à infrarouge (Ohmeda 2350, 

Finapres, Madison, Etats-Unis). En hypoxie, les données de SaO2 ont été corrigées pour le 

délai circulatoire entre les poumons et le bout du doigt
67

. L’enregistrement continu de la 
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pression artérielle pulsatile a été réalisé par l’intermédiaire d’un manchon digital à pression 

placé à la main droite (Portapres, TNO, Eindhoven, Pays-Bas).  

P a été calculée par l’intégrale moyenne de chaque profil de pression pulsatile en utilisant le 

logiciel Beatscope
®
 (TNO). 

Qst a été déterminé pour chaque battement cardiaque par la méthode Modelflow
® 113

 appliquée 

en post-acquisition aux profils de pression pulsatile en utilisant le même logiciel. Q  a ensuite 

été calculé pour chaque battement par le produit de chaque valeur de Qst par la fH 

correspondante. La valeur de Q  obtenue a ensuite été multipliée par un facteur de correction 

pour tenir compte de l’imprécision de la méthode, comme déjà décrit
3,105

.  

Les phases d’effort ont été réalisées sur un cyclo-ergomètre à frein électrique (Ergometrics 

800S, Ergoline, Bitz, Allemagne). La fréquence de pédalage a été enregistrée et utilisée 

comme marqueur afin de déterminer précisément le début et la fin de l’exercice. Les 

caractéristiques électromécaniques de l’ergomètre ont permis l’application quasi immédiate 

de la charge de travail (moins de 50 ms). 

Tous les signaux ont été digitalisés en parallèle à une fréquence d’acquisition de 100 Hz par 

un convertisseur A/D à 16 canaux (MP 100, Biopac Systems, Santa Barbara, Etats-Unis) et 

sauvegardés sur un ordinateur personnel. 

[Hb] a été mesurée par une technique photométrique (HemoCue, Angelholm, Suède) sur des 

prélèvements sanguins de 10 µl obtenus par une voie veineuse périphérique placée sur 

l’avant-bras gauche. [La]b a été mesurée par une méthode électro-enzymatique (Eppendorf 

EBIO 666, Hambourg, Allemagne) sur des prélèvements de 20 µl provenant de la même voie 

veineuse périphérique. La composition des gaz artériels a été déterminée par des 

microélectrodes (Synthesis 10, Instrumentation Laboratory, Milan, Italie) sur des 

prélèvements de 300 µl effectués sur une voie insérée dans l’artère radiale gauche. 
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2.3 Protocole 

La Figure 22 illustre le déroulement du protocole. Chaque sujet a réalisé quatre fois 

l’expérience en normoxie puis quatre fois en hypoxie normobarique aiguë (FIO2 0.11, pression 

partielle d’oxygène dans l’air inspiré, PIO2, 80 mmHg). 

 

 

 

 

 

En hypoxie, le mélange de gaz inspiré provenait d’une bonbonne de gaz à haute pression et 

récolté dans un sac de Douglas de 80 litres. La FIO2 a été contrôlée en continu sur la voie 

inspiratoire au plus près de la bouche et le débit de gaz adapté à la ventilation du sujet. Les 

expériences en hypoxie n’ont débuté qu’après 10 minutes nécessaires à l’équilibre des gaz. 

Après réalisation des prélèvements sanguins et de la mesure de Q  par l’acétylène au repos, 2 

minutes de repos supplémentaire ont été observées avant la première phase d’effort à 50W, 

d’une durée de 10 minutes. La composition des gaz artériels et [La]b ont été mesurées à la 

cinquième et à la dernière minute de l’exercice. Q  a été également mesuré par la méthode à 

l’acétylène lors de la septième minute de l’exercice. La phase d’effort à 50W a ensuite été 

suivie d’une phase de 10 minutes de récupération en position assise sur le cyclo-ergomètre au 

cours de laquelle [La]b  a été mesurée aux minutes 2, 4 et 6 et la composition des gaz artériels 

Figure 22 : Schéma illustrant le déroulement de l’étude. FIO2 ; Fraction d’oxygène dans l’air 

inspiré. 
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aux minutes 5 et 10. Cette première période de récupération a ensuite été suivie d’une 

deuxième période d’effort à 100W, d’une durée de 10 minutes, comportant des mesures selon 

le même schéma avant une nouvelle période de récupération de 10 minutes. Ainsi, la durée 

totale du protocole était d’environ 60 minutes au cours desquelles [Hb] a été mesurée toutes 

les minutes, le taux d’hémoglobine ne pouvant pas être mesuré continuellement battement par 

battement. Chaque sujet ayant réalisé le protocole quatre fois en normoxie puis quatre fois en 

hypoxie normobarique aiguë, le moment de la mesure de [Hb] a été décalé de 15 secondes 

après chaque répétition. Ainsi, au cours des répétitions 1, 2, 3 et 4, la mesure de [Hb] a été 

réalisée pour chaque répétition la première fois au cours des secondes 0, 15, 30 et 45 puis au 

secondes 60, 75, 90 et 105 et ainsi de suite jusqu’à la fin de la session expérimentale. Lors de 

la superposition de 4 répétitions, le décalage imposé à la mesure de [Hb] a permis une 

description des variations du taux d’hémoglobine toutes les 15 secondes.  

 

2.4 Traitement des données 

L’évolution de [Hb] obtenue après superposition des quatre répétitions a été lissée par 

moyenne mobile sur quatre valeurs afin de réduire la variabilité de la mesure. Une 

interpolation a ensuite été réalisée par une fonction polynomiale du 6
ème

 degré. La SaO2 a été 

traitée de la même façon. Les fonctions résultantes, décrivant l’évolution de [Hb] et de la 

SaO2 ont été utilisées pour calculer l’évolution de la CaO2 sur une échelle de temps établie, 

selon les mesures des profils pulsatiles de pression artérielle systémique, battement par 

battement, selon l’équation 2.  

Les valeurs mesurées battement par battement de fH, Qst, P et Q  des quatre répétitions ont été 

alignées temporellement en considérant comme temps zéro celui du début de chaque phase 

d’effort avant d’être moyennées afin d’obtenir un seul fichier moyenné et superposé pour 

chaque paramètre. Q aO2 a ensuite été calculé, battement par battement, selon l’équation 3.  
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L’évolution battement par battement de la Rp a été obtenue par la division de chaque valeur de 

P par la valeur de Q correspondante, supposant que la pression régnant dans l’oreillette droite 

est négligeable chez le sujet sain. 

Les valeurs de V O2 mesurées respiration par respiration ont été interpolées sur des intervalles 

de 1 seconde
63

. Les quatre répétitions ont ensuite été alignées temporellement, comme décrit 

plus haut et moyennées pour obtenir également une seule série superposée pour la V O2. 

Suivant les conclusions de notre étude précédente, les cinétiques de V O2, Q  et Q aO2 ont 

ensuite été décrites selon le modèle à deux phases en appliquant respectivement les équations 

5a, 5b et 5c dont seuls les paramètres relatifs à la phase I ont été étudiés ici. 

 

2.5 Statistiques  

Les données à l’état stationnaire sont exprimées par leurs moyennes et leurs écarts types. Les 

effets de l’intensité de l’effort et de l’hypoxie normobarique aiguë sur chaque paramètre ont 

été analysés par un t-test de Student sur les données appariées avant une correction de 

Bonferroni. Les résultats ont été considérés comme significatifs quand P < 0.025. 

Au cours des transitions entre le repos et les différentes phases d’effort, les paramètres 

caractéristiques de chaque modèle ont été estimés par une procédure pondérée non-linéaire 

des moindres carrés
16 

à partir du logiciel Labview (National Instruments, Austin, Etats-Unis) 

et validés après inspection visuelle des données. Ces paramètres sont exprimés par leurs 

moyennes et leurs écart types.  

 

3. Résultats 

 

Les valeurs de [Hb], SaO2 et CaO2 à l’état stationnaire (au repos, à 50W et 100W) sont 

présentées, avec la composition des gaz et le pH sanguins dans le Tableau 7.  
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Les valeurs de SaO2 et CaO2 en hypoxie sont inférieures aux valeurs correspondantes en 

normoxie. Le pH sanguin est plus élevé en hypoxie qu’en normoxie et inchangé par les deux 

niveaux d’effort. La PaO2 et la PaCO2 sont toutes deux inférieures en hypoxie qu’en 

normoxie où ces valeurs restent inchangées pour les deux niveaux d’effort. En hypoxie, la 

PaO2 diminue significativement au cours de l’effort (P < 0.025) alors que la  PaCO2 montre 

une tendance non significative à la baisse. En normoxie [La]b vaut 1.3 ± 0.3 mmol.l
-1

 au repos 

sans changer significativement à l’effort. En hypoxie, cette valeur est de 2.0 ± 0.5 mmol.l
-1

 au 

repos puis 2.3 ± 0.5 mmol.l
-1

 a 50 W (NS). A 100 W, [La]b augmente significativement pour 

Charge de Travail Repos 50 W 

 

100 W 

     

 NORMOXIE    

[Hb] (g.l
-1

) 147.4 ± 10.0 149.8 ± 9.7 153.4 ± 10.6 

SaO2  0.965 ± 0.007 0.965 ± 0.004 0.956 ± 0.012 

CaO2 (ml.l
-1

) 190.5 ± 12.7 193.7 ± 12.1 196.4 ± 11.6 

pH  7.41 ± 0.01 7.42 ± 0.01 7.41 ± 0.01 

PaO2 (mmHg) 85.8 ± 3.9 88.6 ± 3.2 86.4 ± 2.1 

PaCO2 (mmHg) 38.4 ± 1.6 36.8 ± 1.6 37.7 ± 2.4 

     

 HYPOXIE    

[Hb] (g.l
-1

) 151.9 ± 9.3 153.1 ± 10.8 155.5 ± 10.9 

SaO2  0.676 ± 0.046* 0.608 ± 0.055* 0.578 ± 0.075* 

CaO2 (ml.l
-1

) 137.7 ± 14.5* 121.5 ± 34.9* 121.0 ± 22.4* 

pH  7.47 ± 0.02* 7.48 ± 0.02* 7.48 ± 0.02* 

PaO2 (mmHg) 39.5 ± 5.1* 35.2 ± 3.3* 33.2 ± 2.9* 

PaCO2 (mmHg) 31.7 ± 2.2* 30.9 ± 2.3* 27.9 ± 1.9* 

Tableau 7 : Oxygène, Hémoglobine et pH sanguin artériel. [Hb], hémoglobinémie ; SaO2, 

saturation artérielle de l’hémoglobine en oxygène ; CaO2, concentration artérielle en oxygène ; 

PaO2, pression partielle artérielle d’oxygène; PaCO2, pression partielle artérielle de dioxyde de 

carbone. Les valeurs sont exprimées par leur moyenne à l’état stationnaire ± écart type.*P < 

0.025, significativement différent de la valeur correspondante en normoxie.  
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atteindre 3.7 ± 1.3 mmol.l
-1

 à la cinquième minute de l’effort puis 4.5 ± 1.7 mmol.l
-1

 à la fin 

de l’effort. 

Les valeurs moyennes de Q , fH, Qst, P , Rp, Q aO2 et V O2, obtenues à l’état stationnaire 

(repos, 50W et 100W) sont présentées dans le Tableau 8. Pour toutes les charges de travail, fH 

est supérieure en hypoxie qu’en normoxie. Qst étant le même en normoxie et en hypoxie, Q  

est systématiquement plus élevé en hypoxie qu’en normoxie. Au repos, P  est inférieure en 

hypoxie qu’en normoxie, cette différence disparaissant à l’effort. En conséquence, les valeurs 

de Rp sont systématiquement inférieures en hypoxie qu’en normoxie (NS au repos, P < 0.025 

à 50W et 100 W). Q aO2 n’est pas significativement différent en normoxie et en hypoxie au 

repos. A 50 W et 100 W, Q aO2 est inférieur en hypoxie qu’en normoxie. La V O2 est 

identique en hypoxie et en normoxie. 

Les évolutions temporelles de fH, Qst, Q , P et Rp au cours des 45 premières secondes des 

efforts à 50 W et 100 W sont représentées dans la Figure 22. En normoxie, fH présente un état 

stationnaire dès la fin de la phase I à 50W alors qu’une phase II, plus lente, apparaît 

clairement après la phase I à 100W. En hypoxie, la contribution de la phase I à la réponse de  

fH à l’effort est moindre. L’évolution temporelle de Qst est semblable en normoxie et en 

hypoxie. En conséquence, le changement de Q  suit essentiellement celui de fH. 

L’augmentation de P est modeste et lente en normoxie comme en hypoxie. Au contraire, Rp 

subit une diminution brutale dont l’amplitude est toutefois inférieure en hypoxie qu’en 

normoxie.  
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Charge de travail Repos 50 W 

 

100 W 

     

 NORMOXIE    

Q  (l.min
-1

) 6.84 ± 0.20 12.06 ± 0.30 14.88 ± 0.38 

fH (min
-1

) 74.5 ± 1.8 98.8 ± 1.2 114.2 ± 1.4 

Qst (ml) 93.3 ± 2.3 122.7 ± 2.8 131.7 ± 3.4 

Q aO2 (l.min
-1

) 1.30 ± 0.04 2.35 ± 0.06 2.92 ± 0.07 

V O2 (l.min
-1

) 0.54 ± 0.06 1.45 ± 0.06 1.79 ± 0.03 

P  (mmHg ) 90.1 ± 1.7 101.3 ± 1.3 104.3 ± 2.5 

Rp (unités Wood) 13.77 ± 0.51 8.66 ± 0.28 7.28 ± 0.28 

     

 HYPOXIE    

Q  (l.min
-1

) 8.58 ± 0.37* 15.32 ± 0.37* 19.51 ± 0.52* 

fH (min
-1

) 87.8 ± 2.1* 121.6 ± 1.6* 141.8 ± 2.0* 

Qst (ml) 97.3 ± 3.4 126.1 ± 2.6 136.8 ± 3.5 

Q aO2 (l.min
-1

) 1.30 ± 0.05 1.99 ± 0.05* 2.38 ± 0.06* 

V O2 (l.min
-1

) 0.60 ± 0.10 1.37 ± 0.13 1.89 ± 0.11 

P  (mmHg ) 83.6 ± 1.3* 95.2 ± 1.7 101.7 ± 1.4 

Rp (unités Wood) 10.84 ± 0.53   6.64 ± 0.21* 5.70 ± 0.17* 

Tableau 8 : Valeurs à l’état stationnaire des paramètres cardio-pulmonaires 

pour les différentes charges de travail (repos, 50W et 100W) en normoxie et en 

hypoxie. Les valeurs sont exprimées par leur moyenne ± écart type. .*P < 0.025, 

significativement différent de la valeur correspondante en normoxie.  

 

 

  

 



54 

  

 

 

 

 

Figure 22 : Evolution temporelle de la fréquence cardiaque (fH), du volume d’éjection du ventricule gauche 

(Qst), du débit cardiaque (Q), de la pression artérielle systémique moyenne (P) et de la résistance vasculaire 

périphérique (Rp)  au début d’un effort constant à 50W et 100W en normoxie et en hypoxie. Chaque point 

représente la valeur moyennée et superposée de chaque battement cardiaque pour tous les sujets. Le temps 

0 correspond au début de l’effort. Seules les 45 premières secondes de l’effort sont représentées afin d’offrir 

une meilleure visibilité de la phase I. 
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L’évolution battement par battement de la fH en fonction de P est visible sur la Figure 23. En 

hypoxie et en normoxie, les valeurs de repos se situent dans la partie inférieure gauche du 

graphique et les valeurs à l’état stationnaire dans sa partie supérieure droite. Les valeurs de 

repos et à l’effort en hypoxie se situent toutefois plus haut sur le tracé par rapport aux valeurs 

de la normoxie. En normoxie et pour les deux charges de travail, le déplacement du point 

opérationnel du baroréflèxe au début de l’effort est dicté par l’augmentation rapide de la fH. 

Ceci est illustré par le petit nombre de battements (de points) nécessaires pour atteindre le 

nuage de points représentants la relation fH– P au nouvel état stationnaire. Un déroulement 

semblable est observé en hypoxie, toutefois: 

- L’amplitude du déplacement du point opérationnel du baroréflèxe est plus grande 

qu’en normoxie.  

- Le nombre de battements nécessaires à ce déplacement est plus grand en hypoxie 

(environ 30 et 60 battements à 50W et 100W) qu’en normoxie (environ 20 et 40 

battements). 

 

 

 

 

 

 

Figure 23 : Représentation de la fréquence cardiaque battement par battement (fH) en fonction de la 

valeur de pression artérielle systémique moyenne (P) correspondante au début d’un effort à 50W et 100W 

en normoxie et en hypoxie. Les valeurs de repos se situent dans le cadrant inférieur gauche. Les valeurs à 

l’état stationnaire de chaque niveau d’effort se situent dans la partie supérieure droite.  
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Comme nous l’avons souligné dans l’expérience précédente, les changements de la CaO2 en 

normoxie suivent ceux de l’ Hb . En effet, dans cette condition, la SaO2 reste stable lors des 

transitions métaboliques entre le repos et l’effort modéré. Ce n’est pas le cas en hypoxie où 

les variations de SaO2 sont significatives lors de ces transitions et où le nouvel état 

stationnaire de la CaO2 est atteint environ deux minutes après le début de l’effort.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Les évolutions temporelles de Q aO2 et de la V O2 au début de l’effort à 50 W et 100 W sont 

représentées dans la Figure 24. Il apparaît que les changements de la V O2 sont semblables en 

normoxie et en hypoxie alors que ceux de Q aO2 sont beaucoup plus lents en hypoxie qu’en 

normoxie, faisant disparaître la différence entre les deux cinétiques. 

Figure 24 : Evolutions temporelles de la prise d’oxygène au niveau pulmonaire (VO2) et de la distribution 

systémique d’oxygène (QaO2) au début d’un effort constant à 50W et 100W, en normoxie et en hypoxie. 

Chaque point représente la valeur moyennée et superposée de chaque battement cardiaque pour tous les 

sujets. Le temps 0 correspond au début de l’effort. Seules les 45 premières secondes de l’effort sont 

représentées afin d’offrir une meilleure visibilité de la phase I. 
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  A1 

(l.min-1) 

1 

(s) 

A1 

(l.min-1) 

1 

(s) 

  50 W 50 W 100 W 100 W 

Q  N 
4.57 ± 0.61 3.14 ± 1.91 5.24 ± 1.26 3.39 ± 1.66 

 H 
2.52 ± 0.90* 1.57 ± 0.64* 3.71 ± 1.75* 5.75 ± 4.09

§
 

Q aO2 N 
0.70 ± 0.07 2.81 ± 1.43 0.72 ± 0.19 2.38 ± 1.81 

 H 
0.38 ± 0.16* 2.20 ± 0.86 0.36 ± 0.08* 3.22 ± 1.61 

V O2 N 
0.39 ± 0.14 0.55 ± 0.58 0.52 ± 0.11 1.56 ± 1.68 

 H 
0.35 ± 0.07 2.36 ± 0.59 0.45 ± 0.17 3.14 ± 0.68 

fH N 
22.44 ± 3.00 2.82 ± 1.31 22.92 ± 9.45 2.64 ± 2.11 

 H 
14.50 ± 5.59* 2.08 ± 1.88 20.72 ± 13.29 4.46 ± 2.26*

§
 

 

 

 

 

Les paramètres caractéristiques décrivant la cinétique de la phase I de Q , Q aO2, V O2 et fH 

sont représentés dans le Tableau 9. Pour la V O2, l’amplitude (A1) est identique en normoxie et 

en hypoxie alors qu’elle est beaucoup plus petite en hypoxie pour Q  et Q aO2. Pour les deux 

conditions, A1 est identique à 50W et 100W. Pour Q aO2 et la V O2, 1 n’est pas affectée par 

l’hypoxie alors qu’elle est plus petite pour Q  en hypoxie à 50W mais pas à 100W. 

Concernant la fH, A1 est plus petite en hypoxie qu’en normoxie à 50W mais pas à 100W. En 

normoxie et en hypoxie, A1 est identique à 50W et à 100W. 1 est plus grande en hypoxie 

qu’en normoxie à 100W mais pas à 50W. En hypoxie, 1 est significativement plus grande à 

100W qu’à 50W. 

 

Tableau 9 : Cinétiques de la phase I selon le modèle à deux phases. Les valeurs sont exprimées 

par leur moyenne ± écart type.  A1, amplitude de la phase I; 1, constante de temps de la phase I; 

N, normoxie ; H, hypoxie; *, significativement différent de la valeur correspondante en normoxie 

(P < 0.05); 
§
, valeur à 100W significativement différente de la valeur correspondante à 50W (P < 

0.05). 
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4. Discussion 

Cette étude a été réalisée afin de vérifier l’hypothèse selon laquelle la suppression de l’activité 

vagale détermine la phase I de la cinétique de Q , Q aO2 et de la V O2 au début de l’effort. 

Cette hypothèse implique une disparition ou une diminution en hypoxie normobarique aiguë 

de la phase I décrite en normoxie. Nous observons que l’amplitude de cette phase (A1) pour la 

cinétique de Q  et Q aO2 au début d’un effort à charge constante est plus petite dans cette 

condition où une réduction de l’activité vagale
12,61

 et une augmentation de l’activité 

sympathique sont suggérées
48,61,119,120

. Par contre, nous n’observons pas de changement pour 

les constantes de temps ( 1) de ces paramètres. Enfin, aucune différence n’est visible pour les 

caractéristiques de la phase I de la cinétique de la V O2. La réduction de l’amplitude de la 

phase I est donc compatible avec le concept d’un effet moindre de la suppression vagale, déjà 

diminuée par l’hypoxie, au début de l’effort.  

 

Données à l’état stationnaire 

L’augmentation de l’activité sympathique sur le cœur en hypoxie aiguë
48,49,95,98

 possiblement 

par la stimulation des chémorécepteurs périphériques
49

 permet probablement d’expliquer les 

valeurs de fH plus élevées en hypoxie qu’en normoxie au repos et à n’importe quel niveau 

d’effort. L’hypoxie n’affectant pas Qst, cette augmentation de fH induit celle de Q , comme 

déjà démontré dans plusieurs travaux
1,50,104

. Les résultats de notre étude (voir Tableau 8) sont 

en accord avec cette démonstration. 

En hypoxie, une augmentation de l’activité sympathique, si elle est aussi dirigée vers les 

vaisseaux périphériques, devrait induire une vasoconstriction dont la conséquence est une 

augmentation de Rp. Toutefois, ce n’est pas vérifié dans notre étude puisque (voir Tableau 8) 

Rp est plus basse en hypoxie qu’en normoxie, au repos et lors des deux niveaux d’effort 

étudiés. Ceci s’explique par l’augmentation de Q  alors que P  reste inchangée. Bien que peu 
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d’auteurs se soient penchés sur l’étude de Rp en hypoxie, il a été possible de recalculer ce 

paramètre à partir des données de travaux antérieurs
,50,104

. Les valeurs obtenues sont 

cohérentes avec nos résultats. De plus, l’augmentation de l’activité sympathique en hypoxie
35

 

n’est pas accompagnée d’une augmentation mais d’une diminution de la résistance des 

vaisseaux de la jambe au repos
49

.  

Cette contradiction apparente peut être expliquée par une des hypothèses suivantes : 

 

- L’hypoxémie crée un effet sympatholytique en réduisant la sensibilité et en élevant le 

seuil d’activation des récepteurs vasculaires sympathiques. Cette hypothèse a pourtant 

été récemment contredite par la démonstration que la réponse vasculaire à la tyramine 

n’est pas réduite en hypoxie
117

.  

- L’hypoxémie impose un stimulus vasodilatateur à la circulation périphérique
25

. 

- L’intensité et la qualité des stimuli sympathiques sont variables selon les organes 

cibles en hypoxie. 

 

Ces deux dernières hypothèses sont soutenues par l’observation d’une vasodilatation conduite 

par la voie 2-adrénergique dans le muscle squelettique au repos en hypoxie
111

. Les 

mécanismes périphériques sensibles à l’oxygène pourraient être impliqués. Ainsi, selon 

Stamler et ses collaborateurs
103

, la conformation prise par l’hémoglobine réduite détermine 

une augmentation de la concentration sanguine de monoxyde d’azote (NO) dont les effets 

vasodilatateurs sont bien connus. Cette proposition est toutefois contredite par Weisbrod et 

ses collaborateurs
111

 qui n’ont pas montré de réduction de cette vasodilatation hypoxique 

après inhibition de la NO-synthase. D’autres mécanismes liés à la SaO2 ont été suggérés, 

impliquant une vasodilatation dirigée par l’adénosine triphosphate (ATP)
74

. Toujours est-il 

qu’il n’existe pas encore de description claire des mécanismes menant à la diminution de la  

Rp en hypoxie. 



60 

Cinétique de la phase I 

L’hypothèse du rôle de la suppression vagale dans la phase I repose essentiellement sur les 

observations de la fH dont la cinétique au début de l’effort est ici similaire à celle décrite dans 

d’autres études
7,37,82,101

. De plus, la composante rapide de la cinétique de la fH au début de 

l’effort : 

 

- est abolie après traitement vagolytique
37

.  

- n’est pas trouvée chez les patients récipiendaires d’une transplantation cardiaque et 

dont les afférences du système nerveux autonome ont été sectionnées lors de l’acte 

chirurgical
4,45,85

. 

 

Pour étendre cette hypothèse à la phase I de la cinétique de Q , Q aO2 et V O2, nous devrions 

être capables de démontrer que lorsqu’il existe une atténuation de l’activité vagale, comme 

cela est décrit en hypoxie normobarique aiguë
61

, la phase I devrait être réduite ou disparaître 

pour chacun de ces paramètres. En réalité, nos données montrent que l’hypoxie provoque   

une diminution significative, sans l’abolir, de l’amplitude de la phase I (A1) de Q  et de Q aO2 

(Tableau 9) à 50W et à 100 W et de la fH à 50 W. Par ailleurs, l’hypoxie n’a pas d’influence 

visible sur les constantes de temps ( 1) dont les valeurs très basses sont restées globalement 

stables. Nous n’avons noté qu’une réduction pour Q  à 50W et une augmentation pour fH a 

100W. Ceci suggère que : 

 

- Les valeurs de 1 en hypoxie sont compatibles avec une abolition vagale rapide comme  

initialement proposé par Fagraeus et Linnarsson en normoxie
37

.  

- L’abolition vagale est de plus petite amplitude en hypoxie qu’en normoxie parce qu’il 

existe une plus grande activité vagale dans ce dernier cas. 
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- Le déroulement temporel de la suppression vagale, donc de ses effets, est fixe et 

invariable. 

La persistance d’une phase I de plus petite amplitude suggère que: 

 

- L’hypoxie ne permet pas une suppression complète de l’activité vagale au repos, de 

telle sorte qu’il existe encore une forme de « réserve de suppression » au début de 

l’effort, ce qui pourrait être le cas pour la fH.  

- Il existe d’autres phénomènes participant à la phase I, comme en témoigne l’absence 

de variation observée pour la phase I de la cinétique de Qst en hypoxie (voir Figure 

22).  

 

En l’absence d’un modèle prédéterminé pour la description de la cinétique de Qst, nous 

n’avons pas appliqué le modèle à deux phases aux données obtenues pour ce paramètre. 

Toutefois, nous avons évalué pour Q  sa contribution à A1 de la façon suivante : puisque Q  

est le produit de la fH et de Qst, la valeur absolue de Q  au pic de la phase I peut être décrit 

selon l’équation  

 

Q  ± Q  = (fH ± fH) * (Qst ± Qst)           (6) 

 

où Q , fH et Qst sont les valeurs au repos et Q , fH et Qst représentent leurs augmentations 

respectives au cours de la phase I, soit A1. Les solutions de cette équation pour Qst nous 

permettent d’obtenir une estimation de l’amplitude attendue pour l’augmentation de Qst 

nécessaire à la description de l’augmentation observée pour Q . A 50 W, Qst vaut 23.9 ± 

10.5 ml et 14.7 ± 7.1 ml en normoxie et en hypoxie respectivement. Les valeurs 

correspondantes à 100 W sont 33.1 ± 9.3 ml et 24.2 ± 21.2 ml. Pour les deux niveaux d’effort 
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et bien que présentant une plage de variations large, Qst n’est pas différent en hypoxie et en 

normoxie (P > 0.1), suggérant que, contrairement à fH, l’amplitude de l’augmentation de Qst 

lors de la phase I ne varie pas entre la normoxie et l’hypoxie. Dans ce cas : 

 

- Si la réduction de A1 pour fH en hypoxie est due à une plus petite réduction de l’activité 

vagale, le même phénomène doit être observé pour la composante A1 de la phase I de 

la cinétique de Q .  

- Les changements de Qst sont indépendants des mécanismes liés à la suppression 

vagale. Par exemple, la phase I de Q  n’est pas clairement identifiable chez des sujets 

en position de décubitus dorsal
58,66

. Les particularités de cette position sont en effet 

que l’activité vagale est plus importante qu’en position érigée
58,85

 et que le volume 

sanguin central est augmenté
54,66,102

. Ce dernier point affecte l’effet de pompe 

musculaire permettant l’augmentation du retour veineux, altérant l’action du 

mécanisme de Frank-Starling. Dans notre étude, l’effort est produit en position assise 

sur le cycloergomètre. Dans cette posture, l’augmentation du retour veineux au début 

de l’effort est très probablement semblable en normoxie et en hypoxie, entraînant les 

mêmes effets sur la cinétique de Qst.  

 

En normoxie et en hypoxie, les constantes de temps ( 1) de la cinétique de la phase I de la V

O2 sont extrêmement rapides, fonctionnellement instantanées. Comme nous l’avons déjà 

montré lors de la première étude en normoxie, ceci correspond à une translation vers le haut 

pratiquement immédiate de la V O2, visible dès la première respiration. Les 1 de la phase I de 

de la V O2 sont semblables à celles de Q  et Q aO2 , également très rapides, et compatibles 

avec les effets d’une suppression vagale. Elles ne peuvent pas être considérées différentes 

entres elles considérant que le délai minimum pour la mesure de ce paramètre pour la V O2  
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est celui qui sépare deux cycles respiratoires. Ce résultat suggère que la phase I de la cinétique 

de la V O2 est imposée par celle de Q . A nouveau, dans la mesure où il existe un délai entre la 

consommation d’oxygène par le muscle et la V O2, on peut admettre que la composition 

gazométrique du sang veineux mêlé reste inchangée au cours des premières secondes de 

l’effort. Ainsi, CaO2 – 2OvC  reste inchangée de celle existant au repos
6
. En conséquence, 

toute augmentation de la V O2 au cours de la phase I est due à la seule augmentation de Q . En 

normoxie, l’amplitude de la phase I de la cinétique de Q  est, en moyenne dans cette étude, de 

4.57 l.min
-1

 (voir Tableau 9). Considérant une CaO2 – 2OvC  de 79 ml.l
-1

 au repos, cette 

amplitude devrait correspondre à une augmentation de V O2 de 360 ml.min
-1

. Cette valeur est 

très voisine de l’amplitude réellement mesurée pour la phase I de la cinétique de V O2 (390 ± 

140 ml.min
-1

). En hypoxie, A1 vaut 2.52 l.min
-1

 pour une CaO2 – 2OvC  de 70 ml.l
-1

. 

L’augmentation de la V O2 doit être de 180 ml.min
-1

 alors qu’elle est mesurée à 350 ± 70 

ml.min
-1

. Malgré une différence notable, ces deux valeurs ne sont pas significativement 

différentes entre elles. Ceci est probablement lié au plus grand coefficient de variabilité des 

données en hypoxie. Ainsi, les résultats de cette analyse suggèrent que pour la phase I de la 

cinétique de la V O2, A1 est bien la conséquence de l’augmentation rapide de Q , confirmant 

l’hypothèse d’une phase cardiodynamique de la V O2 lors des transitions métaboliques
116

. 

 

A propos du réajustement du baroréflèxe 

Au repos en normoxie, P  vaut 90 mmHg et la  fH 74.5 min
-1

. Nous admettons que ces valeurs 

correspondent au point central de la plage opérationnelle du baroréflèxe des sujets étudiés
90

 et 

que le gain maximal de cette plage corresponde à ce qui a déjà été décrit
81

. Il est alors possible 

de construire pour ces sujets la courbe de réponse du baroréflèxe au repos (Figure 25). En 

plaçant le point correspondant à l’hypoxie, on constate qu’il se trouve sur la même courbe 
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théorique. Ceci est dû à la diminution de P  induite par la vasodilatation périphérique à 

laquelle les sujets répondent par une augmentation de la fH. Ceci soutient la notion d’un rôle 

déterminant de la vascularisation périphérique dans l’ajustement du baroréflèxe chez l’humain 

au repos
36,80

. Si l’hypoxémie induit réellement une vasodilatation périphérique par une 

stimulation 2-adrénergique, nous pouvons alors proposer un rôle joué par les chémoréflexes 

périphériques dans le déplacement du point opérationnel du baroréflèxe en hypoxie.  

L’effort provoque un déplacement de la courbe opérationnelle du baroréflèxe vers le haut et 

vers la droite
90

. Ce phénomène fait partie de la réponse cardiovasculaire rapide au début de 

l’effort. Le réajustement du baroréflèxe comporte en effet une phase rapide (Figures 19 et 23) 

réalisée en quelques battements cardiaques au cours de la phase I et parallèle aux 

changements rapides de Rp. Cependant, le réajustement dynamique du baroréflèxe implique 

un plus grand nombre de battements en hypoxie. Si la suppression vagale définit la phase I de 

la cinétique de la fH, alors elle doit contribuer également au déplacement rapide vers le haut de 

la courbe du baroréflèxe. La diminution de l’activité vagale en hypoxie doit toutefois rendre 

son impact moins important dans cette condition. La Figure 25 montre aussi les courbes 

théoriques du baroréflèxe pour les efforts stationnaires à 50W et 100W telles que décrites par 

plusieurs auteurs
79,80,84,88

. Les points expérimentaux correspondants sont déplacés vers le haut 

et la droite par rapport à ces courbes, suggérant un réajustement plus intense du baroréflèxe. 

De plus, la pente de la droite reliant les points expérimentaux en normoxie et en hypoxie est 

plus importante, définissant un gain plus important que celui prévu théoriquement, comme si 

ces points appartenaient à une courbe différente. Rappelons qu’un effort à 50W en hypoxie 

correspond à une puissance relative plus importante dans la mesure où la puissance maximale 

aérobie est diminuée impliquant un rôle plus important de la composante chimique de la 

réponse en pression à l’effort
90

. Les données présentées ici ne permettent pas de distinguer les 
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rôles joués respectivement par une commande centrale ou périphérique dans le réajustement 

du baroréflexe
90

.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 25 : Courbe de réponse du baroréflèxe au repos et à l’effort 

stationnaire. La fréquence cardiaque (fH) est exprimée en fonction de la 

pression artérielle systémique moyenne (P). Les courbes théoriques du 

baroréflèxe sont reportées au repos (trait noir), à l’effort de 50W (trait 

gris) et à l’effort de 100W (trait pointillé). La courbe de repos a été tracée 

en utilisant la valeur de P au repos comme point définissant le site 

opérationnel et en admettant que 1) le site opérationnel d’un sujet au 

repos correspond au point central
85

 et que 2) le gain maximal du 

baroréflèxe et sa plage opérationnelle est semblable à celle décrite dans la 

littérature
76

. Les deux courbes à l’effort sont construites en déplaçant la 

courbe de repos selon le mouvement moyen énoncé dans la 

littérature
74,75,79,83

 et supposant que le gain du baroréflèxe ne change pas à 

l’effort. Les valeurs à l’état stationnaire au repos (points noirs), à 50W 

(points gris) et à 100W (ponts blancs) en normoxie et en hypoxie sont 

représentées. Au repos, le point correspondant à l’hypoxie est déplacé en 

haut et à gauche, tel que prédit par la courbe théorique. A l’effort, les 

points ne correspondent pas aux tracés théoriques mais sont déplacés vers 

le haut et la droite. 
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5. Conclusions 

Les résultats de cette étude nous permettent de tirer les conclusions suivantes: 

 

- La phase I de la cinétique de la fH n’est pas complètement abolie en hypoxie, le plus 

probablement en raison d’une suppression incomplète de l’activité vagale.  

- Le réajustement du baroréflèxe reste très rapide, se réalisant essentiellement au sein de 

la phase I résiduelle.  

- Qst est inchangé car l’augmentation du retour veineux par l’action de la pompe 

musculaire est inchangée. 

- La conjugaison d’une diminution de A1 pour la fH et de l’absence de changement pour  

Qst est à l’origine de la diminution de A1 pour Q . 

- Le facteur déterminant la phase I de la cinétique de Q  au début de l’effort est aussi 

responsable de la phase I de la V O2.  

 

Ainsi, cette étude n’apporte qu’une confirmation partielle que la suppression vagale est à 

l’origine de la phase I de Q aO2 et de la V O2 dans la mesure où la phase I n’est que 

partiellement abolie. Bien que la diminution de A1 pour la fH soit attribuable à une diminution 

de l’effet de la suppression du tonus vagal en hypoxie, la cinétique de Qst n’est pas affectée 

par cette condition. Ceci tend à confirmer que la phase I de la cinétique de Q  et Q aO2 en 

réponse à l’effort possède deux origines :   

 

- Neurale par la suppression de l’activité vagale.  

- Mécanique par l’augmentation du retour veineux sous l’action de la pompe 

musculaire. 
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Troisième partie : Etude de la phase II de la dynamique du débit cardiaque, de la 

distribution systémique d’oxygène et de la prise d’oxygène pulmonaire au début de 

l’effort chez l’humain en hypoxie normobarique aiguë. 

 

1. Introduction 

La phase II du modèle proposé par Whipp et ses collaborateurs
115

 pour la description de la 

cinétique de la V O2 au début d’un effort à charge constante est classiquement attribuée à 

l’adaptation métabolique du muscle squelettique en réponse à cet effort
27,46,107,114,115

. Comme 

nous l’avons vu, ce concept est renforcé par la démonstration, dans notre première étude, de la 

dissociation entre la cinétique de la V O2 et celle de Q .  

La phase II de la cinétique de la V O2 implique un délai entre la consommation d’oxygène par 

le muscle et la V O2 illustré par la constance de la 2OvC  au cours de la phase I
6,112

. Lorsque le 

sang veineux provenant du muscle au travail arrive au poumons, 2OvC  commence à 

diminuer, indiquant le début de la phase II.  

 

 

 

 

 

 

Figure 25 : Illustration du délai entre le changement de la concentration 

en oxygène du sang veineux mêlé (CvO2) due à un changement de  

consommation d’oxygène par le muscle et la prise d’oxygène par le 

poumon (VO2). 

  

 



68 

Bien que l’hypoxie provoque une diminution de la CaO2, Q aO2 est pourtant maintenu au 

cours d’un effort sous-maximal notamment grâce à la compensation offerte par 

l’augmentation de Q 1
. Ceci doit permettre de réduire le délai entre le muscle et les poumons 

et de provoquer une anticipation de la phase II de la V O2 et de Q aO2. De plus, la réduction de 

la réserve sanguine d’oxygène pourrait altérer 2 pour ces deux paramètres
27

, plusieurs études 

ayant montré que, pour différentes charges de travail, l’hypoxie ralentit la cinétique de la V

O2
33,55

 alors que l’hyperoxie semble l’accélérer
70

. Ceci illustre notre compréhension 

incomplète de la dynamique de la phase II de la V O2. 

Notre hypothèse est que les cinétiques de la phase II de la V O2 et de Q aO2 présentent en 

hypoxie des constantes de temps ( 2) inchangées par rapport à la normoxie. Une augmentation 

de l’amplitude de cette phase (A2), conséquence directe de la diminution de A1 décrite dans 

notre deuxième étude, et une diminution du délai (d) sont également envisageables. 

Afin de tester notre hypothèse, nous proposons de réaliser pour la première fois une 

description en haute résolution de la cinétique de Q aO2 battement cardiaque par battement 

cardiaque et simultanément à celle de la V O2 respiration par respiration lors de transitions 

métaboliques entre le repos l’effort sous-maximal en hypoxie normobarique aiguë. 

 

2. Méthodes 

2.1 Sujets 

Cinq sujets sains et non-fumeurs, âgés en moyenne de 24.6 ± 3.4 ans, mesurant 1.79 ± 0.09 m 

et pesant 82.1 ± 13.7 kg ont pris part à l’expérience. Leur consommation maximale d’oxygène 

déterminée par un test d’effort en normoxie s’établit à 4.42 ± 0.62 l.min
-1

 pour une puissance 

maximale aérobie de 330 ± 67 W. Les valeurs correspondantes en hypoxie sont 3.41 ± 0.83 

l.min
-1

 et 255 ± 78 W. Tous les sujets ont étés informés des procédures, des risques potentiels 
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de l’expérience et ont signé un formulaire de consentement. Cette étude a été approuvée à 

Genève par le comité d’éthique pour la recherche scientifique, respectant la déclaration 

d’Helsinki.  

 

2.2 Mesures 

La V O2 a été déterminée à la bouche, respiration par respiration, par analyse des gaz 

respiratoires. Les pressions partielles d’O2 et de CO2 ont été mesurées en continu par un 

spectromètre de masse (Blazers Prisma, Balzers, Liechtenstein) et calibrées par un mélange de 

gaz de composition connue. La ventilation inspiratoire et expiratoire a été mesurée par un 

débitmètre à ultrason (Spiroson, Ecomedics, Duernten, Suisse) calibré par une seringue de 3 

litres. L’alignement des tracés a été ajusté en tenant compte du délai d’acquisition entre le 

débitmètre et le spectromètre de masse. La V O2 et la V CO2 ont ensuite été calculées en 

utilisant l’algorithme de Grønlund
8
 à l’aide d’un logiciel développé spécifiquement pour 

l’environnement Labview
®
.  

La fH et la SaO2 ont été mesurées en continu respectivement par électrocardiographie (Elmed 

ETM 2000, Augsburg, Allemagne) et par oxymétrie digitale à infrarouge (Ohmeda 2350, 

Finapres, Madison, Etats-Unis). En hypoxie, les données de SaO2 ont été corrigées pour le 

délai circulatoire entre les poumons et le bout du doigt
67

. L’enregistrement continu de la 

pression artérielle pulsatile a été réalisé par l’intermédiaire d’un manchon digital à pression 

placé à la main droite (Portapres, TNO, Eindhoven, Pays-Bas).  

P a été calculée par l’intégrale moyenne de chaque profil de pression pulsatile en utilisant le 

logiciel Beatscope
®
 (TNO). 

Qst a été déterminé pour chaque battement cardiaque par la méthode Modelflow
® 113

 appliquée 

en post-acquisition aux profils de pression pulsatile en utilisant le même logiciel. Q  a ensuite 

été calculé pour chaque battement par le produit de chaque valeur de Qst par la fH 
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correspondante. La valeur de Q  obtenue pour chaque battement a ensuite été multipliée par 

un facteur de correction pour tenir compte de l’imprécision de la méthode, comme déjà 

décrit
3,105

.  

Les phases d’effort ont été réalisées sur un cyclo-ergomètre à frein électrique (Ergometrics 

800S, Ergoline, Bitz, Allemagne). La fréquence de pédalage a été enregistrée et utilisée 

comme marqueur afin de déterminer précisément le début et la fin de l’exercice. Les 

caractéristiques électromécaniques de l’ergomètre ont permis l’application quasi immédiate 

de la charge de travail (moins de 50 ms). 

Tous les signaux ont été digitalisés en parallèle à une fréquence d’acquisition de 100 Hz par 

un convertisseur A/D à 16 canaux (MP 100, Biopac Systems, Santa Barbara, Etats-Unis) et 

sauvegardés sur un ordinateur personnel. 

[Hb] a été mesurée par une technique photométrique (HemoCue, Angelholm, Suède) sur des 

prélèvements sanguins de 10 µl obtenus par une voie veineuse périphérique placée sur 

l’avant-bras gauche. [La]b a été mesurée par une méthode électro-enzymatique (Eppendorf 

EBIO 666, Hambourg, Allemagne) sur des prélèvements de 20 µl provenant de la même voie 

veineuse périphérique. La composition des gaz artériels a été déterminée par des 

microélectrodes (Synthesis 10, Instrumentation Laboratory, Milan, Italie) sur des 

prélèvements de 300 µl effectués sur une voie insérée dans l’artère radiale gauche. 

 

2.3 Protocole 

Le déroulement de l’expérience est semblable à celui de l’étude précédente (voir Figure 22). 

Chaque sujet a réalisé quatre fois l’expérience en normoxie puis quatre fois en hypoxie 

normobarique aiguë (FIO2 0.11, pression partielle d’oxygène dans l’air inspiré, PIO2, 80 

mmHg). En hypoxie, le mélange de gaz inspiré provenait d’une bonbonne de gaz à haute 

pression et récolté dans un sac de Douglas de 80 litres. La FIO2 a été contrôlée en continu sur 
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la voie inspiratoire au plus près de la bouche et le débit de gaz adapté à la ventilation du sujet. 

Les expériences en hypoxie n’ont débuté qu’après 10 minutes nécessaires à l’équilibre des 

gaz. 

Après réalisation des prélèvements sanguins et de la mesure de Q  par l’acétylène au repos, 2 

minutes de repos supplémentaire ont été observées avant la première phase d’effort à 50W, 

d’une durée de 10 minutes. La composition des gaz artériels et [La]b ont été mesuré à la 

cinquième et à la dernière minute de l’exercice. Q  a été également mesuré par la méthode à 

l’acétylène lors de la septième minute de l’exercice. La phase d’effort à 50W a ensuite été 

suivie d’une phase de 10 minutes de récupération en position assise sur le cyclo-ergomètre au 

cours de laquelle [La]b  a été mesurée aux minutes 2, 4 et 6 et la composition des gaz artériels 

aux minutes 5 et 10. Cette première période de récupération a ensuite été suivie d’une 

deuxième période d’effort à 100W, d’une durée de 10 minutes, comportant des mesures selon 

le même schéma avant une nouvelle période de récupération de 10 minutes. Ainsi, la durée 

totale du protocole était d’environ 60 minutes au cours desquelles [Hb] a été mesurée toutes 

les minutes, le taux d’hémoglobine ne pouvant pas être mesuré continuellement battement par 

battement. Chaque sujet ayant réalisé le protocole quatre fois en normoxie puis quatre fois en 

hypoxie normobarique aiguë, le moment de la mesure de [Hb] a été décalé de 15 secondes 

après chaque répétition. Ainsi, au cours des répétitions 1, 2, 3 et 4, la mesure de [Hb] a été 

réalisée pour chaque répétition la première fois au cours des secondes 0, 15, 30 et 45 puis au 

secondes 60, 75, 90 et 105 et ainsi de suite jusqu’à la fin de la session expérimentale. Lors de 

la superposition de 4 répétitions, le décalage imposé à la mesure de [Hb] a permis une 

description des variations du taux d’hémoglobine toutes les 15 secondes.  
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2.4 Traitement des données 

L’évolution de [Hb] obtenue après superposition des quatre répétitions a été lissée par 

moyenne mobile sur quatre valeurs afin de réduire la variabilité de la mesure. Une 

interpolation a ensuite été réalisée par une fonction polynomiale du 6
ème

 degré. La SaO2 a été 

traitée de la même façon. Les fonctions résultantes, décrivant l’évolution de [Hb] et de la 

SaO2 ont été utilisées pour calculer l’évolution de la CaO2 sur une échelle de temps établie, 

selon les mesures des profils pulsatiles de pression artérielle systémique, battement par 

battement selon l’équation 2.  

Les valeurs mesurées battement par battement de fH, Qst, P et Q  des quatre répétitions ont été 

alignées temporellement en considérant comme temps zéro celui du début de chaque phase 

d’effort avant d’être moyennées battement par battement afin d’obtenir un seul fichier 

moyenné et superposé pour chaque paramètre. Q aO2 a ensuite été calculé battement par 

battement selon l’équation 3.  

L’évolution battement par battement de la Rp a été obtenue par la division de chaque valeur de 

P par la valeur de Q correspondante, supposant que la pression régnant dans l’oreillette droite 

peut être négligée chez le sujet sain dans le calcul de cette résistance. 

Les valeurs de V O2 mesurées respiration par respiration ont été interpolées sur des intervalles 

de 1 seconde
58

. Les quatre répétitions ont ensuite été alignées temporellement, comme décrit 

plus haut et moyennées pour obtenir également une seule série superposée pour la V O2.  

Selon les conclusions de la première étude, les cinétiques de V O2, Q  et Q aO2 ont ensuite été 

décrites selon le modèle à deux phases en appliquant respectivement les équations 5a, 5b et 5c 

dont les paramètres relatifs à la phase II ont été étudies ici. Les données présentées dans la 

Figure 26 ont été obtenues en moyennant sur cinq secondes les fichiers superposés
51

. 
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2.5 Statistiques  

Les données à l’état stationnaire sont données par leurs moyennes et leurs écarts types. Les 

effets de l’intensité de l’effort et de l’hypoxie normobarique aiguë sur chaque paramètre ont 

été analysés par un test non paramétrique de Wilcoxon sur les données appariées. Les résultats 

ont été considérés comme significatifs quand P < 0.05. 

Au cours des transitions entre le repos et les différentes phases d’effort, les paramètres 

caractéristiques de chaque modèle ont été estimés par une procédure pondérée non-linéaire 

des moindres carrés
16 

à partir du Logiciel Labview (National Instruments, Austin, Etats-Unis). 

Les éléments caractéristiques des paramètres de chaque modèle ont été validés après 

inspection visuelle des données. Ces paramètres sont exprimés par leurs moyennes et leurs 

écarts types.  

 

3. Résultats 

Les données relatives aux états stationnaires des différents paramètres sont rapportées dans les 

Tableaux 7 et 8. Rappelons qu’en hypoxie, la valeur de Q  est plus grande pour toutes les 

charges de travail testées (repos, 50W et 100W) qu’en normoxie. Dans le même temps et de 

manière attendue, la PaO2, la SaO2 et donc la CaO2 sont plus basses en hypoxie qu’en 

normoxie. L’augmentation de Q  est toutefois insuffisante pour compenser la diminution de la 

CaO2. Ainsi, Q aO2 est significativement plus basse en hypoxie qu’en normoxie. 
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Les valeurs de [La]b et de pH sanguin artériel obtenues au repos et lors de la cinquième 

minute de chaque niveau d’effort sont présentées dans le Tableau 10. A 50 W, les valeurs de 

[La]b sont discrètement plus basses en normoxie et seulement légèrement mais 

significativement plus élevées en hypoxie. A 100 W, les valeurs de [La]b sont les mêmes 

qu’au repos en normoxie et significativement plus élevées qu’au repos en hypoxie. Ainsi, les 

changements de [La]b apparaissant au cours de l’effort sont respectivement en normoxie et en 

hypoxie : -0.19 ± 0.20 mmol.l
-1

 et 0.21 ± 0.20 mmol.l
-1

 à 50 W (non significativement 

différents de 0), et 0.27 ± 0.26 mmol.l
-1

 et 1.59 ± 0.83 mmol.l
-1

 à 100 W (ce dernier étant seul 

significativement différent de 0).  

Les évolutions temporelles de Q , Q aO2, V O2 et fH au cours des efforts à 50W et 100 W en 

normoxie et en hypoxie sont représentées dans la Figure 26. Les paramètres caractéristiques 

de la phase II de la cinétique de Q , Q aO2, V O2A et fH sont représentés dans le Tableau 11.  

 

 

 

Charge de Travail Repos 50 W 

 

100 W 

      

  NORMOXIE    

[La]b (mmol.l
-1

)  1.4 ± 0.2 1.2 ± 0.1 1.4 ± 0.3 

pH   7.41 ± 0.01 7.42 ± 0.01 7.41 ± 0.01 

  HYPOXIE    

[La]b (mmol.l
-1

)  1.9 ± 0.4 2.2* ± 0.5 3.5* ± 1.2 

pH   7.47 ± 0.02* 7.48 ± 0.02* 7.48 ± 0.02* 

Tableau 10 : pH sanguin artériel et lactatémie [La]b mesurés au repos et à l’état 

stationnaire de chaque niveau d’effort (5
ème

 minute). Les valeurs sont données par leur 

moyenne à l’état stationnaire ± écart type.*P < 0.025, significativement différent de la 

valeur correspondante en normoxie. 
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 A2 

(l.min-1) 
d 
(s) 

2 
(s) 

50 W     

Q  N 1.96 ± 1.01 20.1 ± 2.8 3.3 ± 1.4 

 H 2.95 ± 0.92 15.0 ± 3.6 22.1 ± 8.7* 

Q aO2 N 0.38 ± 0.24 15.7 ± 8.9 4.0 ± 2.4 

 H 0.45 ± 0.21 16.0 ± 4.6 17.9 ± 8.9* 

V O2 N 0.58 ± 0.19 12.4 ± 6.1 15.7 ± 1.1 

 H 0.58 ± 0.22 14.1 ± 1.8 28.4 ± 5.4* 

fH N NA NA NA 

 H 17 ± 5 14.8 ± 5.4 25.4 ± 12.2 

100 W     

Q  N 2.97 ± 0.29 16.0 ± 2.5 9.3 ± 4.9 

 H 4.82 ± 4.54 16.7 ± 5.5 36.4± 9.45* 

Q aO2 N 0.55 ± 0.12 13.4 ± 4.1 11.0 ± 7.6
§
 

 H 0.77 ± 0.32 14.9 ± 2.1 43.6 ± 18.5*
§
 

V O2 N 0.82 ± 0.21 15.5 ± 2.4 16.7 ± 2.1 

 H 1.0 ± 0.08 17.9 ± 5.7 30.5 ± 5.7* 

fH N 15 ± 7.0 12.3 ± 8.4 14.1 ± 8.0 

 H 31 ± 6*
§
 21.2 ± 14.8 29.9 ± 11.5 

 

 

 

 

 

Tableau 11 : Cinétiques de la phase II selon le modèle à deux phases. Les 

valeurs sont exprimées par leur moyenne ± écart type.  A2, amplitude de la 

phase I; 2, constante de temps de la phase I; N, normoxie ; H, hypoxie; *, 

significativement différent de la valeur correspondante en normoxie (P < 

0.05); 
§
, valeur à 100W significativement différente de la valeur 

correspondante à 50W (P < 0.05). 

  

 



76 

 

 

 

 

 

Figure 26 : Evolution temporelle du débit cardiaque (Q), de la distribution systémique 

d’oxygène (QaO2), de la prise d’oxygène pulmonaire (VO2) et de la fréquence cardiaque (fH)  au 

début d’un effort constant à 50W et 100W pour un sujet typique, en normoxie et en hypoxie. 

Chaque point représente la valeur moyenne sur cinq secondes des fichiers superposés de tous les 

sujets.  
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A2 est identique en normoxie et en hypoxie pour la V O2. Notons ici que dans l’étude 

précédente, nous avions déjà souligné pour ce paramètre que A1 était aussi identique dans les 

deux conditions. Concernant Q  et Q aO2, A2 révèle pour les deux niveaux d’effort une 

tendance non significative à être plus grande. Pour la  fH à 50W, la phase II de la cinétique n’a 

pas pu être déterminée dans la mesure où l’ensemble des changements de ce paramètre ont 

lieu au cours de la phase I. A 100W, A2 est significativement plus importante en hypoxie 

qu’en normoxie. 2 est plus grande en hypoxie qu’en normoxie pour Q , Q aO2 et V O2 pour 

les deux niveaux d’effort. Enfin, pour Q aO2, 2 est plus grande en hypoxie qu’en normoxie 

pour les deux niveaux d’effort.  

 

4. Discussion 

Cette étude nous a permis de montrer qu’en hypoxie, les ajustements cardiovasculaires et des 

échanges gazeux au début d’un effort à charge constante sont plus lents que ceux observés en 

normoxie pour le même niveau d’effort, contrairement à ce qui était attendu. Les cinétiques 

de Q aO2 et de la V O2 sont toutes deux caractérisées par des 2 plus lentes en hypoxie. Cet 

effet est plus marqué pour Q aO2 que pour la V O2 de telle sorte que la réponse dynamique de 

Q aO2 n’est plus rapide que celle de la V O2 qu’en normoxie. Ainsi, l’exposition à l’hypoxie 

normobarique aiguë semble être associée à une réponse plus lente de Q aO2, parallèle à une 

réponse plus lente de la V O2. De plus, nous n’avons pas trouvé de différence pour d sinon une 

tendance non significative à son augmentation en hypoxie. Bien que ces résultats impliquent 

une réfutation de l’hypotèse testée, ils ouvrent des perspectives physiologiques intéressantes 

que nous proposons d’analyer ci-après. 
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Le délai de la phase II 

L’absence de variation significative pour d pour tous les paramètres testés (voir tableau 11) 

n’implique pas forcément le rejet de sa signification, c’est-à-dire la durée au cours de laquelle   

2OvC  reste constante au début de l’effort
6,112

. Ce délai devrait idéalement correspondre au 

temps écoulé entre le moment ou la concentration en oxygène commence à diminuer à 

l’extrémité veineuse des capillaires musculaires et celui où 2OvC  commence à diminuer a 

l’entrée du lit capillaire pulmonaire (Figure 25). Si c’est le cas, alors le produit de d et de la 

valeur moyenne de Q  au cours de d doit correspondre au volume de sang s’étant déplacé des 

capillaires périphériques aux capillaires pulmonaires. A partir des valeurs de Q  obtenues 

battement par battement lors de notre expérience précédente, nous avons calculé l’intégrale 

par rapport au temps de l’augmentation de Q  au cours de la phase I, cette valeur nous 

donnant effectivement l’augmentation du volume de sang déplacé  au cours de la phase I. Ce 

volume s’est avéré égal à 0.70 ± 0.36 l et 0.41 ± 0.20 l à 50W et 0.85 ± 0.43 l et 0.59 ± 0.19 l 

à 100W, respectivement en normoxie et en hypoxie (différences non significatives). Malgré 

une tendance à la diminution, les changements non significatifs de volume de sang déplacé 

sont cohérents avec un changement non significatif de d, rejetant ainsi notre hypothèse.  

 

A propos de 2 et de A2 
 

En hypoxie normobarique aigue, le système cardiovasculaire est soumis à une augmentation 

de l’activité sympathique et à une réduction de l’activité vagale
1,33

. Il est donc logique 

d’admettre que cette situation est responsable de l’augmentation observée de 2 et de A2 pour 

Q  et Q aO2, plus intense à 100W qu’à 50W. La signification de cette observation n’est pas 

évidente et nécessite de plus amples explications. Ainsi, en retenant un modèle exponentiel, 

nous admettons que lorsqu’un changement intervient (par exemple la transition entre le repos 

et l’effort) dans le système concerné, celui-ci se comporte comme un condensateur en charge. 
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La constante de temps qui caractérise le changement induit est égale au produit de la 

résistance du système et de sa distensibilité. A la lumière des changements que nous 

observons pour la phase II de la réponse du système transporteur d’oxygène en normoxie et en 

hypoxie, une augmentation de la constante de temps implique donc soit une augmentation de 

sa résistance, soit une augmentation de sa distensibilité, soit une augmentation de ces deux 

paramètres. 

Pour ce qui est de la réponse globale du système transporteur d’oxygène, la résistance 

correspond à celle contre l’écoulement (au flux) représentée par Rp. Or, comme observé dans 

d’autres études, Rp était significativement plus petite en hypoxie qu’en normoxie et pourrait 

être associée à l’observation d’un débit sanguin plus important en hypoxie qu’en normoxie 

dans les membres. Plusieurs auteurs ont en effet montré qu’à l’état stationnaire en hypoxie, le 

débit sanguin vers la jambe est plus important qu’en normoxie
13,62,97

. Ceci permet de 

compenser la diminution de la CaO2 de telle sorte que le débit artériel d’oxygène vers le lit 

vasculaire de la jambe est préservé, voire augmenté
24

. 

Dans notre étude, nous n’avons pas mesuré le débit local au niveau de la jambe. Toutefois, Q

aO2 était significativement plus petit en hypoxie qu’en normoxie (Tableau 8). Ceci suggère 

qu’une fraction plus importante de Q aO2 était dirigée vers les groupes musculaires se 

contractant. Si Rp est représentative de la résistance du système alors l’augmentation de 2 

pour Q et Q aO2 dans cette étude implique une capacité du système plus importante en 

hypoxie qu’en normoxie. 

Les cinétiques de Q et Q aO2 pour les deux niveaux d’effort n’étaient pas significativement 

plus lentes en hypoxie que celle de la V O2, ce qui est très différent des observations faites en 

normoxie (Tableaux 5, 6, 9 et 11). Ainsi, alors que la réponse à l’effort de Q aO2 en normoxie 
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n’apparaît pas comme un régulateur de la consommation d’oxygène
43

, elle pourrait la limiter 

en hypoxie en diminuant l’approvisionnement des muscles en oxygène. 

Soulignons aussi que les effets de l’hypoxie sur la PaO2 semblent affecter la cinétique de la  

V O2 malgré une réponse systémique (Q aO2) et périphérique (vers les muscles) de la 

distribution d’oxygène préservées
24

. 

Dans notre étude, la PaO2 en hypoxie s’établit aux alentours de 35 mmHg soit environ un tiers 

de la valeur retrouvée en normoxie (voir Tableau 7) induisant une diminution importante de la 

force motrice permettant à l’oxygène le passage de la barrière alvéolo-capillaire puis de la 

membrane sarcoplasmique vers la mitochondrie. Koike et ses collaborateurs
60

 ont décrit une 

réponse plus lente de la V O2 en provoquant une diminution de la CaO2 par une augmentation 

du taux de carboxyhémoglobine. Ils ont attribué ce résultat à une limitation de la diffusion de 

l’oxygène au site de l’échangeur gazeux pulmonaire. Une autre étude montre que la cinétique 

de la consommation d’oxygène d’un muscle canin stimulé électriquement n’est pas affectée 

par une augmentation de la quantité d’oxygène disponible pour cette diffusion
44

. Les résultats 

de ces études semblent suggérer qu’une diminution de la PaO2 limite effectivement la 

diffusion d’oxygène
92

 et explique partiellement le ralentissement de la cinétique de la V O2 

que nous observons ici. 

L’impact potentiel de l’hypoxie sur le contrôle de la respiration mitochondriale au sein du 

muscle squelettique doit aussi être considéré. Par exemple, Hogan et ses collaborateurs
52

 ont 

montré qu’en hypoxie une adaptation des mécanismes régulateurs supposé de la respiration 

tissulaire est nécessaire pour atteindre un niveau de V O2 donné
86

. Toutefois, le contrôle de la 

respiration mitochondriale lié à la PaO2 a récemment été mis en doute
72

. 

Bien entendu, il ne nous est pas possible de vérifier si les valeurs de PaO2 observées dans 

cette étude ont un impact sur la respiration cellulaire au sein du muscle squelettique. 

Toutefois, nous présentons des valeurs de PaO2 proches ou plus basses que celles rapportées 
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comme nécessitant une adaptation du potentiel de phosphorylation pour atteindre une 

consommation d’oxygène donnée
51,52

. 

Finalement, les résultats de cette étude nous permettent de suggérer que le ralentissement de 

la cinétique de la V O2 en hypoxie peut être le fruit de la combinaison de plusieurs causes : 

 

- Une diminution de la PaO2 par une diminution importante de sa force motrice 

- Une altération par l’hypoxie des processus de contrôle de la respiration mitochondriale 

- Un ralentissement de la cinétique d’adaptation de la distribution d’oxygène aux tissus. 

 

Plusieurs auteurs ont suggéré que la dynamique de la V O2 est liée à celle du débit sanguin 

musculaire
44,46,71

. D’autres ont proposé des facteurs musculaires intrinsèques à l’origine de la 

phase II de la cinétique de la V O2. Dans les paragraphes suivants, nous proposerons une 

hypothèse alternative, permettant une synthèse entre ces opinions en apparence conflictuelles.  

 

De l’accumulation des « lactates précoces » 

La vitesse à laquelle la consommation d’oxygène s’adapte en condition aérobie est 

dépendante de la vitesse d’adaptation de ses substrats
11,20

. Si, lors d’une transition entre le 

repos et l’effort, Q aO2 augmente plus lentement ou aussi lentement que ces derniers alors la 

cinétique d’adaptation de la consommation d’oxygène par le muscle sera dictée par celle de 

Q aO2. 

Dans ces conditions, on observera une accumulation de pyruvate dans le muscle, induisant la 

production puis l’accumulation de lactates dans le muscle puis le sang (décrits comme 

« lactates précoces » par Cerretelli et ses collaborateurs
19

). Même si nous n’avons pas mesuré 

directement la consommation d’oxygène et sa cinétique au niveau musculaire, les outils 
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d’analyse classiques utilisés en physiologie de l’effort nous permettrons de mettre en lumière 

ce phénomène. 

Ainsi, dans l’introduction de cet exposé, nous avons vu que la constante de temps de la 

diminution de la PC au début de l’effort est semblable à celle de l’augmentation de la 

consommation d’oxygène au début de ce même effort
9
. Ceci illustre la composante obligatoire 

de la dette d’oxygène, nécessaire à l’accélération du métabolisme oxydatif, qui permet une 

réponse mécanique immédiate. Par ailleurs, la constante de temps de la diminution de la PC, 

déterminée en spectroscopie par résonance magnétique
10,39,94

, est invariante et indépendante 

de la charge mécanique imposée au muscle. En conséquence, la dette alactique d’oxygène est 

directement proportionnelle à la consommation d’oxygène à l’état stationnaire dont la 

constante de temps est invariable. Ainsi, si la constante de temps de la consommation 

d’oxygène ou de la V O2 devient plus lente que celle à l’origine de la dette alactique 

d’oxygène, on observera une dette d’oxygène supplémentaire induisant une production 

lactique proportionnelle à ce déficit supplémentaire (composante « facultative » du déficit 

d’oxygène). Dans ce cas, il existe une relation étroite entre l’accumulation lactique et la dette 

d’oxygène supplémentaire dont le pente représente l’équivalent énergétique de l’accumulation 

de lactates dans le sang
27,28

 qui correspond à la quantité d’énergie, exprimée en volume 

d’oxygène par kilogramme de masse corporelle produite par l’exploitation du métabolisme 

anaérobie pour chaque augmentation d’un millimôle de la concentration lactique
27

. Ainsi, 

pour chacun des niveaux d’effort étudiés, nous avons calculé la dette d’oxygène générée 

(O2def) lors des transitions métaboliques par la formule suivante : 

 

2

2

5

2A,ss O2A2O def * O

t d

t d

t V dV dt         (7) 
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Où le temps t est exprimé en minutes et la V O2 en l.min
-1

 (le suffixe A précise que la mesure 

est effectuée à partir des gaz alvéolaires). Le suffixe ss désigne l’état stationnaire. 

Simultanément, nous avons calculé l’accumulation de lactates sanguins au cours de la 

transition métabolique par la différence entre les valeurs mesurées au repos et après 5 minutes 

d’effort
19

. A chaque niveau d’effort, nous avons noté les différences de O2def et 

d’accumulation de lactates précoces (∆[La]b) entre la normoxie et l’hypoxie. Le quotient de 

ces deux paramètres doit correspondre à l’équivalent énergétique de l’accumulation lactique. 

Nous avons ainsi obtenu des valeurs de 4.4 ± 1.2 ml.mmol.l
-1

.kg
-1

 et 3.1 ± 1.7 ml.mmol.l
-1

.kg
-

1
 à 50W et 100 W respectivement. Ces résultats sont proches des équivalents énergétiques 

lactiques découverts et proposés par di Prampero
 
(3 – 3.3 ml.mmol.l

-1
.kg

-1
) pour un effort 

supramaximal en normoxie
27

. 

Ainsi, nous suggérons que la dichotomie historique concernant les éléments régulateurs de la 

consommation d’oxygène et opposant une limitation circulatoire à une limitation musculaire 

intrinsèque soit remplacée par une vision globale incluant ces deux phénomènes. Notre 

proposition est la conséquence de l’observation qu’un ralentissement de la cinétique de Q aO2 

entraîne celle de la V O2. Les conséquences énergétiques de ce phénomène sont : 

 

- une accumulation  lactique précoce 

- l’apparition d’une composante non-obligatoire de O2def. 

 

Cette analyse part bien entendu du principe que la phase II de la cinétique de la V O2 

correspond à celle de la consommation d’oxygène par le muscle. Bien que ce concept soit 

largement accepté
6,46,114

, le modèle à deux composantes doit ici être intégré. Dès lors, la 

relation implique que le phase II de la V O2 décrive les composantes obligatoire (alactique) et 

non-obligatoire (lactique) de O2def. Il y a pourtant, comme nous l’avons discuté pour Q  et Q
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aO2, un délai pour la phase II entre le muscle et les poumons qui implique une composante 

supplémentaire à O2def, liée aux changements des réserves d’oxygène de l’organisme
6,29

. Une 

correction doit être considérée si des changements significatifs sont observés pour ce 

paramètre. Ceci peut être effectivement le cas si la cinétique de la phase I est ralentie ou, pour 

la phase II, d ou A2 sont modifiés, ce qui n’apparaît pas dans les résultats de notre étude. 

 

5. Conclusions 

Cette étude montre et confirme que la réponse dynamique cardiovasculaire à un effort sous-

maximal est plus lente en hypoxie qu’en normoxie. Malgré la diminution de la postcharge du 

ventricule gauche induite par la diminution de la Rp, l’augmentation de Q  à l’état stationnaire 

ne compense pas la diminution de la CaO2, entraînant une diminution de Q aO2. 

Parallèlement, la réponse dynamique de la V O2 apparaît également plus lente en hypoxie et 

compatible avec l’observation d’une accumulation lactique précoce. Nous proposons ce 

phénomène comme illustratif des bases physiologiques systémiques de la composante non-

obligatoire de O2def et de l’accumulation lactique précoce. 
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Conclusion générale et perspectives 

En déterminant pour la première fois simultanément le débit cardiaque et la distribution 

systémique d’oxygène battement par battement et la prise d’oxygène pulmonaire respiration 

par respiration lors de transitions métaboliques, nous avons pu décrire la cinétique complète  

de ces trois paramètres permettant de rejoindre un nouvel état stationnaire. L’analyse faite 

nous permet de tirer les conclusions suivantes : 

 

- La cinétique de la prise d’oxygène pulmonaire, en partie soumise à celle du débit 

cardiaque, peut être décrite par un modèle à deux phases, différent du modèle 

monoexponentiel classique de la consommation d’oxygène. 

- La phase I de ce modèle est en partie liée à une diminution rapide de l’activité vagale 

(responsable de l’augmentation de la fréquence cardiaque) et au mécanisme de Frank-

Starling induit par l’augmentation du retour veineux (responsable de l’augmentation 

du volume d’éjection du ventricule gauche).  

- La phase II de la cinétique de la prise d’oxygène présente des caractéristiques 

semblables à celles de la consommation d’oxygène, suggérant un lien étroit avec 

l’augmentation de l’activité du métabolisme oxydatif. 

- Le réajustement du baroréflèxe illustre le rôle de la suppression vagale (phase I) et 

probablement de l’activation adrénergique (phase II) dans un modèle à deux phases 

décrivant l’adaptation cardiovasculaire à l’effort.  

- La cinétique de la distribution systémique d’oxygène en normoxie, plus rapide que 

celle de la prise d’oxygène, est entièrement dictée par celle du débit cardiaque. 

- La cinétique de l’adaptation cardiovasculaire à l’effort est ralentie en hypoxie 

normobarique aigue, illustrant les bases physiologiques systémiques de la composante 

non-obligatoire de O2def et de l’accumulation lactique précoce. 
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Cette voie de recherche nous permet de mieux comprendre les mécanismes régissant 

l’adaptation du système cardio-circulatoire à l’effort et le rôle joué par le système nerveux 

autonome dans sa régulation. Ceci pourrait nous apporter les éléments utiles à une meilleure 

compréhension des mécanismes physiopathologique à l’origine notamment de l’hypertension 

artérielle systémique. 

 

Par ailleurs, l’utilisabilité de la méthode Modelflow
®
 et l’étude de la cinétique de la réponse à 

l’effort pourraient être évaluées dans les nombreuses pathologies dans l’évaluation desquelles 

l’exploration de l’adaptation cardio-circulatoire à l’effort et la détermination du débit 

cardiaque sont primordiales. C’est le cas des pathologies vasculaires pulmonaires, en 

particulier l’hypertension artérielle pulmonaire. 
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