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DOPPLER

ABBRÉVIATIONS

θ: angle d’incidence

2D: deux dimensionnel

AP: artère pulmonaire

CCVG: chambre de chasse du ventricule gauche

D: diamètre de l’anneau

DC: Doppler continu 

DP: Doppler pulsé 

EROA: orifice régurgitant effectif

F: fréquence

HPRF: High Pulse Repetition Frequency

IP: insuffisance pulmonaire

IT: insuffisance tricuspidienne

ITV: intégrale temps-vitesse

OD: oreillette droite

PHT: temps de demi-pression 

PISA: proximal isovelocity surface acceleration 

Qp:Qs: rapport du flux pulmonaire sur le flux systémique

RA: rétrécissement aortique 

SC: surface de coupe

TRIV : temps de relaxation isovolumique

V: vitesse

Va: vélocité de repliement de spectre (aliasing)

VD: ventricule droit

VE: volume d’éjection

VG: ventricule gauche

Vregmax: vélocité de régurgitation maximale
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INTRODUCTION

L’échocardiographie Doppler est une modalité d’imagerie 
permettant l’étude de paramètres hémodynamiques de 
manière non-invasive. La fiabilité des mesures dépend 
néanmoins d’une approche méticuleuse et d’une bonne 
compréhension des principes du Doppler et de la 
dynamique des fluides. Les recommandations décrites 
dans ce document sont fondées sur une revue de la  
littérature scientifique ainsi que sur un consensus 
d’experts dans le but de guider l’acquisition et l’analyse 
des données Doppler. Ce texte n’a pas pour vocation 
d’être une présentation complète de toutes les  
applications cliniques de l’échocardiographie Doppler.

PRINCIPES GÉNÉRAUX 

Le principe Doppler établit que la fréquence d’un ultra-son 
réfléchi est altérée par une cible en mouvement, telle 
qu’un globule rouge. L’amplitude de ce décalage Doppler 
est liée à la vitesse des cellules sanguines, tandis que sa 
polarité reflète la direction du flux sanguin, vers (positif) 
ou à l’opposé (négatif) du transducteur. L’équation Doppler:

 

montre que le décalage de fréquence (Δ F) est directement 
proportionnel à la vitesse (V) de la cible en mouvement 
(ex : les globules rouges), à la fréquence du transducteur 



(F
0
) ainsi qu’au cosinus de l’angle d’incidence (θ), et est 

inversement proportionnel à la vitesse du son dans le tissu 
(c = 1540 m/s). La vitesse du flux sanguin peut donc être 
obtenue par l’équation Doppler:

 

     En échocardiographie, nous partons du principe que 
l’angle d’incidence est approximativement de 0 ou 180 
degrés (cosinus 0° = 1.0). 
     Actuellement, l’échocardiographie Doppler comprend 3 
modalités: le Doppler pulsé (DP), le Doppler continu (DC) 
et le Doppler couleur. Le DP mesure les vitesses de flux 
dans une zone spécifique (ou volume d’échantillonnage) 
mais est limité par le phénomène d’aliasing qui empêche 
la mesure de vitesses au-dessus d’un certain seuil (nommé 
limite de Nyquist). Le DC peut quant à lui enregistrer 
des vitesses de flux très élevées, mais ne permet pas de 
localiser le point d’origine des vitesses le long du faisceau 
d’ultra-sons. Le Doppler couleur utilise la technologie du 
DP sur plusieurs régions d’intérêt dans la zone couverte 
par le faisceau d’ultra-sons. Dans chacune de ces régions, 
une estimation des vitesses du flux est superposée à une 
image bidimensionnelle (2D) à l’aide d’une échelle de 
couleurs représentant la direction du flux, la vitesse  
moyenne et parfois la variance de la vitesse.
     L’échocardiographie Doppler évalue donc la vitesse 
du flux sanguin en s’appuyant sur le déplacement des 
globules rouges. Le principe de l’effet Doppler est aussi 
applicable pour l’estimation des vitesses du tissu cardi-
aque lui-même, comme cela est possible sur les appareils 
actuels. La cible en mouvement peut être, par exemple,  
le myocarde qui présente une amplitude de rétrodiffusion  
plus importante et des vitesses plus faibles en comparaison 
aux globules rouges. Cette méthode est appelée Doppler 
tissulaire et peut être réalisée en mode pulsé ou couleur. 
Une description détaillée de cette technique irait au-delà 
des objectifs du présent document; néanmoins, certaines 
applications récentes, comme la mesure des vitesses seg-
mentaires du myocarde en mode pulsé, seront abordées.
     L’échocardiographie Doppler a 2 rôles : la détection et la 
quantification des vitesses de flux normaux ou perturbés. 
Pour ce qui est de la détection, les 3 modalités ont une 
bonne sensibilité et spécificité. Néanmoins, le Doppler 
couleur permet souvent une détection plus rapide des flux 
anormaux et offre une représentation spatiale des vitesses 
dans un plan 2D. La quantification de la vitesse des flux 
est préférentiellement obtenue soit par le DP, soit par le 
DC. Mesurer les vitesses avec le Doppler couleur est  
possible, mais les méthodes sont encore en développement  
et ne sont pas standardisées entre les différents  
constructeurs (à l’exception de la « proximal isovelocity 

surface acceleration » ou « PISA » utilisée dans l’analyse 
des régurgitations valvulaires). Le rôle principal du DP 
est d’estimer les vitesses au travers des valves normales 
ou des vaisseaux pour évaluer la fonction cardiaque ou 
calculer le débit. Les applications usuelles sont la quanti-
fication du débit cardiaque, des volumes régurgitants et 
des shunts intra-cardiaques, ainsi que l’évaluation de la 
fonction diastolique.
     Le DC est quant à lui utilisé pour mesurer les vitesses 
élevées à travers des orifices restrictifs comme les sténoses  
et certaines régurgitations valvulaires. Ces vitesses sont  
converties en gradients de pression en appliquant 
l’équation de Bernoulli simplifiée:

		  Gradient de pression = 4V² 	           (3)

     Cette équation a été validée par des modèles de flux in 
vitro, par des modèles animaux, ainsi que par des mesures 
de cathétérisme cardiaque, tant que la vitesse en amont 
de l’obstruction n’excède pas 1,5 m/s. Les principales 
applications cliniques comprennent la détermination des 
gradients de pression dans les sténoses de valves natives, 
l’estimation de la pression systolique dans l’artère  
pulmonaire (AP) à partir de la vitesse de l’insuffisance 
tricuspidienne (IT), ainsi que la détermination des  
gradients au travers de prothèses valvulaires. La  
combinaison du DP et du DC permet d’évaluer avec  
une grande précision les aires effectives des sténoses  
valvulaires à l’aide de l’équation de continuité.
     La modification du DP par haute fréquence de  
répétition des impulsions (High Pulse Repetition  
Frequency ou High PRF) est une technique alternative 
pour enregistrer les flux à haute vitesse. Cette méthode 
utilise l’ambiguïté des distances pour augmenter la vitesse 
maximale pouvant être détectée par le DP. Plusieurs  
volumes d’échantillonnage sont placés en amont de 
la région d’intérêt jusqu’à la profondeur où elle siège. 
La « PRF » est déterminée par la profondeur du volume 
d’échantillonnage le plus proximal, ce qui permet la 
mesure de vitesses plus élevées sans aliasing dans 
la région d’intérêt. Bien que le spectre obtenu inclut 
des fréquences pour chaque profondeur des volumes 
d’échantillonnage,  l’origine du signal de vitesse élevée 
est déduite à partir d’autres informations anatomiques et 
physiologiques, comme pour le DC.

RECOMMANDATIONS SUR LES TECHNIQUES 
D’ACQUISITION ET DE MESURE

La précision des mesures de vitesses par Doppler dépend 
du maintien d’une orientation parallèle entre les ondes 
ultrasonores et le flux sanguin. Bien que la plupart des 
appareils d’échocardiographie permette la correction de 
l’équation Doppler en fonction de l’angle d’incidence, 
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l’estimation n’est pas fiable du fait de la direction tridi-
mensionnelle du flux. La correction d’angle n’est donc pas 
recommandée. Le faisceau d’ultra-sons doit être orienté 
le plus parallèlement possible au flux, en s’aidant à la fois 
des images 2D (éventuellement associées au Doppler  
couleur) et de la qualité de l’enregistrement Doppler. 
Les petites variations d’angle (<20 degrés) produisent de 
légères erreurs dans l’estimation des vitesses (<10%).  
Bien que ces approximations soient acceptables pour des 
flux à faible vitesse, une erreur minime lors d’un calcul de 
gradient de pression peut entraîner une sous-estimation 
importante, liée à la relation quadratique qui existe avec  
la vitesse.

Doppler pulsé

Le DP est utilisé en combinaison avec l’imagerie 2D pour 
enregistrer les vitesses de flux sanguin dans des régions 
précises du cœur et des gros vaisseaux. Les paramètres 
dérivés de ces mesures servent à évaluer les performances 
cardiaques (Figure 1). Les sites les plus fréquemment 
explorés sont la chambre de chasse du ventricule gauche 
(CCVG), l’anneau mitral, l’extrémité des feuillets mitraux, 
l’anneau de la valve pulmonaire, l’AP, l’extrémité des feuil-
lets tricuspidiens, les veines hépatiques et pulmonaires. Le 
débit sanguin s’écoulant au travers de ces structures peut 
être calculé par le produit de l’intégrale temps-vitesse 
(ITV) et de la surface de coupe (SC) de chaque site. Lors 
de l’acquisition des vitesses, le volume d’échantillonnage 
doit être placé à l’endroit où la mesure de la SC est ré

Figure 1: Titre : Doppler pulsé
Enregistrement en DP des vitesses dans la chambre de chasse du 

ventricule gauche obtenu à partir d’une coupe apicale. Etant 

donné que le flux s’éloigne du transducteur, les vitesses apparaissent 

sous la ligne de base. Notez l’aspect dense et étroit du spectre  

pendant l’accélération et la décélération tandis qu’une dispersion 

plus large est observée durant la meso-systole. Le degré de  

dispersion représente l’éventail des vitesses détectées dans le  

volume d’échantillonnage.

alisée. Il est recommandé d’ajuster la taille du volume 
d’échantillonnage entre 5 et 7 mm ainsi que de diminuer 
les filtres de parois pour s’assurer que les vitesses faibles, 
proches de la ligne de base, soient enregistrées correctement. 
Ces dernières doivent être idéalement mesurées sur au 
moins 2 ou 3 cycles respiratoires avec une vitesse de  
défilement de 50 à 100 mm/s ; le défilement plus rapide 
est quant à lui essentiel pour les mesures qui nécessitent 
une bonne résolution temporelle, comme les intervalles 
de temps, les intégrales et les pentes de vitesses.
     Un enregistrement typique de DP correspond à un 
tracé spectral d’intensité variable, dépendant de la densité 
acoustique de l’interface réfléchie, c’est-à-dire la masse 
des cellules sanguines (Figure 1). La portion la plus dense 
(ou brillante) du tracé spectral représente la vélocité de 
la majorité des cellules sanguines, aussi appelée vitesse 
modale. Les zones moins denses représentent les vitesses 
d’un nombre plus restreint de cellules. Pour mesurer les 
vitesses, il faut utiliser le bord externe de la partie la plus 
dense de l’enveloppe spectrale.

Doppler continu

Contrairement au DP, le DC enregistre les vitesses de 
tous les globules rouges se déplaçant le long du faisceau 
d’ultrasons (Figure 2). En conséquence, l’enregistrement 
en DC correspond toujours à une enveloppe spectrale 
pleine dont l’enveloppe externe représente les cellules 
sanguines les plus rapides. Aucune méthode ne garantit 
l’obtention d’une orientation parallèle entre le faisceau 
d’ultra-sons et le flux sanguin dans toutes les situations. 

Figure 2: Titre : Doppler continu
Enregistrement en DC des vitesses à travers l’orifice aortique d’un 

patient atteint de RA. La position du transducteur est apicale; les 

vitesses sont donc représentées sous la ligne de base. En diastole, 

les vitesses du flux trans-mitral sont au contraire positives, car 

le flux est dirigé vers le transducteur. Notez la large dispersion 

spectrale des vitesses durant la systole et la diastole indiquant que 

le faisceau Doppler détecte toutes les vitesses rencontrées le long de 

son parcours.

3



Néanmoins, le Doppler couleur peut aider à déterminer 
la direction du jet dans un plan 2D, particulièrement dans 
les régurgitations. Un transducteur de DC sans imagerie 
2D est recommandé pour évaluer les hautes vitesses,  
particulièrement dans le rétrécissement aortique (RA), 
où de multiples fenêtres d’acquisition sont requises pour 
détecter les vitesses maximales. La mesure des vitesses 
est à réaliser sur la bordure externe du spectre Doppler. 
L’origine d’un jet à haute vitesse est déduite de la lésion 
qui est examinée. Par exemple, si le faisceau du DC est 
dirigé à travers une valve aortique sténosée, la bordure 
externe de l’enregistrement  est considérée comme 
représentant la vitesse du jet trans-sténotique. C’est  
pourquoi, seules les enveloppes bien définies doivent 
être retenues pour la quantification des vitesses afin 
d’éviter des erreurs significatives. Ces recommandations 
s’appliquent aussi quand la méthode du « High PRF » est 
utilisée pour enregistrer un jet à haute vitesse, excepté le 
fait que cette technique doit être systématiquement  
utilisée en association avec l’imagerie 2D.

Doppler couleur

Une description exhaustive de la technique de Doppler  
couleur serait au-delà des objectifs de ce document.  
Néanmoins, quelques recommandations basiques quis’ 
appliquent à tous les appareils d’échocardiographie sont 
décrites ci-après. Le traitement des données Doppler  
pour l’affichage des pixels-couleur nécessite du temps de 
calcul; en conséquence, plus la région d’intérêt est large, 
plus le nombre  d’images par seconde diminue. C’est 
pourquoi une région d’intérêt réduite et des paramètres 
de profondeur réglés au minimum sont souhaitables  
pour obtenir les meilleures conditions de visualisation 
d’une structure d’intérêt. Quand des vitesses de flux  
élevées sont analysées, il est préférable de diminuer 
l’échelle de couleur au minimum possible pour ce niveau 
de profondeur. Le gain du Doppler couleur doit être réglé 
juste sous le seuil provoquant du bruit.

RECOMMANDATIONS CONCERNANT LES 
INDICATIONS SPÉCIFIQUES

Mesures de flux

Technique du DP. Le flux est dérivé du produit entre la 
SC et la vitesse moyenne des cellules sanguines passant 
à travers un vaisseau sanguin ou un orifice valvulaire 
pendant la durée de l’écoulement (Figure 3), tandis que 
le volume d’éjection (VE) représente le produit de la SC 
et de l’ITV. Quand le DP est utilisé, les vitesses enregistrées 
dans le volume d’échantillonnage sont affectées par 
le profil du flux. L’évaluation des profils de flux ou des 
vitesses moyennes des cellules sanguines est difficile avec 

la technologie actuelle. En conséquence, la mesure des 
débits et volumes est plus précise lorsque l’écoulement est 
laminaire (c’est-à-dire quand toutes les cellules sanguines 
se déplacent dans la même direction) et que le profil est 
plat. Le facteur le plus important pour s’assurer de la 
fiabilité des mesures est de bien faire correspondre le site 
d’enregistrement des vitesses avec la mesure anatomique 
de la SC1. Pour cette raison, il est préférable d’utiliser 
des sites où la SC est peu modifiée pendant la durée de 
l’écoulement et peut être déterminée de façon fiable à 
partir d’images 2D avec un profil de vitesses supposé plat. 

Figure 3: Titre : Diagramme de flux. Flat= plat ;  
parabolic= parabolique. Flux = SC x Vitesse
Illustration sous forme d’un diagramme de 2 profils de flux  

différents passant au travers d’un vaisseau. Le profil « plat »  

avec toutes les cellules se déplaçant à la même vitesse et le  

profil « parabolique » avec les cellules centrales se déplaçant  

plus rapidement que celles en périphérie. Pour un temps donné,  

le flux à travers le vaisseau est égal au produit de la vitesse  

moyenne de toutes les cellules par la SC du vaisseau.

Pour le traçage de la courbe servant à calculer l’ITV, il est 
préférable de suivre le bord externe de la zone la plus 
dense du spectre Doppler (la vitesse modale) et d’ignorer 
la dispersion du signal qui apparait près du pic de  
vitesse. Pour les patients en rythme sinusal, les données 
moyennées sur 3 à 5 cycles cardiaques sont suffisantes. 
Néanmoins, chez les patients ayant un rythme irrégulier, 
comme en fibrillation auriculaire, 5 à 10 cycles sont requis 
pour s’assurer d’une meilleure précision des résultats.
Les sites les plus adéquats pour déterminer le VE et le débit 
cardiaque (dans l’ordre décroissant de préférence) sont:

1. La CCVG ou l’anneau aortique
2. L’anneau mitral
3. L’anneau pulmonaire

La CCVG est le site le plus utilisé2.  Le VE est calculé 
comme suit:
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		  VE = SC x ITV                                          (4)

La SC de l’anneau aortique est approximativement  
circulaire, avec peu de variabilité durant la systole. 
Étant donné que l’aire d’un cercle est égal à πr2, l’aire 
de l’anneau aortique peut être déduite du diamètre de 
l’anneau (D) mesuré en coupe parasternale grand axe:

	        SC = D2 x π/4 = D2 x 0.785                             (5)

Figure 4: Titre : Mesure du Volume d’Éjection - Chambre de 
Chasse Ventriculaire Gauche.
Méthode utilisée pour la détermination du volume d’éjection à la 

sortie du ventricule gauche.

     Il est suggéré d’utiliser l’option d’agrandissement 
(zoom) sur la CCVG et de réaliser une boucle ciné de 1 
ou 2 battements (Figure 4). Cette technique permet une 
mesure plus fine du diamètre de l’anneau durant la  
proto-systole au niveau de la jonction des feuillets val-
vulaires aortiques avec l’endocarde septal en avant et la 
valve mitrale en arrière, en prenant les bords internes 
comme limites. La plus large des 3 à 5 mesures doit être 
retenue, étant donnée l’erreur inhérente au plan de coupe 
qui tend à provoquer une sous-estimation du diamètre de 
l’anneau aortique. Quand des mesures sériées du VE et du 
débit cardiaque sont réalisées, il faut réutiliser la mesure 
d’anneau obtenue lors de l’examen initial, car sa taille 
évolue peu au cours du temps chez l’adulte.
     La vitesse dans la CCVG est acquise à partir d’une 
coupe apicale 5 cavités, avec le volume d’échantillonnage 
positionné 5 mm en amont de la valve aortique (Figure 4).  
Le clic d’ouverture de la valve aortique ou un élargissement 
de la zone dense du spectre ne doivent pas être visualisés  
en méso-systole, car cela signifie que le volume 
d’échantillonnage est situé dans la zone d’accélération 
proximale. Le clic de fermeture de la valve aortique est  
au contraire souvent enregistré quand la position est  
correcte.
     La méthode utilisée au niveau de la CCVG ne doit pas 
être appliquée lorsque les repères nécessaires à la mesure 
du diamètre de l’anneau ne peuvent être définis de manière 
satisfaisante, ou s’il existe des signes d’obstruction de la 

CCVG, car les vitesses enregistrées ne correspondront pas 
à la SC de l’anneau aortique.
    Le flux trans-mitral est mesuré en coupe apicale 4-cavités 
à l’aide de l’équation 4 (Figure5). Bien que l’anneau 

Figure 5: Titre : Mesure du Volume d’Éjection – Anneau Mitral
Méthode utilisée pour la détermination du volume d’éjection à 

l’aide du flux diastolique passant à travers l’anneau mitral.

 mitral ne soit pas parfaitement circulaire, l’approximation 
de son aire en l’assimilant à un cercle (équation 5) donne 
des résultats similaires ou même meilleurs qu’en essayant  
de réaliser un modèle elliptique à partir de plusieurs vues 
différentes.2,3  Le diamètre de l’anneau mitral doit être 
mesuré à partir de la base du feuillet antérieur et du  
feuillet postérieur entre la phase proto et méso-diastolique, 
une image après que les feuillets commencent à se refermer 
après l’ouverture initiale. Le volume d’échantillonnage est 
positionné de sorte qu’il se situe au niveau de l’anneau 
durant la diastole.

Figure 6: Titre : Mesure du Volume d’Éjection – Anneau 
Pulmonaire
Méthode utilisée pour la détermination du volume d’éjection à 

travers l’anneau pulmonaire.

     L’anneau pulmonaire est probablement le site de 
mesure le plus difficile des 3, principalement à cause de 
la visualisation souvent limitée de son diamètre et du 
mouvement de la chambre de chasse du ventricule droit 
(VD) pendant la systole. La mesure de l’anneau s’effectue 
durant la proto-systole (2 à 3 images après l’onde R sur 
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l’électrocardiogramme) à partir de l’angle antérieur  
formé avec la paroi de l’AP jusqu’à la jonction du feuillet 
pulmonaire postérieur et de la racine aortique (Figure 6).4,5 
Les équations 4 et 5 sont utilisées pour en déduire  
respectivement le VE et la SC.
     Lors de l’apprentissage des techniques de mesure des 
débits, entrainez-vous sur des patients n’ayant pas de fuite 
valvulaire significative ou de shunt intracardiaque, car 
les valeurs obtenues doivent être égales sur les différents 
sites. En faisant cela, vous développerez l’expertise néces-
saire pour utiliser ces méthodes avec précision. En cas de 
régurgitation valvulaire, le flux antérograde à travers la 
valve lésée est plus important qu’à travers une autre valve 
saine, et la différence entre les débits correspond au flux 
régurgitant. La fraction régurgitante, un index de sévérité 
des fuites valvulaires, est déduite du volume régurgitant 
(en millilitres) divisé par le flux antérograde au travers des 
valves fuyantes. En présence de shunts intra-cardiaques 
significatifs, la mesure des débits permet de calculer le 
rapport du flux pulmonaire sur le flux systémique (Qp:Qs). 
Par exemple, chez un patient présentant une communica-
tion inter-auriculaire, le débit pulmonaire sera plus élevé 
que le débit aortique ; le ratio des deux est équivalent au 
rapport Qp:Qs. Même effectués par des opérateurs très 
expérimentés, ces calculs peuvent présenter jusqu’à 20% 
d’erreur.

Les mesures de flux avec le Doppler continu

L’enregistrement de la vitesse du flux à travers les sites 
mentionnés ci-dessus est également possible avec le DC. 
En outre, la vitesse du flux peut aussi être acquise dans 
l’aorte ascendante à partir de la vue supra-sternale.6La 
principale difficulté avec le DC est que l’enveloppe 
spectrale reflète la vitesse de déplacement la plus élevée 
des cellules sanguines et dépend donc du profil de flux 
et de la taille de la surface de coupe. Par exemple, lors 
de l’enregistrement de la vitesse dans la chambre de 
chasse du VG  (CCVG) à partir de la fenêtre apicale en 
DC, l’intégrale temps vitesse (ITV) est liée à la surface 
de coupe (SC) de la valve aortique plutôt qu’à l’anneau.7 
L’aire valvulaire est plus difficile à obtenir avec l’imagerie 
2D. Une des applications principales du Doppler est 
l’évaluation du volume d’éjection (VE) et du débit cardiaque.  
Étant donné que la SC est relativement stable chez 
un même patient, l’ITV permet de suivre étroitement 
l’évolution du VE. La variabilité des mesures de vitesse 
semble moindre avec le DC qu’avec le DP.8 

APPLICATION DES MESURES DES FLUX 
DANS L’ÉVALUATION DE LA FONCTION  
DIASTOLIQUE

Ventricule gauche

L’enregistrement en DP des vitesses du flux mitral et des 
veines pulmonaires peut fournir un aperçu de la dynamique 
de remplissage du VG et aider à évaluer la fonction diastolique 
 (Figure 7).9-11  Des changements  de ces vitesses se 
produisent lors de modifications des pressions diastoliques 
de l’oreillette gauche et du VG.12-18  En outre, l’analyse  
de la vitesse du flux trans-mitral, trans-tricuspidien et des 
veines hépatiques, est utile lors de l’évaluation de la  
tamponnade cardiaque et de la péricardite constrictive.19-23

Figure 7: Titre : Évaluation de la fonction diastolique en  
Doppler. Mitral, Veine pulmonaire.                                                                                                                                   
Exemple d’enregistrements du flux trans-mitral et du flux veineux 

pulmonaire chez un sujet sain. L'enregistrement du flux de la 

veine pulmonaire a été aligné dans le temps avec le flux mitral à 

des fins d'illustration.

Vitesse du flux mitral
Les paramètres de la fonction diastolique qui reflètent  
les changements de flux doivent être mesurés au niveau 
de l’anneau mitral, où la SC est la plus stable. Par contre, 
les paramètres liés au gradient trans-mitral sont mieux 
obtenus à l’extrémité des feuillets valvulaires. Les mesures 
sont divisées en 3 catégories: (1) les vitesses absolues telles 
que la vitesse de l’onde E et de l’onde A, (2) les intervalles 
de temps tels que temps d’accélération et de décélération 
et, et (3) les ITV telles que celles des ondes E et A. Le  
rapport de ces intégrales  sur l’intégrale totale de la vitesse 
de flux est utilisé comme indice des fractions de remplis-
sage respectives. Les 2 premières catégories sont mieux 
mesurées à l’extrémité des feuillets valvulaires, tandis que 
la troisième est plus précise au niveau de l’anneau mitral.
     Le  temps de relaxation isovolumique (TRIV) est un  
indice supplémentaire de la fonction diastolique. Il est 
défini comme l’intervalle de temps entre la fermeture 
de la valve aortique et l’ouverture de la valve mitrale. 
Cet intervalle peut être mesuré précisément, soit par 
DP, soit par DC. Avec le DP, le transducteur est angulé 
dans la coupe apicale 5 cavités ou grand axe et le volume 
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d’échantillonnage placé dans la CCVG, mais à proximité 
du feuillet antérieur de la valve mitrale à fin d’enregistrer 
à la fois le signal mitral et le signal aortique. Avec le DC, 
le TRIV est mesuré en plaçant le faisceau Doppler en une 
position intermédiaire entre les le flux mitral et aortique 
pour enregistrer les deux flux à la fois (Figure 8). La mesure 
du TRIV correspond à l’intervalle de temps entre la fin de 
l’éjection et le début du flux mitral. En règle générale, les 
enregistrements DC fournissent des valeurs plus repro-
ductibles du TRIV que le DP. Trois à cinq cycles cardiaques 
devraient être moyennés lors de la mesure des vitesses 
trans-mitrales et du TRIV. Une exception est faite lorsque 
ces vitesses changent avec la respiration, comme dans une 
constriction péricardique ou une tamponnade. Dans ce 
cas, les vitesses doivent être enregistrées en association 
avec un traçage respiratoire et moyennées séparément.

 
Figure 8: Titre : Temps de relaxation isovolumique - DC
Méthode utilisée pour mesurer le TRIV à partir de l'enregistrement 

des flux mitral et aortique avec le Doppler continu. La sonde se 

trouve à l’apex du cœur, et le curseur Doppler est aligné en posi-

tion intermédiaire entre la valve aortique  et la valve mitrale.

    Certains profils de flux sont associés à des changements 
dans les pressions auriculaires gauches chez les patients 
atteints  de pathologies du VG, en particulier ceux qui ont 
une fonction systolique altérée (figure 9). Avec des pressions  
normales, le flux trans-mitral, en règle générale, une 
vitesse de l’onde E plus faible que A et un TRIV et temps 
de  décélération prolongés, reflétant un trouble de la 
relaxation du ventricule gauche. D’autre part, avec des 
pressions auriculaires gauches plus élevées, la vitesse de 
l’onde E augmente alors que le TRIV et le temps de  
décélération sont raccourcis. Cela ressemble au profil 
observé chez les jeunes personnes en bonne santé, il est 
donc appelé pseudo-normal.

Flux veineux pulmonaire
L’analyse du flux veineux pulmonaire peut donner un 
aperçu des propriétés diastoliques du VG et de la fonc-
tion de l’oreillette gauche. Certains profils ont été associés 
à une augmentation des pressions auriculaires gauches 

chez les patients atteints de pathologies du VG, en  
particulier ceux qui ont une fonction systolique altérée, 
ce qui complète les informations obtenues à partir du flux 
mitral (Figure 9).16,17  La technologie actuelle permet un 
enregistrement du flux veineux pulmonaire par voie

Figure 9: Mitrale ; Veine pulmonaire. 
Normal, relaxation retardée (pressions de remplissage VG nor-

males), pseudo-normal (pressions de remplissage VG élevées).

Illustration schématique des 3 profils typiques des flux veineux 

pulmonaires et mitraux: normal, anomalie de la relaxation (re-

laxation retardée), et pseudo-normal.

apicale trans-thoracique chez 80% des patients. La veine 
la plus  accessible à partir de cette fenêtre est la veine 
pulmonaire supérieure droite. Le flux veineux pulmonaire  
peut être visualisé avec le Doppler couleur en utilisant 
une échelle à basse vitesse (<40 cm / s) et le volume 
d’échantillonnage DP peut être placé à l’intérieur de la  
veine. En l’absence d’attention portée à l’emplacement 
correct du volume d’échantillonnage, 2 erreurs se produisent 
fréquemment :1) Le volume d’échantillonnage peut être 
placé à proximité de l’ouverture de la veine pulmonaire,  
mais encore à l’intérieur de l’oreillette gauche, 2) le 
mouvement de faible vitesse de la paroi postérieure 
de l’OG peut être involontairement enregistré. Lors de 
l’acquisition du flux veineux pulmonaire, il faut garder 
les filtres de paroi à un niveau bas. Les mesures de vitesse 
de flux veineux pulmonaire actuellement recommandées 
sont le pic de l’onde systolique (S),  le pic de l’onde dia-
stolique (D) et auriculaire (A) rétrograde, le ratio S/D, et la 
durée de l’onde A (Figures 7 et 9).

Vitesses myocardique et annulaire
Les vitesses longitudinales du myocarde peuvent être  
enregistrées avec le Doppler tissulaire à partir de  la 
fenêtre apicale en mode pulsé. Un petit volume 
d’échantillonnage (<5 mm) est placé à l’intérieur d’un  
segment du myocarde et un enregistrement des vitesses 
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dans le segment considéré est obtenu (Figure 10). Pour 
une estimation optimale des vitesses tissulaires, les gains 
et les réglages de filtre doivent être à un niveau bas.
     Les vitesses myocardiques sont plus élevés à la base et de 
plus en plus basses en allant vers l’apex. Par conséquent, 
les vitesses des segments basaux sont couramment utilisées 
pour évaluer la fonction de la paroi  correspondante. Le 
volume d’échantillonnage est habituellement placé à la 
jonction de la paroi du VG et de l’anneau mitral.

Figure 10: Titre : Vitesse myocardique en Doppler tissulaire 
Enregistrement de la vitesse de déplacement du myocarde obtenu 

à partir de la fenêtre apicale avec le Doppler tissulaire en mode 

pulsé.

Schéma illustrant le curseur Doppler avec un volume 

d'échantillonnage positionné à la base de la paroi latérale. Enreg-

istrement montrant une onde positive systolique (S), onde proto-

diastolique (Em), et auriculaire (Am).

     L’enveloppe spectrale de la vitesse longitudinale du 
myocarde consiste normalement en une onde systolique 
positive et 2 pics diastoliques, le premier en proto diastole 
et le second durant la contraction auriculaire (Figure 10).  
L’onde protodiastolique (Em; aussi appelée Ea pour vé-
locité annulaire) a été démontrée comme étant un indice 
de relaxation du VG qui est relativement indépendant 
de la pression dans l’oreillette gauche.24-26  Bien que Em 
puisse être mesurée au niveau de n’importe quelle paroi 
ventriculaire, la paroi latérale et le septum ont été le plus  
souvent utilisés dans l’évaluation de la fonction diastolique. 
Il a été récemment démontré que  le ratio entre la vitesse 
de l’onde E trans-mitrale et Em (E/Em) corrèle bien avec 
la pression moyenne de l’OG (ou capillaire pulmonaire 
bloquée) dans plusieurs situations cliniques avec une 
fonction systolique VG normale ou altérée, telles que 
cardiomyopathie hypertrophique, tachycardie sinusale et 
fibrillation auriculaire.26-30

La vitesse de propagation du flux
Le Doppler couleur permet l’enregistrement du flux 
trans-mitral précoce au travers de la valve mitrale à partir 
de la vue apicale 4 cavités (Figure 11). Il est aussi possible 
d’obtenir une représentation en M-mode couleur du  

déplacement de ce flux vers l’apex. L’ajustement de 
la ligne de base du Doppler couleur facilite la mise en 
évidence d’un bord du flux, dont la pente représente la 
vitesse de propagation du sang vers l’apex. Il a été démontré 
que cette dernière est inversement proportionnelle au 
de temps de relaxation du VG et qu’elle est peu sensible 
aux variations des pressions auriculaires gauches.31, 32  De 
manière analogue à la vitesse Em, le ratio de E transmitral 
et la vitesse de propagation du flux (Vp) corrèlent avec 
la pressionauriculaire gauche (ou capillaire pulmonaire 
bloquée).33, 34

Figure 11: Illustration de la méthode utilisée pour mesurer la 
vitesse de propagation du flux en utilisant le mode-M couleur. 
Panneau A: Doppler couleur 2D avec le curseur en mode-M aligné 

au centre du flux entrant en rouge. Les panneaux B et C illustrent 

le tracé mode-M couleur obtenues à 2 vitesses  d’aliasing  

différentes en décalant la ligne de référence. Cette manœuvre  

améliore l'interprétation de la vitesse de propagation.

Ventricule droit (VD)

Vitesse du flux tricuspidien
Comme avec le flux trans-mitral, la vitesse du flux tricus-
pidien reflète les interactions pression-débit auriculo-
ventriculaires en diastole du côté droit du cœur. Cepen-
dant, les vitesses du flux tricuspidien sont affectées  par 
la respiration; donc toutes les mesures prises doivent être 
moyennées tout au long du  cycle respiratoire ou enregis-
trées en apnée enfin d’expiration. Les coupes parasternale 
basse ou apicale 4 cavités sont les meilleures pour évaluer 
la  vitesse du flux tricuspidien.
      Le même type de mesures que celles réalisées sur le 
flux transmitral peuvent être reproduites au niveau de la 
tricuspide. Cependant, à ce jour, il y a peu d’investigations 
disponibles  sur l’application de ces mesures dans 
l’évaluation de la fonction diastolique  du VD. Le TRIV  du 
VD n’a pas été utilisé comme indice de la fonction dia-
stolique car il est sensiblement modifié par l’hypertension 
pulmonaire et difficile à mesurer avec Doppler seul.
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Vitesse du flux des veines hépatiques
La vitesse de flux dans les veines hépatiques peut être 
enregistrée à partir de la fenêtre sous-costale avec le flux 
orienté parallèlement aux ultra-sons (Figure 12). L’aspect 
normal du flux  se compose de deux ondes antérogrades 
systolique et diastolique (onde S et D, respectivement) et 
une onde rétrograde (onde A). Chacune de ces ondes étant 
profondément modifiée par les 2 phases de la respiration. 
L’influence de cette dernière diffère selon les stades de la 
maladie. Ces variations peuvent être utilisées pour dif-
férencier entre les pathologies  péricardiques restrictive et 
constrictive.22

Figure 12: Titre : Flux veineux hépatique.
Flux normal d’une veine hépatique enregistré à partir de la coupe 

sous-costale. Dans cette fenêtre, une vitesse négative indique 

un flux antérograde se dirigeant vers l’OD. Notez que la vitesse 

systolique antérograde est plus grande que la vitesse diastolique 

antérograde. Une petite vitesse auriculaire rétrograde (A) est  

également visualisée. Ces vitesses sont sujettes à des variations 

avec la respiration.

Estimation des pressions droites

Lorsqu’ une insuffisance tricuspidienne (IT) est présente, 
l’application de l’équation 4V2 à la vitesse maximale de l’IT 
fournit une estimation proche du  gradient  de pression 
maximal entre le VD et l’oreillette droite (OD).35  Par con-
séquent, la pression systolique VD peut être obtenue en 
ajoutant une estimation de la pression moyenne de l’OD 
au gradient maximal VD-OD. La pression moyenne de 
l’OD est estimée par l’amplitude du collapsus de la veine 
cave inférieure, à l’inspiration et des variations des vé-
locités de la veine hépatique.36-38  En l’absence de sténose 
pulmonaire, la pression maximale du VD est équivalente 
à la pression systolique de l’AP. En présence d’une sténose 
pulmonaire, la pression systolique de l’AP est estimée 
en soustrayant le gradient de pression trans-valvulaire 
pulmonaire maximal obtenu en DC, du pic de pression 

systolique VD. La précision de ces estimations de pression 
dépend de l’enregistrement d’une enveloppe nette du flux 
d’IT en Doppler continu. Si le signal est incomplet, une 
sous-estimation significative de la vitesse maximale de 
l’IT peut se produire. La qualité d’enregistrement peut être 
améliorée à l’aide de l’échocardiographie de contraste en 
injectant une solution saline agitée ou d’autres agents de 
contraste échocardiographiques par voie intraveineuse.39

     Divers degrés d’insuffisance pulmonaire (IP) sont 
fréquents, en particulier chez les patients cardiaques. La 
vitesse d’IP reflète le gradient instantané entre l’AP et le 
VD. Dès lors, la vitesse de l’IP en fin de diastole peut être 
utilisée pour calculer la pression diastolique dans l’AP 
avec l’équation 4V2, en ajoutant au gradient de pression 
une estimation de la pression moyenne de l’OD. Le débit 
ventriculaire droit et les vitesses du flux pulmonaire sont 
souvent altérés en présence d’une hypertension pulmo-
naire significative. Le temps d’accélération pulmonaire 
est raccourci et une encoche mésosystolique au niveau de 
l’enveloppe spectrale est souvent présente. Une  relation 
curvilinéaire inverse existe entre le temps d’accélération et 
la pression moyenne de l’AP à partir de laquelle des équa-
tions de régression ont été mises au point. Les limites de 
confiance à 95% de l’estimation de la pression AP avec ces 
équations sont cependant trop larges. Leur utilisation en 
pratique clinique n’est donc pas recommandée.

Gradients de pression et aires valvulaires

Les recommandations sur l’utilisation du DC pour 
l’enregistrement des jets de haute-vitesse ont déjà été 
détaillées. L’équation de Bernoulli modifiée, 4V2, est très 
précise dans l’estimation du gradient de pression au 
travers d’un orifice rétréci  dans la plupart des conditions 
physiologiques.40-43  Les exceptions sont les suivantes: (1) 
une vitesse proximale (en amont) de la sténose supérieure 
à 1,5 m/s, (2) la présence de 2 sténoses l’une à proximité 
de l’autres, par exemple, une sténose sous pulmonaire 
combinée à une sténose valvulaire pulmonaire, et (3) la 
présence d’une lésion sténosante longue en forme de tun-
nel.
     Dans les lésions sténosantes, on peut déduire le pic de 
gradient de pression instantané et le gradient de pression 
moyen au travers de la sténose en se servant de la vitesse 
du jet. Le gradient moyen est obtenu en faisant la moy-
enne des gradients instantanés. Les appareils à ultrasons 
actuels contiennent des logiciels pour calculer la vitesse 
maximale, l’ITV et  le gradient moyen à partir d’un tracé 
de l’enveloppe spectrale. Il est important de noter à la fois 
la fréquence et le rythme cardiaque lorsque l’on rapporte 
les gradients valvulaires. L’équation Doppler est assez 
précise pour calculer le gradient de pression au travers 
d’une sténose serrée. Cependant, dans la sténose aortique, 
le phénomène de restitution de pression peut entraîner 
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un gradient supérieur en Doppler par rapport au gradient 
mesuré par cathéter, en particulier si la pression distale est 
enregistrée plusieurs centimètres en aval de la sténose val-
vulaire. En  pratique, l’erreur est faible et d’impact clinique 
minime.

Mesure de l’aire de l’orifice valvulaire en utilisant 
l’équation de la continuité. L’équation de continuité dicte 
que le débit passant une valve sténosée est égal au débit 
mesuré immédiatement en amont de cette valve (Figure 
13). Puisque le débit est égal à la vélocité multiplié par 
l’aire (SC), si le débit est connu, l’aire de surface  valvulaire 
peut être dérivée comme suit: 

Aire de la valve sténotique = débit / vélocité du flux au 
travers de la valve.                			            (6)

Figure 13: Titre : Équation de continuité. Q = SC x Vitesse                       
Représentation schématique de l’équation de continuité. 

Lorsqu’un flux laminaire rencontre une sténose, il doit s’accélérer 

rapidement pour passer au travers du petit orifice. Le débit en 

amont de la sténose est le même que le débit passant à travers la 

sténose.  Comme le débit (Q) est égal au produit de la vitesse (V) 

par la surface de coupe (SC), la surface de l'orifice sténosé peut être 

calculée si la vitesse à travers l’orifice et le débit sont connus.

 L’équation de la continuité est la plus souvent utilisée afin 
d’évaluer la sténose aortique.4, 44, 45  Le volume de débit 
représente le volume d’éjection systolique passant par 
la valve aortique, tel que déterminé dans la chambre de 
chasse du ventricule gauche. Cependant, pour la sténose 
aortique, le volume d’échantillonnage pulsé ne doit pas 
être placé dans la région d’accélération de flux pré-sténo-
tique. Le volume d’échantillonnage doit être positionné 
à environ 1 cm en amont de la valve afin d’y mesurer la 
vélocité de flux. Puis, le volume d’échantillonnage peut 
être rapproché lentement de la valve jusqu’à ce que 
l’élargissement du spectre de vélocités soit observé, de 

sorte que le volume d’échantillonnage puisse ensuite 
être repositionné là ou une bande étroite de vélocités est 
mesurée. Le dénominateur de l’équation de la continuité 
est l’intégrale dérivée du profil du jet de la sténose valvu-
laire. Par conséquent, la vélocité maximale de la sténose 
aortique sera obtenue en alignant le faisceau Doppler 
continu de manière à être parallèle au jet de la sténose. 
Ceci sera accompli en utilisant une sonde Pedoff  
pour interroger la valve depuis plusieurs fenêtres  
échocardiographiques.
     Pour ce qui est de la sténose mitrale, le principe de la 
continuité ne sera utilisé que lorsque la méthode de temps 
de demi-pression (PHT) ne peut être utilisée. Dans le cas 
de la sténose mitrale, il est difficile de déterminer le débit 
sanguin au travers l’anneau mitral avec exactitude. Le 
volume d’éjection systolique est donc mesuré à l’anneau 
aortique. Cette valeur de débit est ensuite utilisée pour 
constituer le numérateur de l’équation; le dénominateur 
demeure l’intégrale dérivée du jet de sténose mitrale. 
Cette méthode est exacte en l’absence d’insuffisance 
mitrale.5

Figure 14: Titre : Sténose mitrale.
Tracé Doppler continu réalisé chez un patient avec sténose  

mitrale, illustrant la mesure du temps de demi-pression.

Aire de la valve mitrale en utilisant la méthode de temps 
de demi-pression (PHT). La méthode PHT est une mé-
thode simple et exacte utilisée pour déterminer l’aire de 
la valve mitrale sténosée (Figure 14). Le PHT représente le 
temps nécessaire pour que le gradient maximal du jet de 
la sténose chute de moitié. Décrit en fonction de vélocité, 
le PHT représente le temps nécessaire afin que la vélocité 
maximale du jet chute de 30%. Des études fondamentales 
ont démontré la relation inverse existant entre le PHT et 
l’aire de l’orifice de la valve mitrale. C’est à partir de ces 
études que fut dérivée l’équation suivante:

	 Aire de la valve mitrale = 220 / PHT                         (7)

     Cette formule fonctionne bien dans la plupart des cas 
et peut être utilisée afin de guider les décisions cliniques. 
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47, 48  Les sources d’erreur potentielles doivent-être consi-
dérées. Celles-ci incluent une fréquence cardiaque élevée, 
la présence d’insuffisance aortique ainsi que toute condition  
altérant la distensibilité (compliance) de l’oreillette gauche 
ou du ventricule gauche, ou encore la relaxation du  
ventricule gauche.49-51  Dans certains cas, la vélocité initiale 
du jet de la sténose est curvilinéaire plutôt que linéaire, et 
à une apparence ressemblant à celle d’une pente de ski. 
Dans ce cas, le PHT doit être extrapolée à partir de la pente 
linéaire mi-diastolique, tel qu’illustré en figure 15. Bien 
qu’il y ait plusieurs similarités entre la sténose mitrale 
et la sténose tricuspidienne, la méthode PHT n’est pas 
extensivement validée afin de déterminer l’aire de surface 
valvulaire dans le cas de la sténose tricuspidienne.

Figure 15: Titre : Sténose mitrale – « piste de ski »
Enregistrement Doppler continu  du flux trans-mitral chez un pa-

tient présentant une sténose mitrale. Le patron de flux montre une 

décélération initiale rapide jusqu'à la mi-diastole, donnant lieu à 

un aspect en «piste de ski ». Dans ce cas, l'estimation du temps de 

demi-pression à partir de la composante qui descend le plus lente-

ment est meilleure, comme illustré dans le second cycle cardiaque.

Applications Doppler pour l’insuffisance  
valvulaire.

L’échocardiographie Doppler est la méthode utilisée 
le plus communément afin de détecter et d’évaluer 
l’insuffisance valvulaire. Plusieurs indices ont été  
développés afin d’évaluer la sévérité de la régurgitation 
valvulaire en utilisant les modes d’interrogations de  
faisceau pulsé, de faisceau continu et Doppler couleur. 
Bien que les techniques utilisées afin de mesurer ces  
indexes sont décrits dans le présent document, les  
recommandations concernant leur utilisation sont 
présentées en détails dans le document de lignes direc-
trices de  l’Association Américaine d’Echocardiographie 
(ASE) sur les lésions valvulaires régurgitantes.

Volume régurgitant, fraction régurgitante et 
orifice régurgitant effectif (ERO).

En présence de régurgitation valvulaire, le débit au niveau 

de la valve affectée sera plus grand qu’au niveau des valves 
cardiaques compétentes. Par exemple, pour ce qui est de 
la régurgitation mitrale, un plus grand volume passe par 
la valve mitrale que par la valve aortique ou encore, la 
valve pulmonaire. La différence entre le volume de débit 
passant par la valve mitrale et le volume de débit passant 
par une des autres valves constitue le volume régurgitant. 
Pour toute insuffisance valvulaire, la fraction régurgitante 
est obtenue en calculant le quotient du volume régurgitant 
par le volume de débit total au niveau de la valve régur-
gitante. La mesure précise des débits au niveau des sites 
décrits permet donc de déterminer le volume ainsi que la 
fraction régurgitante.
     L’aire de l’orifice régurgitant effectif (EROA) est un 
nouvel index de régurgitation dérivé selon l’équation de la 
continuité:

EROA = volume régurgitant / Intégrale temps-vitesse (ITV) 
du jet régugitant     				                  (8)

Où l’ITV du jet régurgitant est l’intégrale de l’enveloppe de  
vélocités du jet régurgitant interrogé par Doppler continu (DC).53

Application de l’approche PHT pour la  
régurgitation aortique.

Figure 16. Tracé Doppler continu illustrant la méthode utilisée 
pour déterminer la PHT de la vélocité de régurgitation aortique.

L’interrogation du jet de régurgitation aortique par DC 
reflète le différentiel instantané de pression entre l’aorte  
et le ventricule gauche. Ainsi, la rapidité de déclin de la  
vélocité depuis le début jusqu’à la fin de la diastole est un 
index de sévérité de la régurgitation aortique. Bien que 
cette vélocité de déclin puisse être mesurée par la pente 
de la courbe, il est plus commun de mesurer la PHT de 
manière analogue à celui de la sténose mitrale. Ainsi, il 
s’agit du temps nécessaire pour que la vélocité du jet  
diminue de 30% (Figure 16).54

     Afin de mesurer cet index de façon exacte, une enveloppe 
complète du jet régurgitant doit être visualisée par inter-
rogation DC et la vélocité maximale enregistrée devrait 
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surpasser 4 m/s. En plus de la sévérité de l’insuffisance 
valvulaire, d’autres paramètres hémodynamiques tel la 
distensibilité (compliance) du ventricule gauche et la 
résistance vasculaire systémique peuvent influencer la 
rapidité du déclin de la vélocité du jet régurgitant.

Utilisation du Doppler couleur. 

Le Doppler couleur est généralement utilisé afin de 
détecter les lésions valvulaires régurgitantes. L’aire de 
surface du jet régurgitant dans la chambre recevant ce jet 
permet une évaluation semi-quantitative de la sévérité 
de la régurgitation valvulaire. Un degré négligeable ou 
léger de régurgitation résulte habituellement en un jet 
court et étroit dans la chambre réceptrice de ce jet. Un 
degré plus important de régurgitation résulte en général 
en un jet plus diffus. Cependant, l’aire de surface du jet 
régurgitant est significativement influencée par plusieurs 
variables techniques et physiologiques qui affectent la 
largeur et l’étendue du jet régurgitant. Un jet central dirigé 
dans la chambre réceptrice peut générer une plus grande 
aire de surface perçue par Doppler couleur dû à un effet 
d’entrainement des cellules sanguines (Figure 17). 

Figure 17: Effet d’un jet central. Effet d’entrainement. 
Diagramme illustrant le concept de l’effet d’entrainement. Le 

débit passe de la chambre A à la chambre B par un orifice discret 

générant un jet de haute vélocité. Le jet initial de haute vélocité 

est représenté en noir; alors que celui-ci entre dans la chambre 

réceptrice, le sang qui y était déjà est entrainé en mouvement. Les 

cellules sanguines sont entrainées dans un mouvement circulaire 

autour du jet initial et seront donc marquées de Doppler couleur : 

le jet régurgitant initial semblera donc plus large dans la chambre 

réceptrice. Dans le cas de la régurgitation mitrale, ce phénomène 

exagèrera l’apparence de l’aire du jet régurgitant pour un certain 

volume de régurgitation.

En contrepartie, un jet excentrique dirigé au long de la 
paroi de la chambre réceptrice verra son énergie dissipée, 
résultant ainsi en la perception d’un jet de dimension 
réduite pour un même débit de régurgitation.55  La sévérité 

de la régurgitation valvulaire doit donc être interprétée 
avec soin lorsque l’aire de surface du jet régurgitant est 
utilisée à cette fin. De plus, lorsqu’on évalue la régurgitation 
valvulaire en utilisant le Doppler couleur,  il est important 
d’ajuster la limite de repliement de spectre (aliasing) de 
l’échelle de couleur au niveau le plus élevé, afin de limiter 
l’impact de l’effet d’entrainement sur la perception du jet 
et l’évaluation de l’aire de régurgitation.

Figure 18: Doppler couleur de régurgitation mitrale 
vue de la fenêtre para-sternale en axe-long (gauche) et axe-court 

(droite). La mesure de la hauteur et de la largeur du jet est illustrée 

à l’aide de flèches.

     Les paramètres dérivés à partir des vélocités de débit 
par Doppler couleur sont généralement plus exactes que 
l’évaluation basée sur l’aire de surface du jet régurgitant. 
56-58 Afin de bien évaluer ces paramètres, il est recomman-
dé d’interroger la régurgitation valvulaire d’intérêt depuis 
plusieurs fenêtres échocardiographiques, en portant une 
attention particulière à l’analyse des vélocités au niveau 
de l’orifice régurgitante. La largeur et l’aire de surface 
du jet régurgitant au niveau de l’orifice de la valve (i.e. à 
proximité de la vena contracta) où immédiatement en aval 
de l’orifice sont bien corrélées avec les mesures indépen-
dantes évaluant la sévérité de la régurgitation (Figure 
18). 56-58 L’examen de l’aspect de flux près de l’orifice 
régurgitante donne un aperçu de la sévérité de la régur-
gitation. L’accélération du débit donne lieu à des surfaces 
iso-vélocité qui assument une forme semi-hémisphérique 
à l’approche de l’orifice régurgitante et qui peuvent être 
visualisées à l’aide du Doppler couleur (Figure 19).59-62 La 
vélocité de cette aire de surface d’iso-vélocité proximale 
(PISA) égale la vélocité de repliement de spectre (aliasing) 
(Va). Le débit régurgitant (en millilitre par seconde) peut 
être dérivé à partir du rayon PISA (r) comme suit : 2πr2 
x Va. En assumant que le rayon PISA maximal a lieu de 
façon simultanée avec la vélocité de régurgitation maxi-
male (Vregmax), l’aire effective de l’orifice de régurgitation 
(EROA) est calculée comme suit:

		  EROA = (2πr2 x Va) / Vregmax       	               (9)

     Le volume régurgitant peut en suite être estimé en mul-
tipliant l’EROA par l’enveloppe ITV du jet régurgitant.63
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Ces calculs ne peuvent être faits correctement que si la ré-
gion PISA est semi-hémisphérique. Afin de s’en assurer, le 
faisceau ultrason doit-être orienté parallèlement au flux et 
la ligne de base du Doppler couleur doit être ajustée dans 
la direction du flux régurgitant, jusqu’à ce qu’une aire 
semi-circulaire de PISA soit visualisée. Cette méthode est 
donc mieux adaptée aux lésions régurgitantes de la valve 
mitrale, particulièrement celles dont le jet est central.

Figure 19: Diagramme représentant le concept de PISA 
utilisé pour évaluer la sévérité de la régurgitation mitrale.

Évaluation des prothèses valvulaires

Les principes généraux pour l’évaluation des prothèses 
valvulaires sont similaires à ceux de l’évaluation des valves 
natives sténotiques. Une prothèse valvulaire présente 
un orifice effectivement plus petit que celui d’une valve 
native correspondante. Une vélocité plus rapide, et par 
conséquent, un gradient plus élevé sont donc enregistrés 
lorsqu’une telle prothèse est interrogée. La vélocité et le 
gradient d’une prothèse dépend de son modèle et de sa di-
mension, ainsi que du débit et de la fréquence cardiaque. 
64, 65La fréquence cardiaque doit donc être indiquée au 
rapport décrivant la fonction de la prothèse évaluée. Som-
me toute, les gradients de pression estimés par Doppler 
correspondent bien aux pressions mesurées par cathéteri-
sation cardiaque. 66Néanmoins, une surestimation des 
gradients par Doppler à été démontrée pour certains types 
de prothèses. C’est le cas en ce qui attrait aux modèles de 
prothèse de type bi-feuillets, tout particulièrement pour 
les prothèses de petites dimensions.67-68

     L’approche technique utilisée afin de mesurer les vé-
locités au niveau des prothèses est similaire à celle utilisée 
pour les valves natives, avec une attention particulière 
portée afin de minimiser l’angle d’incidence entre le 

faisceau Doppler et la vélocité du flux sanguin. Pour les 
prothèses mitrales ou tricuspidiennes, une vue apicale 
ou parasternale basse est utilisée, et l’approche peut être 
guidée en utilisant l’image Doppler couleur. Cependant, 
certains cas présentent un ou plusieurs jets excentriques 
dus à une position inhabituelle de la prothèse ou à une 
obstruction. Dans ces cas, une fenêtre d’approche différ-
ente et adaptée devra être utilisée. Pour une prothèse val-
vulaire aortique, une interrogation de vélocités à partir de 
chacune des vues d’approche disponibles est encouragée 
afin d’éviter l’erreur et de ne pas sous-estimer le gradient. 
Les fenêtres d’approche suggérées incluent la fenêtre  
apicale, para-sternale droite, supra-sternale et sous-costale. 
Ces interrogations sont particulièrement importantes en 
ce qui à attrait aux prothèses valvulaires sténotiques, pour 
lesquelles le jet est souvent excentrique comme c’est aussi 
le cas avec les valves natives sténotiques.

Fonction de la prothèse valvulaire aortique.

Parce que le gradient valvulaire dépend entre autre du 
débit sanguin, l’équation de la continuité est utilisée 
pour l’analyse des prothèses valvulaires. Pour la prothèse 
valvulaire aortique, l’interrogation est habituellement faite 
an vue « 5-chambre » ou en long-axe apical. Le volume 
d’échantillonnage est placé en amont et à proximité (à 
moins de 1 cm) de la valve.  Par continuité, la surface  
effective de la prothèse peut être déterminée en divisant 
le volume d’éjection systolique par l’ITV du jet. Afin de dé-
terminer le volume d’éjection systolique, le diamètre de la 
chambre de chasse du ventricule gauche doit être mesuré. 
Alternativement, dans les cas difficiles, le diamètre de 
l’anneau valvulaire peut-être substitué au diamètre de la 
chambre de chasse en tenant compte du fait que le résultat  
obtenu puisse alors surestimer l’aire de l’orifice de la  
prothèse.65, 69

     L’aire de l’orifice de la prothèse tel que dérivée par Doppler 
est proportionnelle à la dimension de la prothèse et l’aire 
de plusieurs prothèses valvulaires a été publiée. Un index 
de vélocité Doppler, essentiellement le rapport entre la 
vélocité maximale mesurée dans la chambre de chasse  
du ventricule gauche et celle mesurée au travers de la  
prothèse, dépend moins de la dimension de la prothèse.  
Cet index est particulièrement utile si la dimension  
de la prothèse n’est pas connue au moment de 
l’échocardiographie.65, 68

     Fonction de la prothèse valvulaire en position mitrale  
et tricuspidienne.
     Le gradient moyen de plusieurs types de prothèses 
valvulaires mitrales et tricuspidiennes a été publié. De 
plus, l’aire de l’orifice de plusieurs prothèses valvulaires 
a été dérivée en utilisant la formule PHT; cependant la 
constante 220 utilisée fut initialement dérivée pour les 
valves natives et non pour les prothèses valvulaires.70  Les 
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limitations de la méthode PHT sont similaires à celles dé-
crites pour les valves natives et telles que décrites ci-haut, 
néanmoins cette approche reste utile afin de détecter une 
obstruction valvulaire.71 Dans le cas où il y a désaccord 
entre le gradient mesuré et l’aire effectrice calculée pour  
la prothèse valvulaire, l’application du principe de la  
continuité peu être utile.72  Aucune donnée n’est disponible  
pour l’application du principe de la continuité pour  
caractériser les valves tricuspides.
Régurgitation des prothèses valvulaires.

Pour la plupart, toutes les prothèses valvulaires mécaniques 
ont un degré minime de régurgitation « fonctionnelle » 
intrinsèque, qui peut être détectée par interrogation  
Doppler et ne doit pas être interpréter comme une  
régurgitation pathologique.73,74  La régurgitation d’une 
prothèse valvulaire aortique est aisément détectée par 
Doppler transthoracique et sa sévérité peut être estimée 
de plusieurs façons, de manière analogue à l’insuffisance 
d’une valve native. Dû à la position de la prothèse mitrale 
par rapport à la chambre réceptrice du jet régurgitant 
et à l’angle d’interrogation par la sonde, une ombre 
échographique considérable peut masquer le jet Doppler 
lors d’une étude transthoracique. Ce scénario est d’autant 
plus marqué pour les prothèses mécaniques que pour  
les prothèses biologiques. Ainsi, les interrogationsconven-
tionnelles Doppler ou Doppler couleur sont moins  
sensibles pour la détection de la régurgitation d’une  
prothèse mitrale.75, 76  Une sonde Pedoff et le mode  
Doppler continu devrait être utilisé pour l’interrogation  

de toute prothèse valvulaire mitrale car les ondes sonores 
de basse fréquence pénètrent mieux les tissus et peuvent  
souvent détecter un jet régurgitant passé inaperçu 
lorsqu’initialement interrogé par une sonde d’imagerie. 
Chez un patient avec une prothèse mécanique de type St. 
Jude, une vélocité maximale de 1.9 m/s ou plus sans autre 
signe d’obstruction est sensible à 90% et spécifique à 89% 
pour une régurgitation significative.77  Une étude trans-
œsophagienne est souvent requise afin de confirmer la 
présence et la sévérité de la régurgitation. Dans la plupart 
des cas, la régurgitation d’une prothèse tricuspidienne est 
plus aisément détectée.

Sommaire et conclusions.

L’échocardiographie Doppler permet une évaluation de 
la sévérité de plusieurs problèmes cardiaques. Ainsi, elle 
assume un rôle intégral dans l’évaluation clinique de pa-
tients atteint de maladie cardiaque. Le présent document  
met l’emphase sur les méthodes appropriées à utiliser afin  
de documenter et quantifier les vélocités par Doppler.  
Néanmoins, une expertise de l’échocardiographie  
Doppler ne peut être obtenue que suite à une formation 
appropriée, par pratique et par expérience. Finalement, le 
domaine de l’échocardiographie est dynamique et évolue 
rapidement : des modifications aux recommandations 
contenues dans ce document seront donc faites au fur et à 
mesure que de nouvelles méthodes et application Doppler 
émergeront.
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Aliasing: Ambiguous frequencies (or velocities)
caused by frequencies exceeding the PRF sampling
(Nyquist) limit with PW Doppler.The high velocities
“wrap around” and are displayed as negative velocities.
Amplitude: The intensity of the backscatter
echoes reflected off the moving blood cells and displayed
in gray scale. It reflects the number of red blood cells  
moving at a given velocity in a given time.
Baseline shift: Repositioning of the zero flow
velocity line to the forward or reversed channels to
overcome aliasing.Also referred as zero shift.
Bernoulli Equation: An equation that relates the
instantaneous pressure drop across a discrete stenosis to 
convective acceleration, viscous forces, and early phasic 
acceleration. The latter 2 factors are usually neglected in 
the “modified” equation (4V2).
Carrier frequency: The frequency emitted by the
transducer.
Continuity equation: Principle of the conservation
of mass in which the flow volume proximally to
a valve equals the distal flow volume. Because flow =
area (A) × velocity (V), it follows that A1 × V1 = A2 × V2.
Continuous wave (CW) Doppler: A method to measure 
Doppler velocity with a transducer incorporating 2 ul-
trasound crystals (or array of crystals). One constantly 
transmits a selected ultrasound frequency, and the other 
constantly receives frequency shifts backscattered from red 
blood cells in motion. High-flow velocities can be recorded 
without aliasing, although depth localization is not possible.
Deceleration time: The time duration (in milliseconds)
of the decrease from peak flow velocity to the zero baseline.
Diameter: The maximal linear measurement (in centime-
ters) of a circle.
Diastolic filling period: The duration of flow velocity from 
atrioventricular valve opening to closure.
Doppler equation: A mathematical equation that relates 
the observed frequency shift (∆F) to the velocity of blood 
cells (V), the carrier frequency (Fo), the cosine of the angle 
theta (θ), and the speed of sound in soft tissue (c = 1540 
m/s). The Doppler equation is θF = (V × 2 Fo × cos θ)/ c.
Ejection time: The duration of flow from semilunar
valve opening to closure.
Flow convergence region: The region proximal
to a flow orifice in which flow streamlines converge,
thereby creating “shells” of progressive flow acceleration.
Isovelocity areas can be indicated by aliasing boundaries.
Flow profile: A spatial plot of velocity distribution
across a vessel diameter that can be described as
parabolic, flat, or irregular.
Frequency shift: The difference between transmitted and 

received ultrasound frequency. It is directly proportional to 
the velocity of blood flow as stated in the Doppler equation.
Gradient: The pressure drop or pressure difference
across any restrictive orifice.
Hertz: A unit of frequency equal to one cycle per
second; kilohertz (KHz) = 1000 hertz,and megahertz
= 1 million hertz.
High pulse repetition frequency (PRF) Doppler:
A method of achieving high sampling rates; multiple 
pulses and their return signals from within the heart are 
present at any one point in time, and Doppler shifts along 
the beam are summed along sample volume depths that 
are multiples of the initial sample volume depth to give a 
single output.
Isovolumic contraction: The time period (in milliseconds)
between atrioventricular valve closure and semilunar valve 
opening.
Jet: High-velocity flow signal in or downstream from a 
restrictive orifice.
Laminar flow: A flow state in which blood cells are moving 
in a uniform direction and with organized distribution of 
velocities across the flow area.
Mean velocity: The mean (average) of measured spectral 
shifts over a specific period within a given sample site.
Mirroring: An artifact of spectral display resulting
in the inability of the spectrum analyzer to separate
forward and reverse Doppler signals. The stronger
signals are displayed in mirror-like fashion from the
zero baseline in the opposite channel.Also called signal
“cross talk.”
Modal velocity: The mode in the frequency analysis
of a signal is the frequency component that contains
the most energy. In display of the Doppler frequency
spectrum, the mode corresponds to the brightest (or darkest) 
display points of the individual spectra and represents the 
velocity component that is most commonly encountered 
among the various moving reflectors.
Nyquist limit: The highest Doppler shift frequency that 
can be measured. Equal to one half the pulse repetition 
frequency.
Pressure half time: The time (in milliseconds) that it takes 
for the maximal pressure gradient to decrease by one half.
Pulse repetition frequency (PRF): The rate at which pulses 
of ultrasound energy are transmitted.
Pulsed-wave (PW) Doppler: A method of Doppler interro-
gation that uses specific time delays to assess the Doppler 
shifts within a discrete region along the path of the sound 
beam.
Sample volume: The specific 3-dimensional site in which 
Doppler velocities are interrogated.

GLOSSARY OF TERMS
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Sample volume width: The lateral and azimuthal dimen-
sions of the PW Doppler sample volume, which depends 
on beam characteristics.
Sample volume length: The axial size of the PW Doppler 
sample volume.
Spectral analysis: A display of the Doppler shift frequency 
components over time. Frequency or velocity is displayed 
in the Y-axis, time in the X-axis, and amplitude in gray scale.
Spectral broadening: An increase in the number of  
frequency components in a PW Doppler signal; an
indicator of a disorganized flow pattern or highvelocity
flow signal aliasing.

Velocity-time integral (VTI): Integral of the velocity  
over time.
Turbulent flow: Nonlaminar unstable blood flow in which 
the kinetic energy of flow creates vortices of differing  
velocities and direction.
Vena contracta: Smallest area of flow in or downstream
from a restrictive orifice.
Wall filter: A control that rejects echocardiographic
information from low-velocity reflectors such as wall motion.


