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RÉSUMÉ ET ABSTRACT 

Les maladies cardiovasculaires sont la première cause de mortalité dans le monde et font 
actuellement l’objet de nombreuses recherches. Dans le cas d’études des artères, un des objectifs 
est d’améliorer la compréhension des mécanismes biologiques impliqués dans des maladies comme 
l’hypertension, l’athérosclérose ou l’anévrisme. Les études mécaniques qui ont été menées 
s’appuient essentiellement sur des approches expérimentales in vitro, ce qui en limite leur intérêt et 
application dans le diagnostic clinique. Dans ce travail, un modèle théorique de comportement 
mécanique 3D de l’artère carotide prenant en compte le caractère hyperélastique, anisotrope, actif, 
précontraint et dynamique de la structure est proposé. Les mesures expérimentales sont obtenues in 
vivo sur des carotides communes de rats d’une part, et humaines de manière non invasive, d’autre 
part. Le problème mécanique aux limites est résolu semi-analytiquement sur un cycle cardiaque, 
considérant le tissu environnant. Les valeurs optimales des paramètres du modèle, en particulier de 
ceux décrivant les caractéristiques mécaniques de microconstituants pariétaux (élastine, collagène, 
muscle lisse), sont évaluées par régression non linéaire. Le modèle proposé permet (i) de reproduire 
les évolutions de pression luminale mesurées in vivo et (ii) de donner une évaluation des 
distributions de contraintes pariétales cohérentes avec la physiologie artérielle. Une corrélation 
entre l’âge des patients et les paramètres décrivant les contraintes résiduelles et les fibres de 
collagène, montre l’intérêt du modèle théorique et l’originalité de cette approche qui pourra donc 
être utilisée dans l’étude de pathologies artérielles. 

Mots-clés 
Hyperélasticité, anisotropie, dynamique, artère humaine in vivo, identification de paramètres, 
contraintes pariétales 

Title: Contribution to the mechanical modelling of the dynamic, hyperelastic and anisotropic 
behaviour of the arterial wall 

Abstract 
Cardiovascular diseases are the number one cause of death globally and they are currently the 

subject of many researches. In studies of arteries, one of the aims is to improve understanding in 
biological mechanisms involved in diseases such as hypertension, atherosclerosis or aneurysm. The 
mechanical studies that were carried out predominantly rely on in vitro experimental testing, which 
limit their interest and application in clinical diagnosis. In this work, a theoretical modelling of the 
3D carotid artery mechanical behaviour is proposed by assuming a hyperelastic, anisotropic, active, 
pre-stretched and dynamic wall structure. The experimental measurements were obtained in vivo 
from rat and human common carotid arteries, with non invasive recordings in the human case. The 
mechanical boundary value problem is solved semi-analytically over a cardiac cycle by also 
assuming the surrounding perivascular tissue. The best-fit values of the model parameters are 
estimated by nonlinear least-squares method, in particular those describing the mechanical 
characteristics of wall microconstituents (elastin, collagen, smooth muscle). The proposed 
modelling is able (i) to reconstruct the in vivo dynamic measured intraluminal pressures and (ii) to 
compute the wall stress fields which seem to be consistent with the arterial physiology. A 
correlation between patient age and the parameters related to residual stresses and collagen fibres 
shows the relevance of the theoretical modelling and the originality of the approach which, thereby, 
would be able to be used in studies of arterial pathological cases. 

Keywords 
Hyperelasticity, anisotropy, dynamics, in vivo human artery, parameter identification, wall stress 

Adresse du laboratoire de rattachement : CNRS UMR 7054, Université Paris 12 Val de Marne, 
8 rue du Général Sarrail, F-94010 CRÉTEIL, FRANCE. 
Collaboration avec Pr Pierre BOUTOUYRIE et Pr Stéphane LAURENT, HEGP et INSERM 
UMRS 872, Équipe 1, 15 rue de l’École de Médecine, F-75006 PARIS, FRANCE. 
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INTRODUCTION 

Les maladies cardiovasculaires sont la première cause de mortalité dans le monde. Le 

nombre de décès, qui leur est imputable, est estimé à 17,5 millions pour l’année 2005, soit 

30 % de la mortalité mondiale totale, selon l’Organisation Mondiale de la Santé. En 

France, le Haut Comité de Santé Publique estime à environ 180 000 le nombre annuel de 

décès, consécutifs à une affection cardiovasculaire, soit 32 % de la totalité des décès. La 

rigidité artérielle est un facteur de risque pour les maladies cardiovasculaires, indépendant 

d’autres plus classiques (âge, sexe, tabac…). Il a été démontré que sa valeur, évaluée pour 

différentes populations [12,85], est un paramètre important pour l’étude des propriétés 

mécaniques de l’artère et pour comprendre les maladies cardiovasculaires et aider à les 

diagnostiquer. 

 

De nombreuses études se sont appuyées sur des modèles de comportement mécanique. 

La majorité de ces modèles s’appuie sur des données expérimentales in vitro pour des 

raisons évidentes d’accessibilité. Les résultats obtenus à partir de ces données in vitro ne 

montrent pas toujours leur pertinence, que ce soit pour comprendre la physiologie normale 

in vivo de l’artère, sa croissance, son remodelage ou pour améliorer les diagnostics 

cliniques. De même, cette limite n’a pas permis d’aider de façon probante la conception de 

substituts vasculaires de petits diamètres ou d’optimiser les interventions chirurgicales 

telles que les angioplasties ou les mises en place d’endoprothèses vasculaires [68]. La 

confrontation des modèles théoriques ou numériques aux données in vivo apparaît donc 

primordiale, si nous voulons aider à mieux comprendre les mécanismes biologiques liés 

aux pathologies artérielles et aider au diagnostic ou à la thérapeutique clinique. L’un des 

problèmes actuels est l’identification des paramètres de ces modèles théoriques, afin de 

reproduire au mieux le comportement mécanique d’artères in vivo et d’accéder, ainsi, à 

une évaluation des distributions de contraintes pariétales satisfaisantes [68,94,128]. De 

plus, la plupart des modèles de comportement mécanique artériel ne tiennent pas compte 

de la complexité microstructurale du tissu biologique, alors qu’il est admis que chaque 



Introduction  18 

 

microconstituant joue un rôle important dans le fonctionnement mécanique de l’artère et 

peut être affecté dans certaines situations pathologiques [68,79]. 

 

Dans ce travail de thèse, nous proposons une contribution à la modélisation du 

comportement mécanique des artères in vivo. Le manuscrit de thèse est organisé de la 

manière suivante : 

 

Dans un premier chapitre, quelques éléments d’histologie et de physiologie présentent 

les microconstituants et les fonctions de la paroi artérielle, qui contribuent à son 

comportement mécanique. Nous exposons également quelques états pathologiques de 

l’artère. 

 

Dans un deuxième chapitre, nous décrivons les propriétés mécaniques du tissu artériel 

qui permettent de guider le choix des relations de comportement. Nous présentons 

également les principaux modèles de comportements mécaniques des artères de la 

littérature, en mettant l’accent sur les approches qui tiennent compte du caractère 

hyperélastique et composite du tissu artériel. 

 

Dans un troisième chapitre, nous présentons les approches expérimentales in vivo sur 

des artères carotides communes (ACC) de rats, d’une part, et humaines, d’autre part, sur 

lesquelles nous avons basé notre travail. Les évolutions cinématiques et de pressions 

luminales de l’artère sont mesurées, respectivement, par des méthodes ultrasonores 

echotracking et par l’intermédiaire d’un cathéter introduit dans l’artère (cas du rat) ou par 

tonométrie d’aplanation (cas humain). 

 

Dans un quatrième chapitre, nous rappelons quelques éléments théoriques d’élasticité 

finie anisotrope. Puis, sur la base des mesures expérimentales in vivo obtenues, nous 

proposons un nouveau modèle théorique de comportement mécanique 3D de la structure 

artérielle, qui prend en compte son caractère hyperélastique, anisotrope fibreux, actif, 

incompressible, précontraint et dynamique. Les contributions passives et actives de 

certains microconstituants du tissu artériel et les chargements périvasculaires sont 

introduits. Le problème aux limites dynamique est formulé puis résolu de manière semi-

analytique pour calculer la pression intraluminale, afin d’identifier les valeurs optimales 

des paramètres du modèle. La méthode de minimisation est basée sur une régression non 
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linéaire, comparant la différence entre les pressions intraluminales mesurées et calculées au 

cours d’un cycle cardiaque. 

 

Dans un cinquième chapitre, nous présentons les résultats obtenus pour deux 

applications du modèle proposé au chapitre précédent, l’une élastodynamique sur des 

artères carotides communes de rat in vivo en explorant le comportement passif sans 

chargement périvasculaire, l’autre sans effet inertiel sur des artères carotides communes 

humaines in vivo en explorant le comportement actif avec chargement périvasculaire. Nous 

montrons que le modèle théorique permet de reproduire les évolutions expérimentales de 

pression intraluminale obtenues in vivo et d’évaluer les distributions de contraintes 

pariétales. Une corrélation entre l’âge des patients et les paramètres décrivant les 

contraintes résiduelles et les fibres de collagène, montre l’intérêt du modèle théorique et 

l’originalité de l’approche. Dans cette partie, une étude qualitative de la sensibilité du 

modèle est également effectuée. 

 

Dans le sixième et dernier chapitre, nous discutons les résultats obtenus, en nous 

intéressant plus particulièrement à ceux pouvant avoir des répercussions cliniques. Nous 

indiquons également les limitations de l’approche proposée. 

 

Enfin, nous concluons et donnons des perspectives très nombreuses à ce travail, en 

particulier une étude numérique par éléments finis, qui permettrait de considérer des 

géométries réelles d’artères saines ou pathologiques, reconstruites à partir de techniques 

d’imagerie médicale. 
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Chapitre 1. ÉLÉMENTS D’HISTOLOGIE ET DE 

PHYSIOLOGIE DE LA PAROI 

ARTÉRIELLE 

Le système cardiovasculaire assure le transport du sang à travers l’organisme, sous 

l’impulsion du cœur qui agit comme une pompe centrale, et grâce à des vaisseaux sanguins 

de divers calibres. Par définition, les artères sont des vaisseaux conduisant le sang du cœur 

aux organes, le retour sanguin étant assuré par les veines. Un apport continu d’oxygène, de 

nutriments et d’hormones aux organes et tissus est indispensable, tout comme l’élimination 

du dioxyde de carbone et des déchets. La diffusion des gaz, nutriments et hormones entre 

le sang et les tissus se fait au niveau capillaire. 

L’histologie permet d’explorer la structure et la composition des tissus. La physiologie 

étudie les fonctions et les propriétés des tissus et organes. Dans ce chapitre, le rappel de 

quelques éléments d’histologie et de physiologie de la paroi artérielle nous permet de 

décrire la microstructure composite de l’artère [35,68,109,131], sur laquelle nous nous 

appuierons ultérieurement pour aborder la mécanique artérielle. Nous présentons 

également succinctement les fonctions de la paroi artérielle et quelques états pathologiques 

qui peuvent lui être associés. 

1.1. Structure et composition de la paroi artérielle 

Les parois artérielles font partie du tissu conjonctif. Elles sont très riches en matrice 

extracellulaire et les principaux éléments cellulaires sont les cellules musculaires lisses 

vasculaires, les cellules endothéliales, les fibroblastes, les macrophages et quelques 

cellules immunitaires. Les éléments principaux de la matrice extracellulaire sont les 

collagènes (I, III et IV), l’élastine, la fibronectine, les protéoglycanes. L’ensemble des 

éléments tissulaires de la paroi artérielle est organisé et interconnecté [35,68,131], comme 

nous le décrivons par la suite. 
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1.1.1. Classification des artères 

La structure de la paroi des artères varie le long de l’arbre artériel. L’âge, les espèces, 

les adaptations locales et les maladies influencent également cette structure. Néanmoins, 

nous pouvons dissocier deux grands types d’artères : les artères élastiques et les artères 

musculaires [68,131]. 

Les artères élastiques, comme l’aorte, les carotides communes, les iliaques communes, 

sont proches du cœur et ont un large diamètre. Chez l’homme, le diamètre de la lumière de 

ces artères mesure de 10 à 20 mm et leur épaisseur de paroi de 500 µm à 2 mm, en rapport 

avec les pressions hémodynamiques importantes auxquelles elles sont soumises (120 à 140 

mmHg). Ces artères sont très élastiques du fait de leur composition élevée en élastine (~ 

40%). Les artères pulmonaires proximales sont aussi des artères élastiques, mais se 

distinguent par le fait qu’elles sont exposées à des pressions beaucoup plus basses (10 à 20 

mmHg). Le rôle principal des artères élastiques est d’amortir l’éjection cardiaque et de 

servir de relais diastolique à la contraction, du fait de leur déformation élastique. 

Les artères musculaires, comme les coronaires, les artères cérébrales, les artères 

rénales et les artères des membres supérieurs et inférieurs (à destinée musculo-cutanée), 

sont moins élastiques (~ 10% d’élastine) et contiennent davantage de cellules musculaires 

lisses. Chez l’homme, le diamètre luminal de ces artères mesure de 1 à 10 mm et leur 

épaisseur de paroi est de l’ordre de 150 µm à 1 mm. Le rôle principal de ces artères est de 

conduire le sang en périphérie et de s’adapter à la demande métabolique en modifiant leur 

diamètre. 

Des artères de transition, comme les carotides externes, présentent des caractéristiques 

des deux types, élastique et musculaire. En aval des artères musculaires, sont situées les 

artérioles (50 à 500 µm de diamètre, chez l’homme), dont la structure est essentiellement 

musculaire. Leur rôle est de réguler les débits régionaux puisqu’elles sont le siège des 

résistances hémodynamiques, mais aussi de protéger les fragiles capillaires face aux 

pressions artérielles moyenne et pulsatile. 

1.1.2. Caractère multicouche des artères 

Quel que soit le type d’artère, la paroi est constituée de trois tuniques concentriques 

distinctes (Figure 1.1), nommées à partir de la lumière vasculaire : intima, media et 

adventice [68,131]. 
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Figure 1.1 Structure multicouche d’une artère : trois tuniques concentriques, (a) [I1], (b) [I2]. 

1.1.2.1. Couche intima 

L’intima est constituée d’un endothélium reposant sur une lame basale et séparée de la 

media par la limitante élastique interne. L’endothélium est une monocouche continue de 

cellules endothéliales (~ 0.3 à 0.5 µm d’épaisseur) qui tapissent la surface interne de la 

paroi en contact avec le sang. La lame basale (~ 80 nm), composée de collagène (type IV), 

de molécules d’adhésion (laminine, fibronectine) et de protéoglycanes, joue le rôle de 

support de régénération pour l’endothélium. Une sous-couche endothéliale peut se 

développer avec l’âge (et surtout l’athérosclérose) au niveau des gros troncs artériels. 

L’intima forme une interface non thrombogène entre le sang et les tissus, tout en ayant une 

fonction endocrine en libérant des messagers (vasoconstricteurs, vasodilatateurs…) vers les 

couches voisines ou dans le flux sanguin. 

La limitante élastique interne sépare l’intima de la media et forme une couche fenêtrée 

de tissu élastique (~ 5 à 20 µm d’épaisseur) permettant le passage de nutriments, de 

molécules d’eau, de sels minéraux et la communication directe de cellule à cellule. Elle 

possède aussi un rôle mécanique propre, important dans la mesure où elle est la première 

lésée en cas de pathologie. 
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1.1.2.2. Couche media 

La media est la couche la plus épaisse de l’artère. Elle est constituée d’un réseau 

complexe 3D de cellules musculaires lisses et de fibres d’élastine et de collagène. Plusieurs 

lames élastiques (~ 3 µm d’épaisseur), fenêtrées, divisent la media des artères élastiques en 

un nombre variable de couches concentriques, constituées de cellules musculaires lisses 

qui sont recouvertes de matrice extracellulaire composée d’élastine, de collagène 

(principalement de type I, III, V) et de protéoglycanes (Figure 1.2). La media des artères 

musculaires est moins bien organisée car elle contient moins de fibres élastiques. La media 

a un rôle, à la fois, d’amortisseur et de maintien face à la pression artérielle. 

 

Figure 1.2 Schéma simplifié des interconnections entre des microconstituants de la media, 
entre deux lames élastiques (EL) avec deux cellules musculaires lisses (SMC). Coll : fibres de 
collagène épaisses (types I, III, V), proches des lames élastiques ; Ox : microfibrilles contenant 
de la fibrilline et du collagène VI ; D : dépôts contenant du collagène IV et des protéoglycanes. 
D’après [35]. 

La limitante élastique externe est une couche fenêtrée, souvent à plusieurs lames, de 

tissu élastique qui sépare la media de l’adventice. 

1.1.2.3. Couche adventice 

L’adventice est une couche de tissu conjonctif, en général composée de fibres de 

collagène, de quelques fibres élastiques épaisses et de fibroblastes. Elle est également 

traversée de vasa vasorum, lymphatiques et nerfs. La nutrition de la paroi est assurée par le 

sang (depuis la lumière pour la partie interne de la media) et les vasa vasorum qui sont des 

capillaires particuliers traversant l’adventice. Ils ne sont présents que dans l’adventice des 

artères de diamètre supérieur à 200 µm, et pénètrent dans la media externe lorsque 
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l’épaisseur de la media dépasse 0.5 mm (sauf dans l’aorte abdominale humaine). Il existe 

un transport d’eau et de macromolécules au sein de la paroi artérielle. Les substances, 

provenant du sang et transportées à travers la paroi, sont évacuées par le réseau 

lymphatique adventitiel. 

L’adventice a un rôle essentiellement protecteur pour s’opposer aux contraintes 

mécaniques élevées, liées par exemple aux poussées de pression et aux traumatismes, mais 

son importance dépend fortement de sa localisation. À titre d’exemple, l’adventice de 

l’aorte est très peu développée près de l’isthme aortique (c’est-à-dire, au niveau de la 

jonction entre l’aorte horizontale et descendante), ce qui explique que ce soit un site de 

rupture artériel post traumatique privilégié. D’autre part, l’adventice proche de la media est 

plus dense que la partie externe de l’adventice, qui se mélange au tissu conjonctif 

périvasculaire. Ceci explique que la limite externe de l’adventice n’est pas parfaitement 

différenciée. 

1.1.3. Microconstituants artériels 

Nous décrivons maintenant succinctement les microconstituants de la paroi artérielle, 

mentionnés ci-dessus. 

1.1.3.1. Constituants cellulaires 

• Cellules musculaires lisses 

Les cellules musculaires lisses (CML) vasculaires sont généralement fusiformes (~ 3-5 

µm de diamètre au niveau du noyau, ~ 50-80 µm de long). Elles représentent le plus large 

pourcentage de cellules dans les parois artérielles et sont principalement situées dans la 

media, où elles sont reliées entre elles et avec la matrice extracellulaire par des jonctions 

(gap junctions) qui offrent une grande résistance et un transfert moléculaire rapide. Les 

gap-junctions sont des sites de mécanotransduction et de communication intercellulaire très 

importants. Bien que l’orientation et la distribution des constituants de la media varient 

d’une espèce à l’autre et d’une localisation à l’autre, les CML vasculaires ont tendance à 

être orientées de façon hélicoïdale, voire quasiment circonférentielle dans de nombreux 

vaisseaux [35,109]. Elles occupent ~ 30 % du volume de la media. De plus, elles ont un 

double rôle : elles synthétisent les composants de la paroi vasculaire et elles régulent, de 

manière active, le débit sanguin local et la pression artérielle moyenne grâce à leur 

contraction ou relaxation. Leur degré de contraction définit le tonus vasculaire, en réponse 
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aux contraintes mécaniques comme les contraintes de cisaillement du sang sur 

l’endothélium et les contraintes circonférentielles pulsatiles. Il répond aussi à des 

médiateurs circulants (ex. : oxyde d’azote (NO) relâché par l’endothélium), tout en étant 

influencé par les terminaisons nerveuses et des métabolites produits par le tissu 

environnant. 

• Fibroblastes 

Les fibroblastes sont des cellules présentes dans le tissu conjonctif. Ces cellules 

élaborent aussi la matrice extracellulaire (collagène, élastine, protéoglycanes). De plus, 

elles jouent un rôle important dans les processus de réparation tissulaire ou dans l'entretien 

des réactions inflammatoires. Les cellules musculaires lisses vasculaires de phénotype 

synthétique, ont des caractéristiques très proches des fibroblastes. Ces derniers sont surtout 

activés dans les processus pathologiques comme la cicatrisation ou la fibrose. 

1.1.3.2. Matrice extracellulaire 

La matrice extracellulaire de la media est principalement constituée de collagène, 

d’élastine et de protéoglycanes. Le collagène (types I et III) et l’élastine représentent la 

part la plus importante du poids sec de la paroi, tels que, respectivement : 50.7 % et 20.1 % 

pour la carotide de chien, 45.5 % et 30.1 % pour l’aorte abdominale de chien, 19.6 % et 

41.1 % pour l’aorte thoracique de chien [41], ou 24.0 % et 37.7 % pour l’aorte thoracique 

de rat [74]. Les protéoglycanes ne représentent qu’environ 5% du poids sec de la paroi. Le 

reste de la media est constitué par les composants solides cellulaires (~ 25 à 30 % pour la 

carotide). La matrice extracellulaire est l'un des composants majeurs de la paroi artérielle 

saine. Elle assure la cohésion de l'ensemble de la paroi vasculaire et sert de support aux 

cellules de la paroi, en facilitant leur adhésion et leur organisation en tissus. 

• Collagène 

Le collagène est la protéine la plus abondante dans notre corps, qui est responsable de 

la cohésion des tissus. Cette protéine structurale s'organise en fibrilles puis en fibres de 

collagène qui peuvent se combiner de différentes manières, définissant ainsi plusieurs 

types de collagène. Le type I est le constituant principal de la paroi artérielle (dont les 

fibrilles mesurent environ de 50 à 100 nm de diamètre), le type III y est également présent 

(diamètre des fibrilles : ~ 25 à 40 nm). La synthèse de ces molécules ainsi que leur 

orientation se font au niveau des fibroblastes. Les fibres de collagène forment un réseau 3D 
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à l’intérieur des tissus [134]. Leurs orientations particulières se distinguent (Figure 1.3) : 

proches des lames élastiques, elles sont plutôt orientées de manière circonférentielle 

(parallèles à l’axe principal des CML), alors que dans l’espace intralamellaire, elles sont 

multiples [35]. Contrairement à l’élastine, le collagène est faiblement extensible et résiste 

bien à la traction. Il peut montrer une réponse linéaire lorsqu’il est étiré, mais comme les 

fibres de collagène sont essentiellement ondulées dans leur configuration non déformée, 

elles sont progressivement recrutées et montrent alors une réponse non linéaire vis-à-vis de 

l’étirement [68]. 

 

Figure 1.3 Fibres de collagène de types (a) I, (b) III, (c) V. La partie inférieure et sombre des 
images correspond à des lames élastiques. Sections longitudinales de medias d’aortes 
humaines, après traitement spécifique, vues au microscope électronique (x 2450) [35] 

• Élastine 

L'élastine est une protéine structurale présente de manière diffuse dans de nombreux 

tissus et organes. Elle forme les lames élastiques de la media et des protubérances dans 

l’espace intralamellaire, ce qui constitue un réseau irrégulier et dispersé d’élastine, 

enveloppant de manière relâchée les CML [35,134]. L’élastine participe à la solidité du 

tissu conjonctif et, selon son abondance, lui confère une plus ou moins grande élasticité. La 

grande extensibilité de la paroi des artères élastiques s’explique par leur concentration en 

élastine de ~ 40%, comparativement à ~ 10% dans les artères musculaires. L’élasticité du 

tissu contenant l’élastine est due à la capacité individuelle des protéines à se dérouler de 

manière réversible, pour adopter une conformation allongée et à reprendre spontanément 

leur forme enroulée dès que la tension est relâchée. L’élasticité de l’élastine est dépendante 

de l’entropie des systèmes eau-élastine et peptidique, qui diminue avec l’étirement des 

fibres d’élastine (augmentation de l’ordre du système) [133]. En effet, l’élastine a une 

structure plus organisée et cristalline avec la déformation. Classiquement, son 
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comportement est modélisé par une relation non linéaire isotrope [88]. L’élastine permet 

aux tissus de s’étirer et de retrouver leur état initial après l’étirement, ce qui est un 

phénomène primordial pour la circulation sanguine. La déformation élastique des grosses 

artères, proches du cœur, permet la circulation diastolique générée par la résilience 

élastique des fibres d’élastine. Les fibres élastiques sont composées majoritairement de 

molécules d’élastine homogène (jusqu’à 90 %), regroupées entre elles via des liaisons 

transversales covalentes et entourées par des microfibrilles [35]. L'élastine est synthétisée 

et sécrétée dans l’espace extracellulaire par les fibroblastes durant la période de croissance. 

Au cours du vieillissement, la quantité d'élastine disponible diminue et est remplacée par 

du collagène faiblement extensible, rendant les artères plus rigides. Les capacités de 

néosynthèse d’élastine ne sont toutefois pas négligeables, à la fois pour l’entretien des 

fibres d’élastine existantes et pour la genèse de nouveaux tissus élastiques. 

• Protéoglycanes 

Les protéoglycanes sont des protéines complexes comportant de grandes quantités de 

glucides, en chaînes très longues, le plus souvent hydrophiles. Ils sont produits par les 

fibroblastes. Ils contrôlent la diffusion des molécules dans la media et participent à la 

résistance aux forces de compression. Ils ont des rôles physiologiques importants, 

notamment concernant la thrombose et la régulation de la croissance cellulaire. 

1.2. Fonctions de la paroi artérielle 

Les artères distribuent le sang éjecté du cœur sous haute pression, elles doivent donc 

s’accommoder de grandes variations de pression. De plus, comme nous l’avons déjà 

mentionné, elles constituent le relais diastolique de la contraction cardiaque, de part leur 

déformation élastique. 

1.2.1. Hémodynamique circulatoire 

La paroi artérielle sert de conduit pour le sang du cœur vers les organes. Le débit 

sanguin est le volume de sang qui s’écoule dans un vaisseau ou dans le système vasculaire 

pendant une période donnée. Il est de l’ordre de 5 L/min chez l’homme au repos et permet 

notamment l’apport en oxygène et en nutriments, l’élimination des déchets, les échanges 

gazeux dans les poumons, l’absorption et la distribution des nutriments du système 

digestif, le traitement du sang par les reins. De plus, des résistances vasculaires s’opposent 
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à l’écoulement du sang dans les vaisseaux, elles résultent de la friction du sang contre la 

paroi des vaisseaux. La loi de Poiseuille permet de relier, en régime laminaire, le débit 

sanguin Q  à la différence de pression P∆  entre l’entrée et la sortie du vaisseau, telle que : 

4r
Q P

8 L

π
= ∆

η
,            (1.1) 

avec r  le rayon du vaisseau, L  sa longueur et η  la viscosité du sang. En utilisant la 

relation P RQ∆ =  (équivalent de la loi d’Ohm appliquée à la circulation sanguine), la 

résistance vasculaire R  est définie telle que : 
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Selon la loi de Poiseuille, l’importance du diamètre est donc prépondérante dans la 

résistance d’un vaisseau, les autres facteurs sont relativement constants. Les gros troncs 

artériels présentent donc une très faible résistance et la majeure partie des résistances à 

l’écoulement se fait dans les artérioles. 

En outre, la paroi vasculaire est exposée à des contraintes de cisaillement qui agissent 

dans la direction longitudinale, à l’interface sang-endothélium. Elles sont directement liées 

au profil de vitesse de l’écoulement sanguin et à la viscosité sanguine. Dans les situations 

physiologiques, ces contraintes de cisaillement moyennes sont remarquablement 

constantes et proches de 1.5 Pa chez l’homme, quelque soit la partie du réseau vasculaire 

considérée : artérielle, capillaire ou veineuse [131]. Une modification des contraintes de 

cisaillement s’accompagne de modifications sensibles de la morphologie et des 

métabolismes des cellules endothéliales. L’existence de cisaillements oscillatoires ou 

chroniquement abaissés, peut influencer le degré et la localisation des lésions de l’intima 

dans des territoires prédisposés, comme la bifurcation carotidienne dans le développement 

de l’athérosclérose [78]. 

1.2.2. Dynamique de la pression artérielle 

La paroi artérielle s’oppose aux effets de distension de pression qui s’applique à la 

surface luminale (Figure 1.4), par des forces intrapariétales. Les contraintes 

circonférentielles associées, θσ , peuvent être estimées par la loi de Laplace, en considérant 

la paroi comme un cylindre à paroi mince : 

P r

hθσ = ,             (1.3) 
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où P  est la pression transmurale, r  le rayon de la paroi et h  son épaisseur. 

 

Figure 1.4 Représentation schématique de la pression appliquée à la paroi artérielle [I3]. 

La paroi artérielle est ainsi exposée à des contraintes circonférentielles directement 

liées à la pression et à la géométrie de l’artère. À titre d’exemple, la contrainte 

circonférentielle moyenne dans une artère de 10 mm de diamètre, d’1 mm d’épaisseur et 

soumise à une pression transmurale de 100 mmHg (~ 13.3 kPa), est estimée à ~ 67 kPa, 

d’après l’équation (1.3). Notons que cette contrainte circonférentielle moyenne est 

beaucoup plus élevée que la contrainte de cisaillement moyenne (cf. paragraphe 1.2.1). De 

plus, les contraintes circonférentielles peuvent atteindre des valeurs très élevées au niveau 

des orifices de branches collatérales, des bifurcations et des courbures. D’autre part, 

l’épaisseur de l’artère a tendance à augmenter de manière à compenser l’accroissement de 

sa contrainte pariétale, qu’il soit dû à l’augmentation de la pression ou du rayon. 

Toutefois, cette définition simplifiée des contraintes circonférentielles n’apporte 

qu’une valeur moyenne constante. Elle ne tient pas compte du caractère anisotrope de 

l’artère et ne permet pas d’évaluer la variation des contraintes dans la paroi, qui peut jouer 

un rôle important dans certaines pathologies. 

D’autre part, il faut souligner que la pression artérielle varie au cours du cycle 

cardiaque (Figure 1.5). Elle augmente au cours de la systole ventriculaire (1), pour 

atteindre un pic de pression qui est la pression artérielle systolique (PAS) mesurée (2). Elle 

diminue ensuite pendant la diastole ventriculaire (3). L’incisure dicrote (4) correspond à la 

fermeture des valves aortiques, qui est suivie par l’onde catacrote correspondant à la 

réflexion de l’onde de pression sur la périphérie du système artériel. Puis, la pression 

diminue pendant la diastole générale (5) pour atteindre un minimum de pression 

correspondant à la pression artérielle diastolique (PAD) mesurée (6). 

Notons que les valeurs caractéristiques de la pression artérielle (PAS, PAD) peuvent 

être mesurées par un sphygmomanomètre manuel ou automatique (Annexe 1). 
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En outre, la pression artérielle peut être enregistrée sur plusieurs cycles cardiaques en 

continu (cf. Figure 1.5), soit de manière invasive à l’aide d’un cathéter inséré en position 

intra-artérielle, soit de manière non invasive par tonométrie d’aplanation. 

 

Figure 1.5 Schéma illustratif d’une courbe d’évolution de la pression artérielle humérale (en 
mmHg) [I4]. 

La forme de cette courbe de pression peut varier. En effet, la pression artérielle 

augmente avec l’âge, surtout la PAS. L’augmentation de la rigidité des artères avec l’âge 

entraîne un retour de l’onde réfléchie plus précoce dans le cycle, venant ainsi s’ajouter au 

pic systolique ou à la montée en pression. De plus, la pression systolique dépend du débit 

cardiaque et de l’élasticité des artères, la pression diastolique dépend, quant à elle, de la 

vitesse d’écoulement du sang. 

Les valeurs normales chez l’homme sont comprises entre 100 et 140 mmHg (~ 13.33 

et 18.66 kPa) pour la PAS, et entre 60 et 90 mmHg (~ 8.00 et 12.0 kPa) pour la PAD. La 

pression artérielle moyenne (PAM) n’est pas la moyenne arithmétique entre la PAD et la 

PAS, car la pression est plus proche de la PAD que de la PAS pendant la plus grande partie 

du cycle cardiaque. De plus, comme les artères opposent très peu de résistance à 

l’écoulement du sang, la PAM est supposée constante dans tout le réseau artériel. 

 

Ainsi, l’élasticité des parois artérielles leur permet de transformer le débit discontinu 

pulsé du sang en un débit continu, la paroi artérielle se distendant pendant la montée 

systolique. Puis, après la fermeture des valves aortiques, la paroi se rétracte et permet de 

restituer une énergie qui génère un flux, y compris pendant la diastole. 
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1.3. Vieillissement et principales pathologies 

artérielles 

Les pathologies artérielles sont nombreuses et représentent une des premières causes 

de mortalité dans le monde. L’infarctus du myocarde et les accidents vasculaires cérébraux 

sont principalement dus au blocage d’une artère, empêchant le sang de parvenir au cœur ou 

au cerveau. Ce blocage est souvent provoqué par la constitution d’un dépôt lipidique sur 

les parois internes des vaisseaux (athérome). Il correspond à la survenue d’une thrombose 

en regard d’une plaque d’athérome rompue, l’exposition du contenu de la plaque étant très 

hautement thrombogène. De multiples facteurs de risque d’origines biologiques (ex. : âge, 

sexe), comportementales (ex. : tabagisme, mauvaise alimentation, sédentarité) ou liées à 

l’environnement (ex. : pauvreté, stress) influencent la survenue des maladies 

cardiovasculaires. L’hypertension artérielle favorise également l’athérosclérose, entraînant 

à plus ou moins long terme d’autres maladies touchant les différents organes (cœur, 

vaisseaux, cerveau, membres inférieurs, reins…). Le développement d’un anévrisme, 

particulièrement sur l’aorte abdominale, peut aussi être favorisé par ces facteurs de risques. 

Ci-après, nous décrivons succinctement l’évolution normale du vieillissement artériel et 

ces quelques pathologies artérielles les plus couramment répandues. 

1.3.1. Vieillissement artériel 

Au cours du développement, la composition du tissu conjonctif de la paroi artérielle 

change. La quantité de fibres de collagène et élastiques augmente avec un accroissement 

du rapport collagène / élastine ; la teneur en eau du milieu extracellulaire diminue, quant à 

elle. Ces changements entraînent une augmentation de la rigidité de la paroi au cours de sa 

croissance. Il est habituellement considéré que la réserve en élastine est déterminée en fin 

d’adolescence, pour le reste de l’existence. Par contre, les capacités de synthèse de 

collagène gardent le même potentiel pendant toute la durée de vie. 

Le vieillissement artériel est un phénomène physiologique diffus qui entraîne un 

élargissement de la lumière artérielle [141] et une augmentation de la pression artérielle, ce 

qui accroît alors les contraintes pariétales circonférentielles. Avec l’âge, les diamètres 

interne et externe ainsi que l’épaisseur de l’intima augmentent de manière importante 

(Figure 1.6). La longueur des artères croît également, ce qui explique l’apparition de 

tortuosité [10,28,87]. 
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Figure 1.6 Effet de l’âge sur (a) le périmètre et (b) l’épaisseur de l’intima de quelques artères 
humaines. D’après [131]. 

Dans la media, avec le vieillissement, l’organisation des fibres d’élastine et de 

collagène est moins bien structurée. De plus, les fibres élastiques se raréfient et la 

concentration en collagène augmente. Il en résulte une augmentation de la rigidité des 

artères et une diminution de la compliance des gros troncs artériels au cours du 

vieillissement [84]. 

1.3.2. Athérosclérose 

L’athérosclérose est une maladie localisée qui s’accompagne d’une diminution du 

calibre artériel. Elle atteint préférentiellement les bifurcations et les courbures des grosses 

et moyennes artères, et en particulier les artères coronaires, carotides et des membres 

inférieurs. L’athérosclérose est une lésion de l’intima qui se caractérise par un 

épaississement fibreux (sclérose) et une accumulation de lipides (athérome ou cœur 

lipidique). Le rétrécissement de la lumière artérielle entraîne une diminution du débit, ce 

qui favorise la formation de thrombose ainsi que le risque de rupture de plaques et de 

formation d’un caillot (Figure 1.7). Selon sa localisation et son stade de développement, 

l’athérosclérose peut entraîner diverses maladies cardiovasculaires par lésion ischémique 

de l’organe lésé (ex. : infarctus du myocarde, accident vasculaire cérébral, artérite des 

membres inférieurs, anévrisme de l’aorte abdominale…) [68,131]. 
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Figure 1.7 Stades d’évolution de l’athérosclérose [I5]. 

1.3.3. Hypertension artérielle 

L’hypertension est définie par une PAS et une PAD supérieures ou égales à 140 

mmHg et 90 mmHg, respectivement. En réponse à l’hypertension artérielle, la paroi subit 

des modifications dynamiques. L’élévation de la pression artérielle accroît la contrainte 

pariétale et l’étirement des CML. Par des processus parallèles, la masse cellulaire et la 

matrice extracellulaire (collagène et élastine) croissent, ce qui aboutit à un épaississement 

de la media ayant tendance à maintenir constante la contrainte pariétale. Toutefois, 

l’augmentation de la masse cellulaire, au niveau artériolaire, peut provoquer une 

augmentation des résistances vasculaires périphériques d’origine structurale et entretenir 

l’élévation de la pression artérielle [68,131]. 

L’hypertension artérielle est un facteur de risque de survenue de maladies touchant les 

artères (athérosclérose, anévrisme, dissection…), le cerveau, le cœur, les reins… 

1.3.4. Anévrismes 

Un anévrisme est une dilatation artérielle localisée qui siège principalement au niveau 

des grosses artères (ex. : aorte abdominale) et des artères cérébrales (Figure 1.8). La paroi 

est amincie, sa structure est altérée. Le risque essentiel est celui de la rupture de 

l’anévrisme qui entraîne une hémorragie et un risque de décès rapide [68,131]. 
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(a) (b) 

Figure 1.8 Représentations schématiques d’anévrismes (a) sacciformes (principalement sur les 
artères cérébrales) [I6,I8] et (b) fusiformes (principalement sur les aortes abdominales) [I7,I8]. 

 

La description des microconstituants et des fonctions de la paroi artérielle présentée 

dans ce chapitre, sert à décrire les propriétés mécaniques du tissu artériel et à guider le 

choix des relations de comportement de modèles mécaniques de la structure artérielle. 

 

Dans le chapitre qui suit, nous présentons les propriétés mécaniques du tissu artériel et 

les principaux modèles de comportement mécanique de la paroi artérielle de la littérature. 
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Chapitre 2. PROPRIÉTÉS ET MODÈLES DE 

COMPORTEMENT MÉCANIQUE 

DE LA PAROI ARTÉRIELLE 

Afin de modéliser le comportement mécanique des artères et d’accéder aux 

distributions de contraintes pariétales pour mieux comprendre les mécanismes biologiques 

mis en jeu, des modèles théoriques sont développés. Les choix des relations de 

comportement sont guidés par les propriétés mécaniques de la paroi artérielle, qui 

découlent de sa constitution et de ses fonctions physiologiques, décrites au Chapitre 1. Les 

études sont basées sur la sélection d’un ensemble de ces propriétés afin de rendre possible 

la modélisation sur un domaine d’étude particulier. Plusieurs modèles mécaniques ont été 

proposés avec différents degrés de complexité [68,143]. La paroi artérielle a souvent été 

considérée isotrope [30,31,33,132,149,150], puis des modèles anisotropes se sont imposés 

de part la nature composite de l’artère [46,89,142]. L’hétérogénéité de la paroi a été décrite 

de manière phénoménologique dans un premier temps, puis une approche microstructurale 

est maintenant privilégiée afin de rendre compte de l’influence de différents 

microconstituants dans les modèles de comportement mécanique. La difficulté de cette 

dernière approche est due à la complexité de la structure tissulaire et aux multiples 

interactions entre les microconstituants de la paroi. En outre, certains modèles plus 

élaborés s’attachent à prendre en compte les différentes couches macroscopiques qui 

définissent la paroi (ex. : media, adventice) [59,144,145]. 

Dans ce chapitre, nous présentons les différentes propriétés mécaniques de la paroi 

artérielle obtenues à partir d’approches expérimentales, puis quelques méthodes de 

caractérisation mécanique in vitro qui permettent de quantifier ces dernières. Nous 

décrivons aussi les principaux modèles de comportements mécaniques des artères de la 

littérature, en mettant l’accent sur les approches qui tiennent compte du caractère 

hyperélastique et composite du tissu artériel. 
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2.1. Propriétés mécaniques de la paroi artérielle 

Le système vasculaire n’est pas un ensemble de simples conduits rigides, les vaisseaux 

sont vivants et changent de taille, à la fois, de manière passive avec les changements de 

pression luminale et de manière active avec l’activation des cellules musculaires lisses de 

leur paroi, sur le court terme (vasoconstriction et relaxation) et sur le long terme 

(remodelage). Ces caractéristiques, ainsi que leur composition hétérogène et variable, sont 

à prendre en compte pour évaluer les propriétés mécaniques globales des vaisseaux. 

2.1.1. Propriétés structurales et mécaniques de la paroi 

La géométrie des vaisseaux et les proportions de leurs constituants (élastine, collagène, 

muscle lisse…) varient le long de l’arbre vasculaire (Figure 2.1) et influencent leurs 

propriétés mécaniques. 

 

Figure 2.1 Comparaison de la géométrie et de la composition des parois de différents 
vaisseaux [I9]. 

Comme il a été présenté au Chapitre 1, les fibres élastiques sont abondantes dans les 

artères, très extensibles et peuvent être étirées d’une longueur plusieurs fois supérieure à 

leur longueur de repos, sans casser, tout en gardant la propriété de revenir à leur longueur 

initiale. Elles résistent à la force de distension de la pression artérielle en se déformant de 

manière réversible au cours du cycle cardiaque. Les fibres de collagène sont, quant à elles, 

faiblement extensibles (environ 1000 fois moins que l’élastine) et empêchent la distension 

du vaisseau lorsqu’elles sont sollicitées. Cependant, les fibres de collagène sont arrangées 

dans la paroi artérielle de telle façon qu’elles sont progressivement recrutées à mesure que 
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la pression de distension augmente [68]. Elles ne sont significativement étirées que pour 

des niveaux de pression relativement élevés (~ supérieurs à 125 mmHg). Pour la première 

fois en 1957, Roach et Burton [110] ont mis en évidence la dissociation des réponses 

mécaniques de l’élastine et du collagène, en enregistrant les relations tension-périmètre 

d’artères iliaques humaines sur des vaisseaux intacts, puis après dégradation sélective des 

fibres d’élastine ou de collagène (Figure 2.2). Ainsi, à de faibles pressions, la distension 

d’une artère dépend principalement de ses fibres élastiques, tandis qu’à des pressions 

élevées son comportement mécanique est fortement influencé par celui de ses fibres de 

collagène. Lorsque la pression luminale augmente, de plus en plus de fibres de collagène 

sont mises en tension et atteignent leur longueur d’inextensibilité, contribuant au 

comportement mécanique élastique non linéaire de la structure artérielle. 

 

Figure 2.2 Relation tension-périmètre d’une artère avant et après dégradation sélective du 
collagène ou de l’élastine. D’après [110,131]. 

La plupart des relations de comportement ou fonctions d’énergie de déformation, 

proposées dans la littérature pour traduire ce comportement mécanique, sont de type 

exponentiel [21,47,59], bien que d’autres formes polynomiales [137,146] ou 

logarithmiques [129] aient été aussi employées. 

2.1.2. Propriétés d’amortissement et compliance de la paroi 

Comme nous l’avons mentionné au chapitre précédent, les gros troncs artériels 

élastiques opposent une très faible résistance au débit sanguin. Leur principal rôle 

hydraulique est lié à leur distensibilité et aux propriétés d’amortissement qui en découlent, 
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c’est-à-dire la compliance artérielle. L’éjection sanguine systolique provoque une 

distension de l’aorte et des gros troncs artériels. Les parois élastiques des grosses artères 

restituent alors le volume de sang emmagasiné, participant ainsi au maintien de la pression 

artérielle diastolique (Figure 2.3). 

 
(a) (b) 

Figure 2.3 Compliance artérielle des artères de gros calibre : (a) stockage du sang sous forme 
de distension élastique des grosses artères pendant la systole, (b) restitution du volume de 
sang stocké pendant la diastole. 

Cette fonction d’amortissement de la paroi artérielle permet aussi de transformer un 

débit sanguin discontinu à la sortie du cœur, en des débits plus continus dans les artères 

périphériques (Figure 2.4). Ceci ne pourrait être assuré par un réseau artériel parfaitement 

rigide. 

 

Figure 2.4 Évolution des oscillations de pression le long de l’arbre artériel [I10]. 
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Les propriétés mécaniques de la paroi, liées à cette fonction d’amortissement de la 

pulsatilité du débit cardiaque, peuvent être mesurées expérimentalement à partir des 

relations pression-volume d’une artère. La compliance C  d’un vaisseau peut être définie 

comme la variation du volume de la lumière artérielle dV , induite par une variation de 

pression dP , telle que : 

dV
C

dP
= ,             (2.1) 

avec C , exprimée en unité de volume par unité de pression. Graphiquement, la compliance 

est représentée par la pente, en chaque point, de la courbe pression-volume (Figure 2.5). 

De plus, la distensibilité D  du vaisseau est définie par le rapport de la compliance sur 

le volume de la lumière 0V . Il s’agit alors d’une variation relative du volume par rapport à 

la variation de pression. La distensibilité est une caractéristique mécanique intrinsèque de 

la paroi, elle ne dépend pas de la géométrie : 

0 0

C dV
D

V V dP
= =

×
,           (2.2) 

Ces notions de compliance et de distensibilité sont couramment utilisées en se 

rapportant à la surface transversale de la paroi, c’est-à-dire en supposant que la longueur de 

l’artère ne varie pas au cours du cycle cardiaque. Comme les relations pression-volume (ou 

-section, ou -diamètre) d’une artère ne sont pas linéaires, la compliance artérielle varie 

avec le niveau de pression luminale. De plus, puisque les fibres de collagène sont 

progressivement mises en tension lorsque la pression luminale augmente, la distensibilité 

de la paroi décroît à mesure que son étirement augmente. 

 

Figure 2.5 Schéma illustratif d’une courbe pression-volume d’une artère. 

La vitesse d’onde de pouls (VOP) permet également d’estimer la distensibilité 

artérielle, elle est définie telle que : 
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s

L 1
VOP

t D

∆
= =

∆ ρ
,           (2.3) 

où L∆  est la distance entre deux sites de mesures, t∆  le temps de propagation de l’onde 

entre ces sites et sρ  la masse volumique du sang. La vitesse d’onde de pouls carotido-

fémorale reflète la rigidité aortique, tout en ayant une valeur prédictive indépendante pour 

les événements cardiovasculaires [85]. Elle joue un rôle important dans l’évaluation 

clinique des parois artérielles, lors de leur vieillissement et d’états pathologiques (ex. : 

hypertension artérielle, diabète, athérosclérose). 

En outre, les courbes pression-volume mettent en évidence une hystérésis entre les 

phases de chargement et de déchargement. Bien que la paroi soit élastique et que la 

déformation soit réversible, le chemin lors de la décharge n’est pas superposable au chemin 

emprunté à la charge. L’énergie absorbée pendant un cycle charge-décharge peut être 

représentée par l’aire à l’intérieur de cette boucle d’hystérésis. Une courbe typique 

d’hystérésis est montrée en Figure 2.6 pour une aorte abdominale de rat. Nous pouvons 

remarquer que l’aire de la boucle d’hystérésis et la surface de la lumière sont plus élevées 

in vitro qu’in vivo. 

Notons également que les tissus biologiques sont, de manière générale, de nature 

viscoélastique, car ils contiennent des composants fluides et solides et exhibent des 

propriétés classiques d’hystérésis, de fluage et de relaxation. L’hystérésis est cependant 

minimisée par le chargement et le déchargement de cycles multiples. Ce processus, appelé 

préconditionnement, est communément utilisé dans le cadre expérimental pour étudier la 

réponse élastique des tissus biologiques [46]. 

Fung et al. [47] ont proposé qu’un tel comportement puisse être décrit séparément par 

deux matériaux élastiques, l’un pendant la charge et l’autre pendant la décharge. Ils ont 

ainsi introduit le concept de pseudoélasticité qui n’est pas une propriété intrinsèque du 

matériau, mais une description pratique de la courbe contraintes-déformations pour un 

cycle de chargement spécifique. En conséquence, les relations de comportement des deux 

phases (charge, décharge) sont identiques mais les paramètres matériels élastiques 

correspondants sont différents. Cette observation est fondamentale car elle permet 

d’utiliser les concepts de l’élasticité finie pour décrire le comportement des vaisseaux sous 

chargement cyclique [46,47,68]. 

Cependant, l’approche de Fung et al. [47] est une approche phénoménologique. Nous 

verrons qu’il est aussi possible de formuler des approches en s’appuyant sur la 
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microstructure composite de l’artère. Mais d’une manière générale, de nombreuses 

formulations de problème mécanique artériel reposent sur des relations pression-diamètre 

pour identifier les paramètres des modèles, en comparant la réponse théorique aux données 

expérimentales. 

 

Figure 2.6 Tracés typiques de relations pression-surface de la lumière d’une aorte abdominale 
de rat, obtenus in vivo (ligne continue) et in vitro (ligne pointillée). In vitro, l’aire de la boucle 
d’hystérésis et la surface de la lumière sont plus élevées qu’in vivo [13]. 

2.1.3. Tonus musculaire basal de la paroi 

Les cellules musculaires lisses vasculaires présentes dans la media agissent de façon 

active sur l’élasticité de la paroi vasculaire, grâce à leurs propriétés contractiles (cf. 

Chapitre 1). Le tonus du muscle lisse est régulé par l’activité myogénique (c’est-à-dire, la 

contraction en réponse à l’étirement) et par la réponse aux contraintes de cisaillement. Il 

est principalement contrôlé par la concentration intracellulaire en ion calcium Ca2+. Par 

exemple, le vaisseau se contracte quand la pression pariétale dépasse un seuil. Il a 

également tendance à se relâcher quand la contrainte de cisaillement appliquée sur la paroi 

dépasse un seuil, ou à se contracter lorsqu’elle diminue. Ceci lui confère donc un caractère 

actif. Les effets de l’activation du muscle lisse sur les propriétés mécaniques artérielles 

peuvent être mesurés à partir d’un modèle expérimental animal. La Figure 2.7 montre les 

courbes pression-diamètre enregistrées après l’activation et l’inactivation du muscle lisse 

d’artères canines. 

À la différence des artères moyennes et des artérioles musculaires, les gros troncs 

artériels élastiques ont davantage de fibres élastiques que de fibres musculaires et ne 

présentent pas de vasomotricité accrue. Cependant, dans les conditions normales, le muscle 

lisse des parois élastiques n’est ni totalement relâché ni totalement contracté, il présente un 

degré de tension de repos appelé tonus basal. 



Chapitre 2 - Propriétés et modèles de comportement mécanique de la paroi artérielle 42 

 

 

Figure 2.7 Courbes pression-diamètre d’artères de chiens ayant subi une activation (carrés 
pleins) et une inactivation (cercles vides) du muscle lisse et soumises à des inflations cycliques 
à longueur in vivo fixée. D0 est le diamètre de référence à la longueur in vivo. D’après [26,68]. 

Rachev et Hayashi [107] ont été les premiers à considérer le tonus musculaire pariétal 

dans la modélisation du comportement mécanique de la paroi artérielle. Par une approche 

phénoménologique, ils ont considéré que la contraction du muscle lisse générait une 

contrainte active circonférentielle dans la paroi, qui s’ajoutait à la contrainte passive 

définie classiquement grâce à une fonction d’énergie de déformation. La forme de la 

contrainte circonférentielle active 
θaσ  proposée, était la suivante : 

( )θa θ θ
σ T λ λf= ,            (2.4) 

où T  représente le niveau d’activation des cellules musculaires lisses et 
θ
λ  est l’élongation 

circonférentielle de l’artère. La fonction ( )θλf  est une fonction normalisée 

( ( )θmax λ 1f = ) qui prend en compte la relation longueur-tension du muscle lisse, elle a 

une forme quasiment parabolique d’après des études expérimentales sur plusieurs artères 

[25,27,38]. Notons cependant que les effets axiaux et radiaux ne sont pas considérés dans 

ce modèle. 

Il a été montré que le tonus du muscle lisse vasculaire réduit le gradient des contraintes 

pariétales [69,97,107]. Inclure la contribution active du muscle lisse vasculaire dans un 

modèle mécanique permet, donc, d’obtenir une distribution de contraintes pariétales plus 

uniforme, ce qui apparaît cohérent avec le fonctionnement physiologique de l’artère 

[68,131]. 
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Alors que les études précédentes avaient considéré l’action de la contraction du muscle 

lisse à travers la génération d’une contrainte active, Zulliger et al. [164] ont considéré le 

muscle lisse comme un élément structural d’une pseudo-fonction d’énergie, dont la 

contribution au chargement est modulée par l’état de contraction (« pseudo » car ne dépend 

pas uniquement de déformations et de constantes élastiques). La fonction logarithmique 

VSMψ  introduite représente cette contribution, et s’écrit : 

( )VSM VSM
VSM VSM θ θ

c λ log λ 1 ψ = − −  ,        (2.5) 

où VSMc  représente un module élastique du muscle lisse et VSM
θ
λ  l’élongation 

circonférentielle du muscle lisse quand l’artère est dans un état de contraction maximale. 

Cette fonction est multipliée par deux autres termes qui dépendent de l’élongation, le 

premier est un indicateur du niveau d’activation des CML en fonction de leur élongation, 

le second donne l’intervalle d’élongations dans lequel les CML produisent des forces 

actives. 

Récemment, Stalhand et al. [127] ont proposé une nouvelle formulation de la 

contraction du muscle lisse. Ils ont considéré les interactions entre les composants 

mécaniques et biochimiques de la fonction cellulaire pendant l’activation, afin de prendre 

en compte l’influence des constantes de temps liées à la contraction biochimique du 

muscle lisse sur les propriétés des tissus. En particulier, ils se sont appuyés sur des courbes 

de réponse d’élongation des cellules à différents niveaux de concentration intracellulaire en 

ion calcium. Ils ont ainsi reproduit l’influence de cette concentration sur les courbes 

contraintes-déformations. Pour des muscles lisses dans un état de contraction maximale, la 

contrainte active est une fonction linéaire de l’élongation alors que ce n’est pas le cas pour 

des niveaux d’activation plus faibles. 

2.1.4. Contraintes résiduelles dans la paroi 

Les parois vasculaires sont soumises à un état de précontraintes (tension longitudinale 

et circonférentielle), du fait d’une croissance non uniforme des tissus durant leur 

développement, ce qui a été mentionné la première fois par Bergel [11]. 

Expérimentalement, il a observé qu’en sectionnant longitudinalement une artère, elle 

s’ouvrait d’elle-même. Vaishnav et Vossoughi [135] ainsi que Chuong et Fung [23] ont 

confirmé cette observation, en quantifiant les contraintes résiduelles sur diverses artères 

(Figure 2.8) et en décrivant un état quasi libre de contraintes. Cette approche a été utilisée 
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dans une modélisation mécanique théorique. Pour cela, l’état libre de contraintes a été 

schématisé par un secteur artériel ouvert [23], dont l’angle d’ouverture peut être quantifié 

de différentes façons (Figure 2.9). 

 

Figure 2.8 Mise en évidence expérimentale des contraintes résiduelles dans des sections 
artérielles : état chargé (haut), état déchargé (milieu), état quasi libre de contraintes après une 
entaille longitudinale (bas) [I11]. 

 

Figure 2.9 Schéma d’une section artérielle ouverte (différentes notations d’angle d’ouverture, 

0 0πΦ = − Θ  et ( )02 πΦ = − Θ ). 

Chuong et Fung [23] ont ainsi été les premiers à montrer clairement l’importance des 

contraintes résiduelles en mécanique vasculaire. Ces contraintes résiduelles modifient 

l’estimation des contraintes pariétales. En effet, leur présence minimise l’état de 

contraintes et leur gradient dans la paroi, comme l’ont montré Delfino et al. [29] à partir 

d’un modèle éléments finis 3D isotrope de la bifurcation carotidienne (Figure 2.10). 

Holzapfel et al. [59] ainsi que Humphrey et al. [69] ont également trouvé ce résultat de 

façon semi-analytique, en considérant une relation de comportement hyperélastique 

anisotrope. 

0Θ

0ΦΦ
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Figure 2.10 Comparaison des contraintes pariétales en quatre endroits de la bifurcation 
carotidienne : (A) avec prise en compte des contraintes résiduelles ; (B) sans contraintes 
résiduelles [29]. 

D’autre part, Greenwald et al. [55] ont montré que l’élastine était davantage 

responsable des contraintes résiduelles que le collagène ou le muscle lisse. De plus, il a été 

montré que les angles d’ouverture des parois proches de la lumière sont plus importants 

que ceux des couches externes. Il est ainsi probable que les couches distinctes de la paroi 

(intima, media, adventice) présentent des états résiduels différents [55,135]. 

Plus récemment, Roy et al. [112] ainsi que Fonck et al. [42] ont reporté l’influence sur 

les contraintes résiduelles, respectivement, de la décellularisation d’artères carotides de 

porcs et de la dégradation d’élastine d’artères carotides de lapins. Les contraintes 

résiduelles, apparemment liées à l’état de précontraintes des fibres élastiques, sont 

significativement réduites par la perturbation de l’intégrité structurale du muscle lisse 

[112]. De plus, l’angle d’ouverture des artères dont l’élastine est dégradée, est 

significativement réduit [42]. 

En outre, Alastrué et al. [1,2] ont proposé une méthodologie, à l’aide de la méthode 

aux éléments finis, pour prendre en compte les contraintes résiduelles sur des artères 
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iliaques et coronaires humaines. L’étude est basée sur des images médicales, pour un 

patient spécifique, en considérant une hypothétique configuration ouverte de référence. 

Malgré l’usage répandu de la méthode de l’angle d’ouverture, pour tenir compte des 

contraintes résiduelles [23] dans un modèle de comportement mécanique de la paroi 

artérielle, Olsson et al. [104] ont récemment montré, à partir de mesures in vivo de 

pression et diamètre sur une aorte abdominale humaine, que cette paramétrisation était trop 

restrictive pour décrire convenablement la configuration de référence libre de contraintes. 

Les auteurs ont suggéré d’utiliser une décomposition multiplicative du gradient de 

transformation et une configuration fictive, libre de contraintes, où chaque voisinage 

infinitésimal de l’artère peut se déformer de manière indépendante et retrouver son état de 

référence. 

 

De nombreuses propriétés mécaniques de la paroi artérielle peuvent donc être mises en 

évidence par des essais de caractérisation mécanique in vitro, qui permettent aussi de 

confronter les résultats théoriques ou numériques aux données expérimentales. 

2.2. Caractérisation mécanique in vitro 

2.2.1. Caractérisation à l’échelle tissulaire 

À l’échelle du tissu, des essais classiques permettent de caractériser différents 

matériaux inertes ou biologiques. 

Un essai uniaxial de traction (ou compression) (Figure 2.11) peut être mis en œuvre 

pour mesurer l’allongement d’un échantillon relié à l’effort qui lui est appliqué. Des 

courbes contraintes-déformations sont alors obtenues afin de s’affranchir de la géométrie 

des éprouvettes. La découpe des échantillons permet de tester les directions axiale et 

circonférentielle, mais de manière dissociée. Les exemples présentés sur la Figure 2.11 ont 

été réalisés sur des artères de cochons (aorte thoracique et ACC), au sein de l’UMR CNRS 

7054. 
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(a) (b) 

Figure 2.11 (a) Machine de traction-compression (MTS®, Insight 5), (b) courbes contraintes-
déformations issues d’essais de traction uniaxiale, réalisés sur des artères de cochon (aorte 
thoracique et ACC), dans les directions axiale et circonférentielle (UMR CNRS 7054). 

En dehors des essais uniaxiaux [63,81,108,147], des essais 2D de traction biaxiale 

(Figure 2.12) ont permis de mettre en évidence le caractère anisotrope du tissu artériel 

[16,71,81,102,113,139]. 

 

Figure 2.12 Schéma d’un essai de traction biaxiale. D’après [46]. 

Les relations contraintes-déformations, obtenues à partir de ces essais, mettent en 

évidence l’anisotropie et la non linéarité du matériau artériel [71]. Associées aux 

hypothèses et aux modèles théoriques, ces expériences permettent d’obtenir les 

caractéristiques locales (élastiques et rhéologiques) des matériaux et d’identifier les 

paramètres matériels. 

Néanmoins, il n’est pas toujours aisé d’analyser le comportement mécanique global de 

structures hétérogènes, comme les vaisseaux, par la seule connaissance des propriétés 

d’échantillons tissulaires. 
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2.2.2. Caractérisation à l’échelle de la structure 

Les tests d’inflation-extension sont des tests à l’échelle de la structure vasculaire 

(Figure 2.13) [21,33,39,91,116,136,152,163]. À la différence des essais présentés au 

paragraphe précédent (2.2.1), ils permettent de préserver l’intégrité pariétale du vaisseau et 

de se rapprocher des conditions de chargement in situ. Des propriétés globales, telle la 

compliance, sont alors accessibles en exploitant les relations pression-volume ou pression-

diamètre. 

 

Figure 2.13 Schéma d’un banc d’inflation-extension. D’après [46]. 

Pour ces expériences in vitro, se pose la question de la conservation des tissus depuis 

leur prélèvement jusqu’aux tests, et des conséquences sur les résultats. En effet, il n’est pas 

toujours possible d’effectuer les essais à la suite du prélèvement des segments artériels, or 

le tissu prélevé subit une dégradation biologique au cours du temps. Pour limiter ce 

problème, il est courant d’avoir recours à la cryoconservation des échantillons. En effet, les 

banques de tissus ont mis au point des protocoles de cryoconservation d’échantillons 

vasculaires, dans le but de pallier la rareté des donneurs et d’être capable de subvenir aux 

demandes de greffons vasculaires dans les situations urgentes. Ces protocoles de 

cryoconservation peuvent également être utilisés, en amont, dans des tests in vitro. Pour 

ces deux applications, il est important de savoir si la cryoconservation modifie les 

propriétés mécaniques des greffons vasculaires. Nous avons mené une étude afin de 

comparer deux protocoles de cryoconservation, l’un original à -80°C développé par la 

banque de tissu d’Henri Mondor, l’autre classique à -150°C [96]. Pour cela, un banc de test 

d’inflation dynamique a été élaboré afin de mesurer les évolutions simultanées de pression 

et diamètre de carotides communes de lapins, fraîches et issues de la cryoconservation 
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(Figure 2.14). Cette étude a montré qu’il n’y avait pas de différences significatives entre 

les propriétés structurales et mécaniques des segments artériels des trois groupes. 

D’autres moyens expérimentaux permettent également de mesurer les grandeurs 

dimensionnelles et la pression intraluminale de l’artère in vivo. 

L’essai le plus communément pratiqué sur des vaisseaux est le test combiné 

d’inflation-extension, en raison de sa relative simplicité comme de sa pertinence par 

rapport aux sollicitations in vivo. À moindre mesure, d’autres dispositifs tels des essais de 

torsion et de cisaillement ont pu être développés [34]. L’effet de ces cinématiques est 

davantage étudié théoriquement ou numériquement comme, par exemple, dans le cadre 

d’études des prothèses vasculaires [75,157,158,159,160]. 

  
(a) (b) 

Figure 2.14 Dispositif expérimental d’inflation dynamique à étirement axial constant, utilisé 
pour l’étude des propriétés mécaniques de segments artériels, frais et issus de protocoles de 
cryoconservation. (a) Vue d’ensemble, (b) zoom [96]. 

 

Les mesures des propriétés mécaniques, à partir d’essais de caractérisation aux 

échelles du tissu ou de la structure artérielle, permettent de guider la construction de 

modèles théoriques de comportement mécanique afin d’améliorer la compréhension des 

phénomènes physiologiques et pathologiques de la paroi artérielle. Les nombreux modèles 

dépendent du domaine d’étude mais ne peuvent englober qu’un sous-ensemble des 

propriétés citées précédemment (non linéarité, hétérogénéité, anisotropie, viscoélasticité, 

contractilité, précontrainte,…). Une hypothèse classiquement considérée est 

l’incompressibilité du matériau artériel [18,22,40], même si celle-ci a été discutée et reste à 

confirmer dans les situations physiologiques [15,36,37,92,146]. 
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2.3. Modèles de comportement mécanique de la 

paroi artérielle 

Chaque problème de mécanique de la paroi artérielle peut être formulé à partir des 

relations fondamentales d’équilibre de la mécanique des milieux continus, en précisant 

trois caractéristiques : la géométrie, la relation de comportement et le chargement appliqué 

[68]. Des relations de comportement pseudoélastique, viscoélastique ou poroélastique ont 

été utilisées pour décrire le comportement mécanique du matériau artériel. La 

pseudoélasticité (cf. paragraphe 2.1.2) dissocie le chargement et le déchargement de la 

structure artérielle, en les considérant parfaitement élastiques. Les formulations 

viscoélastiques incluent, quant à elles, des réponses mécaniques dépendant du temps et 

sont appropriées pour modéliser les phénomènes de fluage ou de relaxation. Pour les 

modèles poroélastiques, le matériau est considéré comme un milieu saturé de fluide. Ces 

modèles sont adaptés pour étudier les mouvements de fluides dans la paroi artérielle. 

Dans la partie qui suit, nous présentons quelques relations de comportement, utilisées 

dans la littérature, qui permettent de décrire le comportement mécanique de structures 

artérielles. 

2.3.1. Modèles hyperélastiques anisotropes 

2.3.1.1. Approche phénoménologique 

Vaishnav et al. [137] ont proposé et comparé trois fonctions d’énergie de déformation 

polynomiales, pour décrire le comportement incompressible et orthotrope 2D d’aortes 

thoraciques de chiens. Les fonctions d’énergie de déformation sont exprimées par rapport 

aux déformations finies de Green-Lagrange dans les directions circonférentielles et axiales 

( ZZE ,EΘΘ ), avec 3, 7 ou 12 paramètres matériels. Les auteurs ont montré que la forme 

polynomiale à 7 paramètres était la plus adéquate. Celle-ci s’écrit : 

2 2 3 2 2 3
1 2 ZZ 3 ZZ 4 5 ZZ 6 ZZ 7 ZZW c E c E E c E c E c E E c E E c EΘΘ ΘΘ ΘΘ ΘΘ ΘΘ= + + + + + + ,   (2.6) 

avec ( )c , 1,...,7i i =  des paramètres matériels. Les résultats obtenus ont montré une 

direction circonférentielle plus rigide que la direction axiale. Les auteurs ont été parmi les 

premiers à effectuer une régression à partir de données expérimentales multiples (pression-

diamètre et force-longueur). 
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Kas’yanov et Rachev [75] ont proposé un modèle de comportement mécanique 2D 

incompressible de carotides humaines en s’intéressant à l’inflation, l’extension et la torsion 

de la structure. Ils ont introduit une fonction d’énergie de déformation qui combine une 

forme polynomiale et une forme exponentielle : 

( ) ( ) ( )2 2
1 7 8 9 ZZ 10 Z ZW c exp 1 c E exp c E c E c E EQ ΘΘ ΘΘ Θ Θ

 = − + + + +  ,   (2.7) 

avec 2 2 2 2
2 ZZ 3 ZZ 4 5 ZZ 6 ZZc E c E E c E c E E c E EQ ΘΘ ΘΘ ΘΘ ΘΘ= + + + + ,     (2.8) 

où ( )c , 1...10i i =  sont des paramètres matériels et ( )IJE , , , ZI J = Θ  les composantes 2D 

du tenseur des déformations de Green-Lagrange. 

Fung et al. [47] ont développé un modèle pseudoélastique de la paroi artérielle après 

avoir observé les tissus biologiques au cours de chargements et déchargements répétés. Ils 

ont proposé une fonction d’énergie sous une forme exponentielle 2D. Chuong et Fung [21] 

ont généralisé cette forme à un modèle 3D incompressible, en supposant que les directions 

principales du tenseur des contraintes coïncident avec les directions radiale, 

circonférentielle et axiale de l’artère. Beaucoup de modifications de ces fonctions 

d’énergie de déformation ont été effectuées par la suite. La forme la plus générale a été 

proposée par Humphrey [66]. Cette forme exponentielle regroupe dix paramètres et 

s’écrit : 

( )W c exp 1Q= − ,           (2.9) 

où c  est un paramètre matériel et Q  est donné par : 

2 2 2 2 2 2
1 RR 2 3 ZZ 4 RR 5 ZZ 6 ZZ RR 7 R 8 Z 9 ZRc E c E c E 2c E E 2c E E 2c E E 2c E 2c E 2c EQ ΘΘ ΘΘ ΘΘ Θ Θ= + + + + + + + +

  (2.10) 

avec ( )c , 1,...,9i i =  des paramètres matériels et ( )IJE , , R, , ZI J = Θ  les composantes 3D 

du tenseur des déformations de Green-Lagrange. 

Chuong et Fung [21] ont utilisé cette fonction d’énergie avec sept paramètres matériels 

sur des carotides de lapins en incluant les contraintes résiduelles (Tableau 2.1). Ces travaux 

ont été les premiers à reporter une fonction d’énergie de déformation 3D et anisotrope en 

tenant compte des contraintes résiduelles. Néanmoins, l’hétérogénéité de la paroi et le 

tonus musculaire ont été négligés. Ces études constituent toutefois une contribution 

importante en mécanique artérielle. 

Il faut souligner que les paramètres matériels des formes exponentielles des fonctions 

d’énergie de déformation sont plus stables [47,67] bien qu’il puisse y avoir une 

surparamétrisation. 
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von Maltzahn et al. [144] ont proposé un modèle à deux couches pour décrire les 

propriétés non linéaires d’artères carotides. Les matériaux sont décrits par une forme 

polynomiale de la fonction d’énergie de déformation, à un paramètre pour la couche 

interne isotrope et à trois paramètres pour la couche externe anisotrope. 

von Maltzahn et al. [145] ont également décrit le comportement mécanique 2D 

incompressible de la media et de l’adventice de carotides de bovins sans tenir compte des 

contraintes résiduelles (Tableau 2.1). La forme proposée est une exponentielle : 

( )2 2
1 2 ZZ 3 ZZ

c
W exp c E c E 2c E E 1

2 ΘΘ ΘΘ
 = + + −  ,       (2.11) 

où c  et ( )c , 1,2,3i i =  sont des paramètres matériels dont les valeurs diffèrent pour la 

media et l’adventice. 

Takamizawa et Hayashi [129] ont montré que les fonctions d’énergie de déformation 

de la forme exponentielle décrivaient mieux le comportement passif incompressible 

d’artères carotides, que les formes polynomiales. En tenant compte des contraintes 

résiduelles et de l’hypothèse d’incompressibilité, ils ont également proposé une forme 

logarithmique 2D de fonction d’énergie de déformation (Tableau 2.1) : 

( )W cln 1 Q= − − , avec 2 2
1 2 ZZ 3 ZZ

1 1
c E c E c E E

2 2
Q ΘΘ ΘΘ= + + ,    (2.12) 

où c  et ( )c , 1,2,3i i =  sont des paramètres matériels. Les auteurs ont aussi montré que 

cette forme décrivait correctement le comportement mécanique de carotides de chiens en 

comparaison avec une forme exponentielle à quatre paramètres. Il faut souligner que 

Chuong et Fung [21,23] avaient utilisé la forme exponentielle à sept paramètres. 

Demiray et Vito [32] ont proposé leur modèle à partir d’essais 2D biaxiaux, effectués 

sur des aortes thoraciques de chiens. Ils ont introduit un modèle incompressible à deux 

couches. La media est représentée par une fonction d’énergie de déformation orthotrope 

mediaW  : 

( ) ( ) ( )( )media 1 11 2 22 3 33

c
W exp c 1 c 1 c 1 1

2
C C C= − + − + − −   ,     (2.13) 

où c  et ( )c , 1,2,3i i =  sont des paramètres matériels et ( )IJ , , , Z,RC I J = Θ  les 

composantes du tenseur des dilatations de Cauchy-Green droit C . 

Quant à la couche adventitielle, elle est représentée par une fonction d’énergie de 

déformation isotrope advW  : 
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( )( )adv 1W exp I 3 1
2

β
= α − −  α

,         (2.14) 

où α  et β  sont des paramètres matériels et 1I  le premier invariant élémentaire du tenseur 

des dilatations de Cauchy-Green droit C . Notons que l’adventice présente plusieurs 

réseaux de fibres de collagène, lui conférant un caractère anisotrope. 

D’autres auteurs, comme Vorp et al. [146], ont modélisé numériquement, par la 

méthode aux éléments finis, la paroi artérielle en la considérant orthotrope, incompressible 

ou compressible. Ils ont utilisé une méthode itérative de résolution et un procédé non 

linéaire de régression pour trouver les paramètres matériels à partir de données 

expérimentales diverses (aortes de lapins, carotides de chiens). 

Holzapfel et Weizsacker [64] ont proposé une fonction d’énergie de déformation 

incompressible et orthotrope, qui combine les formes polynomiale et exponentielle pour 

étudier des aortes abdominales de rats (et des artères musculaires de queue de rats) : 

( ) ( )0 1W c I 3 c exp 1Q= − + − ,         (2.15) 

avec 2 2 2
1 RR 2 3 ZZ 4 RR 5 ZZ 6 ZZ RRc E c E c E 2c E E 2c E E 2c E EQ ΘΘ ΘΘ ΘΘ= + + + + + ,   (2.16) 

où 1c,c  et ( )c , 1...6i i =  sont des paramètres matériels. Le premier terme de l’équation 

(2.15) représente la contribution isotrope de la paroi (supposée décrire l’élastine de la 

paroi) exprimée par un matériau néo-Hookéen ; le deuxième terme représente, quant à lui, 

la contribution anisotrope (supposée décrire le collagène de la paroi) exprimée par un 

potentiel élastique exponentiel à sept paramètres. Les auteurs ont pu comparer la forme 

proposée au modèle exponentiel à quatre paramètres, donné par l’équation (2.9). 

L’ensemble des paramètres matériels est obtenu par un processus d’optimisation en 

utilisant des données expérimentales. La forme combinée proposée semble mieux décrire 

les données du tissu artériel passif (Figure 2.15). Cependant, ces auteurs ont fait 

l’hypothèse d’une paroi artérielle mince et ne tiennent pas compte des contraintes 

résiduelles. 
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Figure 2.15 Comparaison entre des données expérimentales in vitro (test pression-diamètre à 
élongation axiale fixée), obtenues sur des aortes abdominales de rats, et des modèles 
théoriques : celui proposé par Holzapfel et Weizsacker et celui de Fung à quatre paramètres 
[64]. 

Rachev et Hayashi [107] ont, quant à eux, introduit une contribution 1D de l’activation 

du muscle lisse (cf. paragraphe 2.1.3), qui s’ajoute à l’état de contraintes décrivant le 

comportement mécanique passif de l’artère. Ils ont, par ailleurs, employé la fonction 

d’énergie de déformation proposée par Takamizawa et Hayashi [129], afin de considérer le 

comportement non linéaire, incompressible et orthotrope de l’artère. L’artère est 

considérée comme un tube à paroi épaisse, avec la présence de contraintes résiduelles. En 

utilisant des données obtenues sur des aortes thoraciques de rats [97], ce modèle a permis 

de montrer un accroissement de l'angle d’ouverture traduisant les contraintes résiduelles 

lorsque le tonus musculaire augmentait. Les auteurs ont également obtenu une distribution 

plus uniforme des contraintes à travers la paroi artérielle en considérant le tonus 

musculaire basal. 

D’autre part, Humphrey et Na [69] ont inclus dans leur modèle cylindrique, 

hyperélastique, orthotrope, dynamique, l'activation et l'hétérogénéité de la paroi artérielle. 

L’activation du muscle lisse de la paroi a été modélisée d’après les hypothèses émises par 

Rachev et Hayashi [107]. De plus, les auteurs ont utilisé la fonction d’énergie de Chuong 

et Fung [21], complétée à dix paramètres (cf. équation (2.9)) pour tenir compte des effets 

cités. Ils ont également tenu compte d’un chargement extérieur dû aux tissus 

périvasculaires qu’ils ont modélisé par une forme exponentielle : 

( ) ( ) ( )( )a a aP t exp r t r 0 = α β  ,         (2.17) 
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où α,β  sont des paramètres matériels et ar  est le rayon adventitiel dans la configuration 

courante aux instants t  et t 0= . Cette modélisation suppose que le tissu environnant 

exerce une contrainte non nulle en diastole, qui augmente ensuite exponentiellement 

lorsque la paroi se distend. En utilisant ce modèle relativement complet et des données 

tirées de sources multiples, Humphrey et Na [69] ont montré l’effet limité du mouvement 

dynamique de la paroi et l’effet significatif de la contractilité sur l’augmentation des 

contraintes circonférentielles, tout en suggérant l'existence d’efforts contractiles 

multiaxiaux plutôt qu’uniaxiaux. 

 

Pour décrire le comportement mécanique hyperélastique anisotrope des parois 

artérielles, toutes les fonctions d’énergie de déformation présentées ci-dessus sont de forme 

polynomiale, exponentielle ou logarithmique. Elles ont été établies dans le cadre d’une 

approche phénoménologique qui décrit la nature macroscopique du matériau artériel. Cette 

approche est essentiellement utilisée pour trouver les paramètres des relations de 

comportement, en s’appuyant sur des données expérimentales. Cependant, la modélisation 

phénoménologique n’est pas capable d’établir une corrélation entre les mécanismes de 

déformation et la structure microscopique (ou plutôt, mésoscopique) de la paroi artérielle 

qui est connue. Les paramètres matériels n’ont pas de signification physique directe et sont 

donc traités sans interprétation physique [57,59]. 

 



 

 

   Paramètres du modèle 

Auteurs 
Vaisseaux / Présence 
de contraintes 
résiduelles (CR) 

Fonction 
d’énergie de 
déformation 

0c  

(kPa) 
c  
(kPa) 1c  2c  3c  4c  5c  6c  7c  

Vaishnav et al. [137] 
Aortes thoraciques 
chien sans CR 

(2.6) - - 
34.2 
kPa 

-3.5 
kPa 

30.2 
kPa 

-5.8 
kPa 

22.0 
kPa 

11.1 
kPa 

-5.7 
kPa 

Chuong et Fung [23] ACC lapins avec CR (2.10) - 11.2 0.0499 1.0672 0.4775 0.0042 0.0903 0.0585 - 

Chuong et Fung [23] ACC lapins sans CR (2.10) - 13.97 0.0058 1.274 0.4037 0.0188 0.4035 0.0281 - 

von Maltzahn et al. 
[145] 

ACC bovins (media) 
sans CR 

(2.11) - 3.0544 0.1239 1.4539 0.02035 - - - - 

von Maltzahn et al. 
[145] 

ACC bovins 
(adventice) sans CR 

(2.11) - 7.457 0.2696 1.348 0.3218 - - - - 

Takamizawa et 
Hayashi [129] 

ACC chien avec CR (2.12) - 44.52 0.4026 0.3847 0.0225 - - - - 

Takamizawa et 
Hayashi [129] 

ACC chien sans CR (2.12) - 59.97 0.3252 0.4124 0.0627 - - - - 

Holzapfel et 
Weizsacker [64] 

Aorte abdominale rat 
sans CR 

(2.15) 33.64 8.430 1.221 2.229 0.0400 - - - - 

            

Tableau 2.1 Exemples de paramètres matériels utilisés pour quelques fonctions d’énergie de déformation présentées. D’après [68]. 
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2.3.1.2. Approche basée sur la microstructure 

Il est important de développer une forme alternative de relations de comportement dont 

les paramètres matériels peuvent avoir une interprétation, en partie, basée sur la 

microstructure de la paroi artérielle dont les constituants principaux sont l’élastine, le 

collagène et les cellules musculaires lisses (cf. Chapitre 1). 

Wuyts et al. [153] ont proposé un modèle incompressible reproduisant des courbes 

pression-diamètre non linéaires à partir d’éléments structuraux, dont le comportement 

mécanique est supposé élastique linéaire. Ils ont alors supposé que les fibres de collagène 

étaient incluses dans un réseau d’élastine et de muscle lisse arrangé concentriquement, et 

que le recrutement des fibres était graduel à mesure que le segment artériel était étiré. 

Seule la media a été considérée comme contribuant au comportement mécanique de 

l’artère. Les auteurs ont testé leur approche avec des données expérimentales in vitro, sur 

des aortes thoraciques et abdominales humaines [82]. Ce modèle structurel constitue une 

première approche pour inclure des informations histologiques. 

Holzapfel et al. [59] ont proposé un modèle anisotrope 3D à deux couches épaisses 

(media, adventice), chacune représentant un matériau fibreux déformable, en tenant 

compte des contraintes résiduelles. Les auteurs ont séparé les contributions passives 

isotrope (néo-Hookéen) et anisotrope de la paroi artérielle, tout en considérant deux 

familles de fibres de collagène. La fonction d’énergie de déformation proposée s’écrit : 

( ) ( ){ }21
1 2

4,62

c k
W I 3 exp k I 1 1

2 2 k i
i=

 = − + − −
 ∑ ,       (2.18) 

où 1 2c,k ,k  sont des paramètres matériels positifs, c  est associé à la matrice non 

collagénique du tissu artériel et 1 2k ,k  à la contribution du collagène. Les invariants 4 6I , I  

du tenseur des dilatations de Cauchy-Green droit C  s’écrivent tels que : 

( ) ( )4 1 1 6 2I , I 2Μ CΜ Μ CΜ= == == == = .         (2.19) 

Ces invariants représentent les carrés des élongations des deux familles de renforcements 

fibreux, dans les directions unitaires 1 2,Μ Μ  qui sont repérées dans la configuration de 

référence. Les fibres de collagène sont supposées être arrangées en spirales symétriques, 

caractérisées par un angle entre les fibres et la direction circonférentielle. La forme 

exponentielle de la fonction d’énergie de déformation garantit que la partie anisotrope est 

recrutée à mesure que la paroi est étirée, ce qui aide à limiter l’inflation de la structure à 

des pressions élevées. Cette forme de fonction d’énergie, avec des paramètres matériels 
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positifs, est convexe et permet de formuler des hypothèses et interprétations basées sur la 

description histologique du tissu artériel. Elle est la même pour la media et l’adventice, 

seuls les paramètres matériels diffèrent. Notons que les auteurs ont utilisé des données de 

carotides de lapins [21], en faisant l’hypothèse que la media occupe deux tiers de 

l’épaisseur de l’artère. Puis ils ont pu ajuster les paramètres du modèle à deux couches 

avec des données expérimentales d’artères [47] en utilisant l’algorithme non linéaire de 

Levenberg-Marquardt (Figure 2.16). Les résultats ont montré une forte influence des 

contraintes résiduelles sur la réponse pression-diamètre globale de l’artère. D’autre part, la 

formulation 3D de la fonction d’énergie convexe permet de prédire le comportement 

anisotrope d’artères saines, soumises à des cinématiques combinées de flexion, inflation, 

extension axiale et torsion. Ce modèle n’est pas restreint à des géométries particulières et 

peut être utilisé dans le cadre de la méthode aux éléments finis. 

 

Figure 2.16 Données géométriques et matérielles pour une artère carotide de lapin avec le 
modèle d’Holzapfel et al. [59]. 

Zulliger et al. [162] ont complété le modèle précédent avec des considérations 

histologiques et structurales. Ils ont, d’une part, considéré le caractère ondulé des fibres de 

collagène qui sont mises en tension à différentes valeurs de déformation, traduisant ainsi 

leur recrutement progressif. Et ils ont, d’autre part, ajouté dans le modèle les fractions 

d’élastine et de collagène dans la media, qui sont déterminées par histologie et qui viennent 

pondérer les parties respectives de la fonction d’énergie de déformation donnée par : 

( ) ( ) ( )elast elast 1 coll coll 4 coll 4'

1 1
W f c I 3 f I 1 I 1

2 2
3/2  

= − + ψ − + ψ − 
 

,    (2.20) 
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où elast collf , f  sont les fractions, respectivement, d’élastine et de collagène et elastc  une 

constante élastique liée à l’élastine. 4I  et 4'I  sont les élongations des fibres de collagène 

repérées, respectivement, par les angles α  et α−  définis par rapport à la direction 

circonférentielle. La fonction d’énergie de déformation collψ  est, quant à elle, liée au 

réseau de collagène. Cette dernière est définie par le comportement d’une fibre 

individuelle, qui est couplé à une distribution log-logistique de probabilités des 

déformations à partir desquelles les fibres de collagène sont mises en tension. Les fibres de 

collagène sont considérées comme ondulées quand le tissu est déchargé et elles sont 

recrutées à différentes élongations pour supporter le chargement (Figure 2.17). Il faut 

souligner que les données expérimentales in vitro de tests d’inflation-extension et 

d’histologie sur des carotides de rats [43,45] ont été utilisées pour évaluer ce modèle et le 

comparer à ceux d’Holzapfel et al. [59] et de Chuong et Fung [21]. Les auteurs ont ainsi 

montré que les descriptions des propriétés mécaniques de la paroi avec leur modèle sont 

similaires ou meilleures. Les paramètres de la fonction d’énergie de déformation proposée 

ont aussi permis de fournir une signification physique des modules élastiques du collagène 

et de l’élastine, de la proportion des fibres de collagène engagées lors de la distension et de 

l’angle d’orientation des fibres de collagène. 

 

Figure 2.17 Fonction d’énergie représentant le réseau de collagène ( collψ ), définie par celle 

d’une fibre individuelle ( fiberψ ) couplée à une distribution log-logistique de probabilités des 

déformations, à partir desquelles les fibres de collagène sont recrutées (PDF ) [162]. 

Zulliger et al. [164] ont ensuite ajouté à la fonction d’énergie de déformation 

précédente, la contribution structurale du muscle lisse vasculaire (cf. paragraphe 2.1.3). 

La fonction d’énergie de déformation de l’équation (2.20), qui décrit le comportement 

mécanique anisotrope des constituants passifs de la paroi artérielle, a aussi été utilisée par 

Zulliger et Stergiopulos [165] pour étudier les effets de l’âge sur des aortes thoraciques 

humaines [82]. Ces auteurs ont mis en évidence une altération de la mise en tension des 
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fibres de collagène qui sont recrutées de manière plus abrupte lors de la distension chez des 

sujets âgés. 

 

De nombreuses fonctions d’énergie de déformation ont été formulées pour décrire le 

comportement mécanique complexe des artères qui est, en particulier, caractérisé par des 

tests in vitro d’inflation-extension, afin d’étudier leur réponse mécanique à des 

sollicitations statiques ou dynamiques. De telles expériences sont principalement réalisées 

sur des artères animales, en raison de la rareté et de la difficulté à se procurer des tissus 

frais humains. Les résultats obtenus sur différentes espèces suggèrent, toutefois, que les 

fonctions d’énergie de déformation peuvent s’appliquer à diverses artères. Ainsi, 

l’exploitation de relations identifiées in vitro, couplée à l’utilisation de données in vivo, 

peut permettre d’obtenir des valeurs de paramètres matériels qui reflètent le comportement 

mécanique in vivo. Il est donc important de se baser sur des données de ce type [13], 

essentiellement au travers de données cliniques sur patients. 

De récentes recherches montrent que les paramètres géométriques et matériels peuvent 

être identifiés à partir de données in vivo humaines [115,128]. Les contraintes pariétales 

peuvent alors être évaluées en utilisant les équations de la mécanique des milieux continus 

non linéaires. Par exemple, Stalhand et al. [128] ont modélisé l’aorte abdominale humaine, 

en utilisant la fonction d’énergie de déformation d’Holzapfel et al. [59] qui s’appuie sur les 

contributions passives du comportement de la paroi, à savoir une matrice isotrope (non 

collagénique) et deux familles de fibres de collagène orientées diagonalement. Les 

contraintes résiduelles ont été prises en compte, grâce à un angle d’ouverture introduit dans 

une configuration de l’artère ouverte libre de contraintes. Nous pouvons rappeler que 

Chuong et Fung [23] ont montré que les contraintes résiduelles tendent à diminuer le 

gradient de contraintes dans la paroi, ce qui reflète davantage la physiologie de l’artère (cf. 

paragraphe 2.1.4). Malgré ces améliorations, inclure deux familles de fibres dans le modèle 

de comportement mécanique artériel n’est pas suffisant pour simuler précisément sa 

réponse en contraintes-déformations, surtout dans la couche adventitielle où l’orientation 

des fibres de collagène est davantage dispersée, comme l’a mis en avant Gasser et al. [49]. 

De plus, le tonus du muscle lisse vasculaire est souvent négligé [68] alors qu’il a été 

montré qu’il réduit et uniformise les contraintes pariétales [69,97,107]. Également, les 

contraintes périvasculaires peuvent jouer un rôle important dans la mécanique artérielle in 

vivo [124]. Le tissu périvasculaire peut ainsi résister, en partie, à l’action de distension de 
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la pression intraluminale [69] et réduire les élongations et contraintes circonférentielles de 

la paroi [90]. Notons que peu de données existent dans la littérature. 

 

D’autres auteurs ont choisi de traduire le comportement mécanique des structures 

artérielles à partir de modèles poroélastiques [120,123], en tenant compte des phénomènes 

de transport. Il existe aussi des modèles qui prennent en compte le caractère viscoélastique 

de la paroi artérielle. 

2.3.2. Autres modèles 

2.3.2.1. Modèles poroélastiques 

Les relations de comportement poroélastique, porohyperélastique ou biphasique, 

décrivent les parois artérielles comme des tissus poreux et saturés de fluide. Ces modèles 

tiennent compte des composants solides et fluides de la paroi artérielle. Dans les équations 

de conservation, il est nécessaire d’utiliser les mesures de vitesse liées à la phase fluide, 

tout comme la densité du solide, le rapport du volume de solide sur le volume de fluide et 

la conductivité hydraulique qui décrit l'interaction entre les deux phases [143]. Des 

expériences ont été effectuées pour évaluer la réponse du solide en la présence et/ou 

l'absence du fluide, aussi bien que pour évaluer la conductivité hydraulique [48,118,143]. 

Simon et al. [122] ont, par exemple, modélisé l'aorte de lapin en utilisant un fluide 

incompressible et un solide à paroi épaisse, incompressible et isotrope, qui subit une 

déformation purement axiale. La relation de comportement utilisée pour la partie solide est 

la forme exponentielle de Chuong et de Fung [21]. L’approche théorique décrivant le 

comportement mécanique est la même que celle de Fung [46]. Cependant, les auteurs n’ont 

pas tenu compte des contraintes résiduelles, même si le modèle pourrait être généralisé 

pour les inclure. Notons aussi que les auteurs ont implémenté un modèle de ce type, en 

utilisant un modèle aux éléments finis [120,121]. 

Johnson et Tarbell [73] ont, par ailleurs, développé un modèle biphasique en utilisant 

les données d'aortes de bovins et de lapins [7,151]. Ils ont modélisé la paroi artérielle avec 

un matériau poroélastique, linéaire, isotrope transverse, avec un axe d’anisotropie dans la 

direction radiale. Ils ont utilisé la loi de Darcy : 

Q P R= ∆ ,             (2.21) 
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avec Q  le débit, P∆  la variation de pression et R  l’impédance circulatoire. Cette loi 

permet de définir la diffusion du fluide dans la matrice élastique par : 

k
q grad P=

µ
,            (2.22) 

où q  est le débit des particules fluides et k µ  la perméabilité relative du milieu. 

Nous pouvons aussi ajouter que Kenyon [77] a utilisé une approche poroélastique pour 

décrire la mécanique des vaisseaux sanguins. Ses travaux, relativement généraux, sont 

fréquemment utilisés dans la modélisation mécanique d’autres tissus biologiques comme le 

cartilage, les ligaments ou les os [24,101,148]. 

2.3.2.2. Modèles viscoélastiques 

Certaines études ont privilégié le caractère viscoélastique de la paroi artérielle [155]. 

Les modèles viscoélastiques incluent des réponses dépendant du temps dans la relation de 

comportement, ils sont appropriés pour modéliser les phénomènes de fluage ou de 

relaxation. Cependant, un modèle viscoélastique linéaire, tel que celui de Voigt, ne peut 

pas modéliser l'indépendance du taux de déformation observée dans un matériau 

biologique comme le tissu artériel. En raison de cette limitation, des approches plus 

générales ont été proposées. 

Ainsi, Armentano et al. [3] ont utilisé une relation de comportement élastique linéaire 

et différentielle de second ordre, pour modéliser des expériences effectuées sur des aortes 

de chiens. Leur modèle a permis d’évaluer, à la fois, la réponse mécanique de l'élastine, du 

muscle lisse et du collagène ainsi que le comportement visqueux et inertiel de la paroi 

artérielle. Cependant, dans cette approche, les effets viscoélastiques sont seulement induits 

par le muscle lisse, bien qu’ils soient aussi observés quand le muscle lisse est inactif. 

Veress et al. [140] ont utilisé un solide non linéaire standard pour modéliser l’artère 

comme un cylindre viscoélastique à paroi épaisse, axisymétrique et soumis à une pression 

interne. Le modèle a été en partie validé, en utilisant des données expérimentales de 

relaxation de contraintes sur des artères coronaires de cochons. Notons que ce modèle 

n’inclut ni les contraintes résiduelles, ni l’anisotropie de la paroi artérielle. 

Holzapfel et al. [58] ont proposé une extension de leur modèle hyperélastique 

anisotrope proposé précédemment [59], en tenant compte de la viscosité de la paroi. De la 

même manière, à partir de l’équation (2.18), Holzapfel et al. [61] ont développé un modèle 

numérique aux éléments finis, 3D, viscoélastique, non linéaire et incompressible d’une 
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artère à paroi épaisse et renforcée par des fibres. Deux couches de la paroi artérielle ont 

aussi été prises en compte (la media et l'adventice) et la fonction d'énergie de déformation 

a été découplée en une partie élastique et une partie viscoélastique. Les auteurs ont alors 

identifié les paramètres du modèle proposé à partir de mesures expérimentales sur des 

artères coronaires humaines [19]. 

 

Quelle que soit l’approche utilisée, Humphrey [68] énumère trois aspects qui sont 

primordiaux pour modéliser, au mieux, le comportement mécanique d’une artère. D’abord, 

il est important de tenir compte de sa microstructure. De plus, les tissus et cellules 

vasculaires supportent des états de contraintes multiaxiaux qui doivent être pris en compte 

dans les modèles non linéaires et anisotropes. Enfin, l’utilisation de données issues 

d’expériences adéquates ne peut être négligée [68]. 

L’un des problèmes actuels est l’identification des paramètres des modèles théoriques, 

à partir de données mesurées in vivo. Comme nous l’avons vu précédemment, il existe 

différents modèles de comportement mécanique artériel, mais peu d’entre eux prennent en 

compte la microstructure, le caractère composite de l’artère avec la présence de réseaux de 

fibres, l’environnement artériel et la dynamique in vivo, en particulier chez l’homme. 

 

Dans le chapitre suivant, nous présentons les différentes approches expérimentales in 

vivo que nous avons effectuées et sur lesquelles nous nous sommes appuyés pour proposer, 

par la suite, un nouveau modèle théorique de comportement mécanique de la paroi 

artérielle. 

 



 

64 

Chapitre 3. APPROCHES EXPÉRIMENTALES 

La démarche cohérente, généralement entreprise, est celle qui permet d’utiliser des 

résultats expérimentaux pour valider des modèles théoriques ou numériques, afin de mieux 

comprendre les mécanismes biologiques mis en jeu et de prédire le comportement 

mécanique de la structure artérielle. La validité des modèles, faisant intervenir des relations 

de comportement, dépend fortement des résultats expérimentaux obtenus. En effet, 

différents moyens expérimentaux existent afin de caractériser le comportement mécanique 

d’une artère. Comme nous l’avons vu au chapitre précédent, des essais de caractérisation 

tels que des tests de traction uniaxiaux ou biaxiaux peuvent être choisis pour tester le 

matériau à l’échelle du tissu. À l’échelle du vaisseau, des tests d’inflation-extension 

peuvent être mis en œuvre afin de caractériser la réponse de la structure sous forme de 

courbes de pression-diamètre. Il est également important de souligner la différence entre 

les tests in vitro et in vivo, ces tests présentant à la fois des avantages et inconvénients. Les 

études in vitro sont réalisées après le prélèvement du segment artériel, qui modifie de fait 

les conditions de chargement mécanique complexe de l’artère in situ. Cependant, elles 

permettent d’avoir accès à des informations inaccessibles in vivo (comme les contraintes 

résiduelles) et elles offrent la possibilité de mettre en évidence le comportement mécanique 

individuel de composants de la paroi (élastine, collagène, ou muscle lisse…), en inactivant 

ou dégradant les autres constituants. Les études in vivo, quant à elles, permettent de laisser 

le vaisseau dans leur environnement naturel. Malgré la difficulté de maîtrise des conditions 

limites, de séparation des phénomènes (mécaniques, biochimiques, électriques…) et 

d’interprétation des résultats, ces études permettent de caractériser le comportement du 

vaisseau dans ses conditions physiologiques réelles, ce qui est indispensable pour une 

meilleure compréhension des pathologies artérielles. 

Dans ce chapitre, nous présentons les approches expérimentales in vivo utilisées dans 

les applications qui sont exposées, par la suite, au Chapitre 5. Nous avons eu accès à des 

mesures expérimentales animales et à des données cliniques humaines dans le cadre de 

collaborations, respectivement, avec l’équipe 1 du Centre de Recherche des Cordeliers 
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(INSERM UMRS 872) et avec l’unité de Pharmacologie Clinique de l’Hôpital Européen 

Georges Pompidou. 

3.1. Mesures in vivo sur ACC de rats 

Au sein du Centre de Recherche des Cordeliers (UMRS 872, Équipe 1), des mesures in 

vivo de diamètre et pression artériels sont pratiquées sur le rat. La description qui suit 

correspond à ces mesures sur les artères carotides communes (ACC) de rats. Toutes les 

expériences sont conduites en accord avec les instructions et recommandations du 

Ministère Français de l’Agriculture, pour le traitement et l’utilisation des animaux de 

laboratoire. 

3.1.1. Mesures pression-diamètre 

Les animaux sont anesthésiés avec du pentobarbital sodique (60 mg/kg administré par 

voie intrapéritonéale) et placés sur un tapis chauffant. Boutouyrie et al. [13] ont notamment 

détaillé l’ensemble des systèmes de mesures décrits ci-après. La pression sanguine 

intraluminale est mesurée par un cathéter (PE-50) introduit dans l’ACC gauche et relié à un 

transducteur de pression, puis à un processeur de pression (GOULD®) (Figure 3.1). Le 

diamètre intérieur est mesuré par un système echotracking vasculaire de haute résolution 

(NIUS®, Non Invasive Ultrasound System, ASULAB, Suisse) grâce à une sonde 

ultrasonore de 10 MHz qui est positionnée par un bras articulé stéréotaxique à ~ 1 cm au-

dessus de l’ACC droite (Figure 3.1). Ce positionnement est réalisé en mode Doppler par 

l’écoute du flux sanguin et la position optimale est obtenue au pic d’intensité sonore. Le 

basculement en mode radiofréquence (RF) permet de visualiser les échos générés par les 

différentes structures de l’artère sur un écran d’oscilloscope. Les échos correspondant aux 

interfaces d’intérêt, à savoir les interfaces antérieure et postérieure de la paroi avec la 

lumière, peuvent être repérés et suivis de manière continue (Figure 3.2). Après un 

positionnement manuel des trackeurs électroniques sur le signal RF, le mouvement des 

parois antérieure et postérieure est enregistré automatiquement afin de mesurer l’évolution 

systolo-diastolique du diamètre intérieur, avec une précision de l’ordre de 2.5 µm [130]. 

Simultanément, le système permet l’acquisition de la pression, les cycles de diamètre et de 

pression étant enregistrés à 2500 Hz pendant 4 secondes (Figure 3.3). Des courbes de 

pression-diamètre in vivo sont ainsi obtenues (Figure 3.4). 
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Figure 3.1 Schéma du dispositif expérimental pour les mesures pression-diamètre sur ACC de 
rats. 

 

Figure 3.2 Schéma du signal radiofréquence (RF) permettant de visualiser les échos générés 
par les interfaces, antérieure et postérieure, de la paroi avec la lumière, et ainsi de mesurer le 
diamètre interne. 
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(a) 

 
(b) 

Figure 3.3 Exemple d’enregistrements expérimentaux de (a) pression et (b) diamètre internes 
en fonction du temps (zoom temporel). 

 

Figure 3.4 Exemple de courbe pression-diamètre correspondant aux données de la Figure 3.3. 
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Il faut souligner que les évolutions dynamiques de diamètre interne et de pression 

intraluminale sont obtenues au cours de plusieurs cycles cardiaques. Ces enregistrements 

sont simultanés, mais nous avons remarqué qu’il peut exister un faible décalage entre les 

signaux de diamètre et de pression. En effet, comme ils sont obtenus à partir de mesures 

sur les ACC droite et gauche, un léger décalage des sondes de quelques millimètres peut 

induire un faible écart mesurable sur les enregistrements diamètre-pression. Le signal de 

pression, mesuré du côté gauche, peut aussi parcourir moins de chemin par rapport au 

signal mesuré à droite, qui peut couvrir davantage de distance dans le tronc artériel 

brachio-céphalique. Nous avons donc vérifié cet aspect sur chacun des enregistrements 

simultanés et procédé à un recalage temporel. 

Notons que l’épaisseur intima-media (EIM) n’étant pas mesurable par le système 

echotracking employé, des coupes histologiques ont été préparées afin d’avoir accès à cette 

mesure par analyse d’images. 

3.1.2. Analyse morphologique 

Les investigations in vivo étant réalisées, les ACC sont prélevées pour la préparation 

de coupes histologiques, qui se déroule en plusieurs étapes : la fixation du segment artériel, 

l’inclusion en paraffine, la coupe au microtome et la coloration des lames [80]. Tout 

d’abord, l’artère prélevée est fixée dans le formol (formaldéhyde) à la pression équivalente 

à la pression artérielle moyenne (PAM) mesurée in vivo, grâce à un manomètre pendant 20 

minutes, puis en l’absence de pression pendant une heure. L’artère est ensuite rincée, puis 

conservée dans de l’alcool à 50° jusqu’à son inclusion en paraffine. Cette fixation, à 

pression constante, permet d’obtenir (i) un diamètre moyen de l’artère équivalent à celui 

mesuré in vivo auparavant et (ii) des coupes quasi rondes sur les lames d’histologie, pour 

faciliter les mesures finales par le logiciel d’analyse d’images. Les segments artériels sont 

inclus en paraffine et des sections sériées, de 6 µm d’épaisseur chacune, sont découpées 

dans les blocs. L’élastine de la paroi est mise en évidence par coloration à l’Orcéine 

(Figure 3.5). Le détail du protocole suivi, pour la préparation des lames histologiques, est 

présenté en Annexe 2. 

L’analyse des coupes histologiques permet de mesurer les surfaces et périmètres des 

sections de la lumière et de la media, ainsi que l’épaisseur de la paroi (EIM). La lecture des 

lames est réalisée dans le service d’anatomopathologie de l’HEGP, à l’aide d’un 

microscope et d’une caméra reliée à un ordinateur, muni d’un logiciel d’analyse d’images 
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(LUCIA G, Nikon). Ce dernier est basé sur des outils morphologiques et des algorithmes, 

développés pour mesurer la distance entre les limitantes élastiques interne et externe, 

comme décrit par Lacolley et al. [80]. Pour un segment artériel donné, trois sections sériées 

sont mesurées et la valeur moyenne est conservée à titre de valeur d’EIM. La précision des 

mesures est définie par la résolution des images numériques (ici, 1372 x 1024) et le 

grossissement (ici, x 4). Comme les limitantes élastiques interne et externe sont des 

structures très contrastées et toujours visibles, la résolution est proche de la résolution 

théorique (~ 2 µm). 

 

Figure 3.5 Exemple de coloration à l’Orcéine de l’élastine d’une section d’ACC de rat. 

Remarquons que cette analyse morphologique nous permet d’accéder à une valeur 

constante de l’EIM. À la différence, l’outil ultrasonore utilisé, in vivo, chez l’homme 

fournit une mesure dynamique de l’EIM au cours du cycle cardiaque. 

3.2. Mesures in vivo sur ACC humaines 

Des mesures de diamètre, d’EIM et de pression sanguine in vivo sont réalisables chez 

l’homme, de manière non invasive. La description suivante correspond à la pratique 

clinique réalisée au sein de l’unité de Pharmacologie Clinique de l’Hôpital Européen 

Georges Pompidou. Tous les patients ont signé un consentement et toutes les données sont 
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enregistrées en accord avec les obligations de la CNIL (Commission Nationale 

Informatique et Liberté). 

Les patients sont allongés dans une salle climatisée (22 ± 1 °C) dédiée à l’échographie, 

les enregistrements de données artérielles débutant après un repos d’une quinzaine de 

minutes. Avant l’examen ultrasonore, des mesures de la pression sanguine brachiale sont 

réalisées, grâce à un système oscillométrique (COLLIN®), à 3 minutes d’intervalle 

pendant 20 minutes. Seules les moyennes des valeurs caractéristiques sont conservées et la 

pression artérielle moyenne (PAM) est calculée telle que ( )PAM PAD PAS PAD / 3= + − , 

avec PAD et PAS, respectivement, les pressions artérielles diastolique et systolique. 

Le diamètre intra-adventitiel (c’est-à-dire, mesuré à la limite media-adventice) et 

l’EIM sont mesurés sur l’ACC droite par un récent système echotracking de haute 

résolution (ART.LAB®, Esaote, Pays-Bas), développé à partir de la technologie classique 

d’echotracking de haute résolution du WALLTRACK SYSTEM®. Ces mesures sont 

obtenues grâce à une sonde ultrasonore de 128 lignes RF qui couvrent le segment artériel 

sur 4 cm (Figure 3.6). L’acquisition du diamètre et de l’EIM est réalisée à 30 Hz pendant 6 

secondes en mode bidimensionnel (mode BM) [9,105], la résolution spatiale étant de 

l’ordre de 21 µm [98]. Les mesures sont stockées numériquement et l’analyse est faite 

ultérieurement, en utilisant une interface graphique que nous avons développée avec le 

logiciel MATLAB® (R2006a, MathWorks, Inc.) et qui est présentée en Annexe 3. 

Successivement, l’onde de pression sanguine intraluminale est mesurée sur l’ACC 

droite de manière non invasive, par tonométrie d’aplanation, grâce à une sonde crayon de 

haute fidélité munie d’un quartz piézoélectrique (MILLAR®, USA) à son extrémité 

[14,76], et reliée au logiciel d’acquisition de pression SPHYGMOCOR® (AtCor Medical, 

Australie) (Figure 3.7). La tonométrie d’aplanation est basée sur le principe selon lequel, la 

force nécessaire pour aplatir une surface donnée de l’artère est égale à la pression intra-

artérielle. Ce principe est issu de la tonométrie d’aplanation utilisée en ophtalmologie, pour 

mesurer la pression intra-oculaire. Notons que cette mesure ne donne que les variations 

pulsatiles de pression (et non la valeur absolue) car elle dépend de la force avec laquelle est 

appuyée la sonde. Cependant, comme la pression moyenne est identique en tout point de 

l’arbre artériel, la mesure de pression est calibrée grâce à la pression mesurée par le 

sphygmomanomètre au niveau de l’artère brachiale (cf. Annexe 1). L’acquisition du signal 

de pression carotidienne est réalisée à 128 Hz pendant 9 secondes (Figure 3.8). La 

reproductibilité des mesures de diamètre et de pression a déjà été démontrée [14,17]. 
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(a) (b) 

 
(c) 

Figure 3.6 (a) Système echotracking : ART.LAB®, (b) image d’une acquisition en mode BM, (c) 
schéma des mesures ultrasonores de diamètre et d’EIM. 

  
(a) (b) 

Figure 3.7 Mesure de pression intraluminale par tonométrie d’aplanation : (a) photographie, 
(b) schéma. 
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(a) 

 
(b) 

 
(c) 

Figure 3.8 Exemples d’enregistrements expérimentaux (a) de diamètre intra-adventitiel, (b) 
d’EIM et (c) de pression intraluminale sur une ACC humaine. 
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Remarquons, ainsi, que les enregistrements de données in vivo pour l’homme sont des 

évolutions de diamètre intra-adventitiel, d’EIM et de pression intraluminale au cours de 

plusieurs cycles cardiaques, obtenues par des moyens de mesures non invasifs. De plus, il 

faut souligner que les enregistrements dimensionnels et de pression sont successifs et non 

simultanés, ils sont séparés de 5 ± 2 minutes. Il est donc nécessaire de procéder à un 

recalage temporel, afin d’éliminer cette différence dans les enregistrements. De 

précédentes acquisitions de très haute résolution (~ 2000 Hz), couplées aux signaux 

simultanés d’ECG (électrocardiogramme), ont été réalisées grâce au système ultrasonore 

d’echotracking WALLTRACK SYSTEM® (PIE Medical, Pays-Bas) et grâce à un 

tonomètre d’aplanation incorporant un transducteur de haute fidélité (SPT-301, MILLAR® 

Instruments). Grâce au signal ECG, les signaux de diamètre et de pression ont été 

synchronisés et découpés en cycle temporel. Ils ont également été normalisés en ordonnées 

afin de les comparer, un exemple est donné sur la Figure 3.9. Les signaux de diamètre et 

pression sont, ainsi, parfaitement corrélés pendant la phase d’inflation systolique. 
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Figure 3.9 Exemple de signaux de diamètre et pression internes, synchronisés sur le signal 
ECG. 

Notons également que les systèmes ultrasonores actuels permettent de repérer les 

interfaces lumière-intima et media-adventice, mais ne fournissent pas de renseignements 

sur la limite entre l’adventice et les tissus périvasculaires. Ceci est une limitation pour la 
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modélisation du comportement mécanique de la paroi artérielle, si nous voulons tenir 

compte de sa structure composite multicouche. 

 

Les données issues de ces méthodologies expérimentales offrent donc la possibilité 

d’élaborer des modèles de comportement mécanique de la structure artérielle in vivo. Les 

informations issues de la caractérisation in vivo sont plus réduites en nombre, par rapport à 

celles disponibles in vitro. Cependant, elles sont davantage pertinentes pour s’approcher au 

plus près du comportement mécanique réel. 

 

Dans le chapitre suivant, sur la base des mesures expérimentales que nous avons 

obtenues, nous proposons un nouveau modèle théorique de comportement mécanique 

dynamique de la structure artérielle in vivo. 

 



 

75 

Chapitre 4. MODÉLISATION THÉORIQUE DU 

COMPORTEMENT MÉCANIQUE 

DE LA PAROI ARTÉRIELLE 

De multiples échelles sont possibles pour décrire un vaisseau. L’artère est souvent 

considérée comme un milieu continu à l’échelle macroscopique, même si des phénomènes 

observés à l’échelle mésoscopique peuvent également être décrits. Dans le cadre des 

transformations finies, la mécanique des milieux continus permet de modéliser le 

comportement mécanique des vaisseaux en les assimilant à des tubes creux à parois 

épaisses, constituées d’un matériau hétérogène, dans un état de déformations et de 

chargement complexe [46]. L’objectif de telles modélisations est d’accéder aux 

distributions de contraintes pariétales (impossibles à obtenir par des méthodes non 

invasives) afin de mieux comprendre le comportement mécanique des parois artérielles 

dans des situations physiologiques, saines ou pathologiques. Pour y parvenir, il s’agit 

d’établir des relations de contraintes-déformations et d’identifier les paramètres de ces 

relations, à partir de mesures expérimentales qui sont généralement des essais uniaxiaux ou 

biaxiaux in vitro [47]. 

Pour rendre l’étude réalisable, nous devons émettre des hypothèses sur les 

caractéristiques de la cinématique artérielle et sur le comportement du matériau constitutif. 

Pour cela, nous avons choisi de nous appuyer sur la théorie de l’élasticité finie, en 

considérant la dynamique de la paroi artérielle pour un cycle cardiaque. De plus, il a été 

montré que les effets viscoélastiques sont faibles dans les gros troncs artériels et peuvent 

donc être négligés [61]. Nous avons alors généralisé le modèle de Baek et al. [5] et 

l’approche de Stalhand et al. [128], afin de tenir compte de la microstructure et de 

l’environnement in vivo de la paroi artérielle, justifiant ainsi l’originalité de l’approche 

proposée [94]. 

Dans ce chapitre, après quelques rappels théoriques de l’élasticité finie anisotrope, un 

nouveau modèle 3D de comportement mécanique de la structure artérielle in vivo est 

présenté. 
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4.1. Préliminaires : rappels théoriques en élasticité 

finie anisotrope 

4.1.1. Cinématique 

Dans le cadre des transformations finies, le mouvement d’une particule d’un milieu 

continu peut être décrit soit dans une configuration Lagrangienne, soit dans une 

configuration Eulérienne [50,57] (Figure 4.1). Les coordonnées Lagrangiennes (ou 

matérielles) sont celles qui définissent la position du point matériel ( )0 1 2 3M X ,X ,X  du 

milieu continu 0Ω , le repérage se faisant dans la configuration initiale (ou non déformée). 

Les coordonnées Eulériennes (ou spatiales) sont celles qui définissent la position du point 

matériel ( )1 2 3M x , x , x  du milieu continu tΩ  à l’instant t  courant, le repérage se faisant 

dans la configuration actuelle (ou déformée). Notons que dans le cas d’une transformation 

infinitésimale, les deux configurations sont confondues. 

 

Figure 4.1 Configurations Lagrangienne et Eulérienne et mouvement d’un milieu continu. 

Outre cette description du mouvement, l’étude cinématique d'un milieu continu 

nécessite de définir l’état actuel par rapport à une configuration choisie comme référence, 

qui peut être la configuration initiale ou une autre faisant intervenir d'autres phénomènes 

d'élasticité. C'est le cas des conduits vasculaires si nous voulons tenir compte des 

contraintes résiduelles au sein du tissu pariétal [23], comme nous l’avons présenté au 

Chapitre 2. 

Dans le cadre des transformations finies, il est approprié de décrire la cinématique d'un 

milieu continu solide en configuration Lagrangienne [50,57]. 
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Après le chargement de la structure (configuration déformée tΩ ), le point matériel M  

du milieu continu est à la position ( )1 2 3x , x , xx =  telle que : 

( ), t= χx X ,            (4.1) 

avec ( )1 2 3X ,X ,XX =  et χ  la fonction qui décrit la position de x  à chaque instant t . 

Le vecteur déplacement U  est alors défini par la relation : 

( ) ( ), t , t −U = U X = x X X .          (4.2) 

Pour traduire la cinématique du solide, nous définissons le tenseur gradient de 

transformation F  au point 0M  [54] par : 

( ) ( ), t , t
∂

∂
F = F X = x X

X
.          (4.3) 

Dès lors, une mesure de la déformation peut être décrite grâce au tenseur symétrique 

matériel des dilatations de Cauchy-Green droit, noté C  tel que : 

C = FF ,             (4.4) 

où F  est le tenseur transposé de F . 

Une description similaire des déformations peut être également définie dans la 

configuration courante par le tenseur symétrique des dilatations de Cauchy-Green gauche 

B , tel que : 

B = FF .             (4.5) 

Une autre description des déformations peut être introduite par le tenseur symétrique des 

déformations de Green-Lagrange E  : 

( )
1

2
= −E C 1 ,            (4.6) 

où 1  est le tenseur identité. 

Nous pouvons alors calculer les trois premiers invariants élémentaires de déformation, 

définis par rapport au tenseur C  [54] par : 

( )

( )( ) ( )

( )

1

2

2

3

I tr ,

1
I tr tr ,

2
I det ,

 −
 

2

C

C C

C

====

====

====

          (4.7) 

où tr  et det  sont, respectivement, les opérateurs « trace » et « déterminant ». 

De plus, pour tenir compte des déformations dans des directions privilégiées, par 

exemple dans le cas d’un renforcement fibreux (ex. : matériau isotrope transverse), nous 

introduisons les quatrième et cinquième invariants de déformation, définis dans la 
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configuration non déformée à partir d’un vecteur unitaire M  qui représente la direction du 

renforcement fibreux. Nous avons alors : 

( ) ( )4 5I , I 2
Μ CΜ Μ C Μ= == == == = .         (4.8) 

En utilisant la même notation que Merodio et Ogden [99], nous obtenons la direction du 

renforcement fibreux a  dans la configuration déformée, qui s’écrit : 

a FΜ==== .             (4.9) 

D’après les équations (4.8), (4.9) et la définition de C , nous obtenons alors : 

( )4 5I , Iaa a Ba= == == == = .           (4.10) 

Nous pouvons ensuite traduire les expressions des invariants élémentaires de déformation, 

en fonction des valeurs propres ( ), ,1 2 3λ λ λ  de F  : 

( )2 2 2 2 2 2 2 2 2
1 2 3

2 2 2 2 2 2 2 2 2
4 1 2 3 1 2 3

4 2 4 2 4 2 2 2 2 2 2 2
5 1 2 3 1 2 3

I , I , I ,

I M M M a a a ,

I M M M a a a ,

− − −

1 2 3 3 1 2 3 1 2 3

1 2 3

1 2 3 1 2 3

λ + λ + λ Ι λ + λ + λ λ λ λ

λ + λ + λ = + +

λ + λ + λ =λ + λ + λ

= = == = == = == = =

====

====

    (4.11) 

où ( )1 2 3M ,M ,M  et ( )1 2 3a ,a ,a  sont, respectivement, les composantes du vecteur M  et du 

vecteur a . 

Notons que le mouvement et les déformations d’un milieu continu donnent lieu à des 

interactions entre le matériau et son voisinage, à l’intérieur même du milieu considéré. Une 

des conséquences de ces interactions est l’état de contraintes (force par unité de surface) 

qui règne dans ce milieu. Les relations fonctionnelles, qui relient les états de contraintes et 

déformations d’un milieu, sont caractéristiques du matériau étudié et permettent 

d’approcher le comportement mécanique du matériau, dans des conditions spécifiques 

d’intérêt. Le but est alors d’introduire des relations de comportement. 

4.1.2. Relation de comportement et contraintes 

Obtenir une relation de comportement qui décrit le comportement mécanique 

hyperélastique non linéaire revient, alors, à définir une relation de comportement reliant 

contraintes et déformations. Le tenseur symétrique des contraintes de Cauchy σσσσ  est défini 

dans la configuration courante (déformée) qui n’est, a priori, généralement pas connue. Il 

est donc courant d’introduire le second tenseur Lagrangien symétrique des contraintes de 

Piola-Kirchoff S  [125], tel que : 

1

J
= FS Fσσσσ ,            (4.12) 
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où J det= F . 

Pour définir une relation de comportement dans le cadre de l’élasticité finie anisotrope, 

nous postulons l’existence d’une fonction d’énergie de déformation W  définie par unité de 

volume dans la configuration de référence (non déformée) : 

( ) ( )( )W , t W , t ,X = F X X .          (4.13) 

Notons que cette approche a été utilisée par de nombreux auteurs, pour modéliser le 

comportement mécanique des tissus biologiques [46,68]. 

En négligeant la phase fluide et le caractère visqueux du milieu, la fonction d’énergie 

de déformation W  s’écrit sous la forme [125] : 

( )1 2 3 4 5W W Ι , Ι , Ι , Ι , Ι= ,          (4.14) 

et permet de relier contraintes et déformations : 

W
2

∂
=

∂
S

C
.             (4.15) 

Une autre expression de la relation de comportement relie le tenseur des contraintes de 

Cauchy aux déformations, telle que : 

2 W

J

∂
=

∂
F F

C
σσσσ .            (4.16) 

Pour les formes données de la fonction d’énergie de déformation (équation (4.14)) et de la 

direction du renforcement fibreux (équation (4.9)), dans le cas incompressible 

( J det 1= F = ), σσσσ  s’exprime sous la forme [100] : 

( ) ( )1 2 1 4 5p 2W 2W I 2W 2W= − + + − ⊗ ⊗ ⊗1 B 1 B B + a a + a Ba + Ba aσσσσ ,  (4.17) 

où ( )j jW W I j 1,2,4,5= ∂ ∂ =  et p  est un multiplicateur de Lagrange lié à la condition 

d’incompressibilité. 

Notons également qu’une fonction d’énergie qui caractérise un matériau doit respecter 

le principe d’indifférence matérielle, aussi appelé principe d’objectivité. Elle doit en effet 

être indépendante du référentiel [8]. D’autres critères mathématiques doivent être 

normalement satisfaits, tels la convexité et l’ellipticité [59,99]. Des études mathématiques 

détaillées sont données dans les ouvrages d’Ogden [103] et d’Holzapfel [57]. 
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4.2. Cas de la structure artérielle 

Plaçons-nous maintenant dans le cadre particulier de l’étude de la structure artérielle, 

pour laquelle nous proposons une nouvelle modélisation théorique. Le modèle proposé 

tient compte d’un état précontraint, d’une extension axiale, d’un chargement radial 

(inflation) dépendant du temps, d’un chargement périvasculaire et d’un comportement 

hyperélastique, incompressible et anisotrope basé sur des microconstituants pariétaux. 

Notre approche consiste à résoudre un « problème inverse » pour évaluer les 

caractéristiques de la structure et du chargement, à partir de valeurs mesurées in vivo 

(diamètres, pression), en minimisant la différence entre la réponse mesurée et la réponse 

calculée. Pour cela, une méthode des moindres carrés non linéaires est utilisée. 

4.2.1. Cinématique 

D’un point de vue macroscopique, nous considérons le tissu artériel comme un corps 

matériel élastique solide, que nous modélisons par un milieu continu déformable, c’est-à-

dire constitué d’un ensemble de points en mouvement, qui occupe un ensemble de l’espace 

3
� . L’étude est faite dans le cadre des transformations finies. 

Nous considérons l’ACC, représentée par un cylindre à sections circulaires et à paroi 

épaisse. La cinématique de la structure est étudiée en utilisant un système de coordonnées 

cylindriques, relatif à la base ( )r z, ,θe e e . Elle peut être décrite par deux transformations 

successives. La première décrit une transformation 1F  des particules matérielles, d’une 

configuration de référence ouverte et libre de contraintes vers une configuration non 

chargée, traduisant ainsi la présence de contraintes résiduelles (cf. Chapitre 2). La seconde 

2F  permet de passer de la configuration non chargée vers une configuration in vivo qui 

dépend du temps (Figure 4.2). 

En négligeant les cinématiques de torsion et de cisaillement subies par l’artère, nous 

avons considéré la cinématique de déformation suivante [94] : 

( ) ( ) ( )

( ) ( ) ( )

0

R, , Z , , / R ,   ,   Z,

, , r(t), , z / r r , t ,   ,   z ,

  π
Θ ρ φ ξ ρ = ρ φ = Θ ξ = Λ  

Θ  

 ρ φ ξ θ = ρ θ = φ = λξ


X x

x x

��

� �

    (4.18) 
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où ( )R, , ZΘX , ( ), ,ρ φ ξx� , et ( )r(t), , zθx  sont les positions, respectivement, de référence, 

non chargée et chargée d’une particule matérielle. Le paramètre t  représente le temps au 

cours du cycle cardiaque, tandis que l’angle d’ouverture 0Θ  et l’élongation axiale Λ  

caractérisent les contraintes résiduelles [23,117]. Le paramètre λ  représente l’élongation 

axiale induite par le chargement in vivo, supposée constante au cours du cycle cardiaque 

[138]. iR  et ( )ir t  représentent les rayons internes de l’artère, respectivement, dans la 

configuration de référence et la configuration in vivo. De la même manière, nous notons 

mR  et ( )mr t  les rayons à la limite media-adventice (nommés intra-adventitiels). 

 

Figure 4.2 Cinématique de la paroi artérielle relative à la configuration de référence libre de 
contraintes (Ω0), la configuration non chargée ex vivo (Ω1), et la configuration chargée in vivo 
(Ω2) avec, respectivement, les coordonnées cylindriques ( ) ( ) ( )R, , Z , , , , r, , zΘ ρ φ ξ θ . 

Posons maintenant ( ): =χ χX x X�  la transformation du vecteur position X  de sa 

configuration de référence vers sa configuration courante. À partir de l’équation (4.18), le 

tenseur gradient de transformation, défini par ( )= ∂χ ∂F X X , s’écrit donc : 

r

0
z

r
0 0

R 0 0
r

0 0 0 0
R

0 0
0 0

θ

∂ 
 ∂ λ  

π   = = λ  Θ
 λ   

λΛ 
  

F         (4.19) 

où r z, ,θλ λ λ  sont les élongations principales, respectivement, dans les directions radiale, 

circonférentielle et axiale. 

Les tenseurs des dilatations de Cauchy-Green gauche et droit, B et C, sont donnés par : 

0Θ

( )0Ω ( )1Ω ( )2Ω

( )R, , ZΘ ( ), ,ρ φ ξ ( )r, , zθ

F1 F2 

iR mR ( )ir t ( )mr t

• X •x

ze�

•x�
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2
r

2

2
z

0 0

0 0

0 0

θ

 λ
 

= = λ 
 

λ  

B C .          (4.20) 

Le matériau représentant le tissu artériel étant supposé incompressible, le changement 

local de volume se réduit alors à : 

r zJ det 1 .θ= = λ λ λ =F            (4.21) 

À partir des équations (4.19) et (4.21), le rayon R , dans la configuration de référence, 

peut s’exprimer sous la forme : 

( )
1/ 2

2 2 2
m m

0

R R r r
 πλΛ

= − − 
Θ 

 ou ( )
1/ 2

2 22
i i

0

R R r r .
 πλΛ

= + − 
Θ 

    (4.22) 

4.2.2. Relation de comportement anisotrope 

Maintenant, supposons que le comportement mécanique du tissu artériel est anisotrope 

et décrit en utilisant une extension du modèle d’Holzapfel et al. [59]. Pour cela, nous 

considérons, dans notre cas, quatre familles de fibres [5,94]. Ce nouveau modèle prend en 

compte les comportements passifs de la matrice isotrope, en grande partie composée 

d’élastine, et du renforcement fibreux de collagène. La fonction d’énergie de déformation 

W  associée est donnée par : 

( ) ( )( ){ }
4 2

1(k)
1 2(k) 4 k

k 1 2(k)

cc
W I 3 exp c I 1 1 ,

2 4c=

 = − + − −
  

∑       (4.23) 

où 1(k) 2(k)c, c , c  sont des paramètres matériels ( 1(k)c, c  homogènes à une contrainte, 2(k)c  

sans dimension). Les invariants de déformation jI  ( j 1, 4)=  sont : 

( ) ( )1 4 k k k
I tr ,  I   (k 1,2,3,4),α α= = =C M CM        (4.24) 

où les orientations de fibres sont définies dans la configuration de référence par les 

vecteurs unitaires 
kαM  qui dépendent des angles kα , définis entre la direction de la kème 

famille de fibres de collagène et la direction axiale de l’artère (Figure 4.3). Dans la 

configuration déformée in vivo, les directions de fibres 
kαa  sont données par : 

k k
.α α=a FM             (4.25) 

Notons que la convexité et la stabilité de cette fonction d’énergie de déformation ont 

été vérifiées [59,60]. 
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Figure 4.3 Représentation de quatre familles de fibres de collagène dans un segment artériel. 
Le renforcement fibreux est défini dans la configuration de référence par les vecteurs unitaires 

M
kα . 

De plus, le tenseur des contraintes de Cauchy σσσσ, dans le cas incompressible, est 

supposé être écrit à partir de deux termes : un terme qui représente la contribution passive 

du tissu et un terme qui représente la contribution active due au tonus du muscle lisse 

vasculaire, tels que : 

p= − + + p  a1σ σ σσ σ σσ σ σσ σ σ ,           (4.26) 

où p est un multiplicateur de Lagrange (supposé dépendre de la direction radiale et du 

temps), 1  le tenseur identité,  pσσσσ  et  aσσσσ  les tenseurs de contraintes, passif et actif, donnés 

par [68] : 

( )1 4 k

2

m
m

m 0

k k

W
2 2W 2W

T 1 ,θ
θ θ θ

α α

∂
= + ⊗ ,

∂

  λ − λ
 = λ − ⊗ 

λ − λ   

 p

 a

F F B FM M F
C

e e

σ =σ =σ =σ =

σσσσ

      (4.27) 

où ( )j jW W I j 1,4= ∂ ∂ = . 

Cette formulation phénoménologique des contraintes actives [107] suppose que le 

muscle lisse vasculaire est orienté essentiellement dans la direction circonférentielle. Le 

paramètre mT  représente ici le niveau d’activation du muscle lisse, mλ  est l’élongation à 

laquelle la contraction est maximale et 0λ  est l’élongation à laquelle la génération des 

forces actives devient nulle. En utilisant les équations (4.26) et (4.27) ainsi qu’en prenant 

[ ]k kk
0,sin ,cosα = α αM , les composantes du tenseur des contraintes de Cauchy 

s’écrivent : 

ααααααααααααkkk   
3 

4 

1 

2 
re  

eθθθθ  

ze  

O 
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  (4.28) 

Dans ce cas, nous avons ( )
2 2 22 2

k k z k4 kI sin cosθ= λ = λ α + λ α  qui représente le carré de 

l’élongation de la kème famille de fibres. 

4.2.3. Équation du mouvement et problème aux limites 

D’après l’équation (4.28), l’équation du mouvement, en l’absence des forces de 

volume, se réduit à une seule équation scalaire : 

rrrr
r ,

r r
θθσ − σ∂σ

+ = ρΓ
∂

           (4.29) 

où ρ  et r rΓ = ��  sont, respectivement, la masse volumique de la paroi et la composante 

radiale de l’accélération de la paroi dans la configuration courante. La notation « point » 

correspond à une dérivation par rapport au temps. D’après l’équation (4.22), en posant 

( ) ( )2
iA t r t= , nous avons : 

A
r

2r
=
�

�  et 
2

3

A A
r

2r 4r
= −
�� �

�� .           (4.30) 

L’équation (4.29) peut alors être intégrée suivant le rayon, de la paroi interne à la 

limite media-adventice, puis de la limite media-adventice à la surface externe (représentée 

par or ). Nous obtenons, dans ce cas, l’équation suivante : 

( )

( )

( )

( )

( )

( )

( )

( )

i

t t t t
rr rr

rr o rr i r rt t t t

m o m o

m mi

r r r r

r r r r
(r , t) (r , t) dr dr dr dr

r r
θθ θθσ − σ σ − σ   

σ − σ = + + ρΓ + ρΓ   
   

∫ ∫ ∫ ∫ . 

  (4.31) 
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Dans les situations physiologiques, la structure tubulaire représentant l’artère est 

soumise à une pression intérieure iP (t)  due à la circulation sanguine et à une pression 

extérieure oP (t)  due aux tissus périvasculaires (cf. Chapitre 2). Les conditions aux limites 

en effort sont donc : 

rr i i(r , t) P (t)σ = − , rr o o(r , t) P (t)σ = − .        (4.32) 

Rappelons, cependant, que les données cliniques ou animales in vivo mesurées sur 

l’ACC n’incluent pas l’adventice. Nous supposons alors, que le chargement radial et l’effet 

inertiel de la couche adventitielle sur l’intima-media peuvent être combinés avec le 

chargement dû au tissu périvasculaire et décrits par un seul terme de pression aP (t) . Ainsi, 

en utilisant cette hypothèse et les équations (4.22), (4.30) et (4.32), l’intégration de 

l’équation (4.29) entre les rayons mesurés interne ( )ir t  et intra-adventitiel ( )mr t  permet 

de calculer la pression intraluminale théorique ( )iP t  agissant sur le tissu de l’intima-

media : 

( ) ( )
( ) ( )

( )

( )
( )

( )m

i

2
r t rr m

i a 2 2r t
i m i

r, t r, t A tr (t) 1 1
P t P t dr A t ln

r 2 r (t) 4 r (t) r (t)
θθ

 σ − σ    ρ
= + + + −    

    
∫

�
�� .  

  (4.33) 

Pour ajuster au mieux le carré du rayon interne ( ) ( )2
iA t r t=  mesuré 

expérimentalement, des séries de Fourier d’ordre 8, notés � ( )2
ir t , sont utilisées (Figure 

4.4) : 

� ( ) ( ) ( )( )
8

2
i 0 n n

n 1

r t u u cos nwt v sin nwt
=

= + +∑ ,       (4.34) 

où n nu , v , w  sont les coefficients des séries de Fourier. Notons que les termes dérivés qui 

interviennent dans l’équation (4.33) sont alors également obtenus sous forme de séries de 

Fourier. 

De plus, la pression radiale extérieure aP (t)  est supposée être exprimée à partir d’une 

fonction exponentielle dépendant du cycle cardiaque, qui est de la même forme que 

l’action périvasculaire définie par Humphrey et Na [69] : 

( )
( )
( )

m
a

m d

r t
P t a exp b ,

r t

 
=   

 
          (4.35) 

avec a et b des paramètres matériels et dt  le temps diastolique du cycle cardiaque 

considéré. 
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Figure 4.4 Exemple d’ajustement du carré du rayon interne expérimental par des séries de 
Fourier d’ordre 8. 

Ainsi, à partir de données sur la cinématique de la paroi artérielle, les contraintes 

résiduelles, différents microconstituants de la structure et la pression radiale extérieure 

agissant sur la media, nous pouvons calculer, de manière semi-analytique, la pression 

intraluminale théorique (cf. équation (4.33)). 

4.2.4. Identification des paramètres du modèle 

Les paramètres inconnus (cinématiques, matériels et du chargement) sont estimés en 

utilisant des données in vivo de diamètre et de pression intraluminale, comme l’a fait 

Stalhand et al. [128]. Rappelons que dans notre cas, les données in vivo utilisées sont 

totalement non invasives chez l’homme et mixtes chez l’animal, mais dans les deux cas, 

nous utilisons les mesures des diamètres internes et intra-adventitiels. Remarquons 

également que l’élongation axiale Λ , relative aux contraintes résiduelles, est 

classiquement supposée proche de l’unité [21,68]. Pour cela, nous la fixons à 1Λ = . En 

outre, tout en considérant la fonction d’énergie à quatre familles de fibres de collagène, 

caractérisées par les angles kα , nous supposons qu’une première famille est orientée dans 

la direction axiale ( 1 0α = ° ) et qu’une deuxième est orientée dans la direction 

circonférentielle ( 2 90α = ° ). Un seul angle est, alors, inconnu en supposant que les deux 

autres réseaux de fibres diagonales sont orientées de façon symétrique ( 3α = α  et 
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4α = −α ). Pour simplifier la modélisation, nous supposons aussi que les fibres de collagène 

diagonales et axiales ont des comportements mécaniques similaires ( 1(1) 1(3) 1(4) 1c c c c= = =  

et 2(1) 2(3) 2(4) 2c c c c= = = ), tandis que les fibres circonférentielles peuvent avoir un 

comportement différent ( 1(2) 1circc c=  et 2(2) 2circc c= ) en raison des possibles interactions 

avec le muscle lisse vasculaire, supposé être orienté dans la direction circonférentielle. 

En utilisant les équations (4.22), (4.23), (4.27), (4.35) et les hypothèses énumérées ci-

dessus, 14 paramètres doivent alors être déterminés : ( )m 0R , ,Θ λ  relatifs aux contraintes 

résiduelles, ( )1 2 1circ 2circc,c ,c ,c , c ,α  relatifs aux propriétés passives de la paroi, ( )m 0 mT , ,λ λ  

relatifs à l’activation du muscle lisse, et ( )a,b  relatifs aux chargements adventitiels et 

périvasculaires sur la media. 

Les valeurs de ces paramètres sont déterminées en utilisant une méthode 

d’optimisation non linéaire, basée sur les moindres carrés non linéaires et l’algorithme de 

Levenberg-Marquardt. Notons que nous avons fait le choix de minimiser la différence 

entre les pressions intraluminales calculée et mesurée, durant le cycle cardiaque considéré. 

Ainsi, la fonction « objectif » suivante est minimisée : 

( )( )
N

th exp 2
i i

j
j 1

e P P ,
=

 = −
  ∑ u           (4.36) 

où N  est le nombre de points de mesures de l’évolution de la pression intraluminale 

expérimentale, u  le vecteur des paramètres qui doivent être optimisés, th
iP  la pression 

intraluminale théorique calculée à partir de l’équation (4.33) et exp
iP  la pression 

intraluminale mesurée. 

Les analyses et la résolution du problème aux limites ont été réalisées avec le logiciel 

MATLAB® (R2006b, MathWorks Inc). La procédure de l’algorithme est itérative et 

utilise un facteur d’amortissement ajustable, afin de trouver un minimum de la somme des 

carrés des différences. Notons que cette méthode demande de préciser des valeurs initiales 

pour chacun des paramètres à optimiser (Tableau 4.1). De plus, nous avons imposé des 

intervalles de définition à chacun des paramètres afin de s’assurer de leur signification 

physique. 

Pour comparer la qualité des optimisations, l’erreur suivante est calculée à partir de 

l’équation (4.36) : 

e
RMSE .

N
=             (4.37) 
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Paramètres Intervalles 
Application 1 
(ACC de rats) 

Application 2 
(ACC humaines) 

Références 
(Applications 1, 2) 

mR  (mm) ( )mmin r , +∞   ( )mmin r coeff× , 

coeff = 1.9 
( )mmin r coeff× , 

coeff = 1.3 
[43,44], [29] 

0Θ  (°) [ ]0,180  68 130 [43,44], [29] 

λ  (-) [ [1,+∞  1.42 1.10 [43,44], [29] 

c  (kPa) ] [0,+∞  44 35.74 [162], [29,56] 

1c  (kPa) ] [0,+∞  0.206 13.9 [162], [29,56] 

2c  (-) ] [0,+∞  1.465 13.2 [162], [29,56] 

1circc  (kPa) ] [0,+∞  0.206 13.9 [162], [29,56] 

2circc  (-) ] [0,+∞  1.465 13.2 [162], [29,56] 

α  (°) [ ]0,90  50 51 [162], [29,56] 

mT  (kPa) ] [0,+∞  - 50 -, [69,107] 

0λ  (-) ] [0,+∞  - 0.86 -, [44] 

mλ  (-) ] [0,+∞  - 1.62 -, [44] 

a  (kPa) ] [0,+∞  - 0.1 -, [69] 

b  (-) ] [0,+∞  - 3.58 -, [69] 

Tableau 4.1 Valeurs d’initialisation des paramètres du modèle à optimiser. 

Enfin, d’après les équations (4.28) et (4.32), l’intégration de l’équation (4.29) entre le 

rayon interne ( )ir t  et le rayon courant ( )r t  de la paroi, mène à l’expression du 

multiplicateur de Lagrange ( )p r, t  nécessaire pour exprimer les distributions de contraintes 

pariétales : 

( ) ( )
( ) ( )

( )

( )
( )

( )
i

2
r t2 rr

r i 2 2r t
i i

r, t r, t A tr(t) 1 1
p r, t c P t dr A t ln

r 2 r (t) 4 r (t) r (t)
θθ

 σ − σ    ρ
= λ + − − + −    

    
∫

�
�� .

  (4.38) 

D’autre part, d’après l’orientation des fibres choisie et l’équation (4.28), nous pouvons 

remarquer que la composante des contraintes de cisaillement zθσ  est nulle. Ainsi, seules 

les composantes rr zz, ,θθσ σ σ  sont à évaluer. 

 

Dans le chapitre suivant, nous utilisons ce nouveau modèle 3D de comportement 

mécanique hyperélastique, anisotrope, précontraint et dynamique de la structure artérielle, 

en s’appuyant sur des données expérimentales obtenues in vivo (cf. Chapitre 3). 
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Chapitre 5. RÉSULTATS 

La modélisation théorique, proposée au chapitre précédent, permet d’étudier le 

comportement mécanique de l’artère, en utilisant des données in vivo. La structure de 

l’artère est représentée par un tube anisotrope précontraint, soumis à des déformations 

finies radiales et dynamiques, et composé d’un matériau hyperélastique, incompressible, 

actif, renforcé par quatre familles de fibres. 

Dans ce chapitre, nous proposons de confronter les résultats du modèle théorique avec 

les mesures in vivo obtenues et présentées au Chapitre 3. Deux applications du modèle 

sont ainsi présentées : une application sur des ACC de rats, en s’appuyant sur le 

comportement passif de la paroi sans chargement périvasculaire, puis une application, sans 

effet inertiel, sur des ACC humaines en tenant compte des contributions des constituants 

pariétaux passifs et actifs, ainsi que du chargement périvasculaire. Pour chacune des 

applications, sont présentés (i) les traitements des données expérimentales des populations 

utilisées, (ii) les hypothèses du modèle théorique associées, (iii) les paramètres du modèle 

permettant de calculer les évolutions de pression luminale et (iv) les distributions de 

contraintes et déformations pariétales. Nous présentons, à la fois, des résultats pour 

l’ensemble des populations étudiées et des résultats illustratifs [94], afin de justifier 

l’intérêt du modèle proposé. Une étude qualitative de la sensibilité du modèle est 

également effectuée. 

5.1. Modèle élastodynamique sur des ACC de rats in 

vivo 

L’objectif de notre approche est de montrer la faisabilité de la modélisation théorique 

du comportement passif de l’artère, en s’appuyant sur des mesures expérimentales in vivo 

animales et sur son caractère élastodynamique. 



Chapitre 5 - Résultats  90 

 

5.1.1. Traitement des données expérimentales 

Les données expérimentales utilisées dans cette partie sont issues d’ACC de rats 

Sprague-Dawley normaux, âgés de trois mois (n = 9) et six mois (n = 8). Les dispositifs 

expérimentaux pour mesurer les diamètres et pressions in vivo ont été décrits au Chapitre 

3. Les signaux sont légèrement filtrés (filtre de lissage Savitzky-Golay) afin de réduire le 

bruit potentiel des mesures. Rappelons que ces enregistrements sont simultanés, cependant, 

comme ils sont obtenus à partir de mesures, respectivement, sur les ACC droite et gauche, 

il peut y avoir un faible décalage temporel entre le signal mesuré à droite et celui mesuré à 

gauche, en raison d’un léger décalage des sondes de quelques millimètres ou du parcours 

supplémentaire à effectuer dans le tronc artériel brachio-céphalique (cf. paragraphe 3.1.1). 

Si nécessaire, nous avons donc procédé à un ajustement temporel des signaux de diamètre 

et pression intérieurs (sur le même principe du recalage temporel des signaux humains, cf. 

paragraphe 3.2), afin d’obtenir les données d’entrée sur un cycle cardiaque pour la 

modélisation théorique. Un exemple de ces données est présenté en Figure 5.1, les données 

étant normalisées par rapport à la durée réelle du cycle considéré, pour une meilleure 

comparaison entre elles. 

 

Figure 5.1 Représentation normalisée des mesures de diamètre interne (Di) et pression 
intraluminale (Pi) au cours d’un cycle cardiaque, après ajustement temporel. (Rat #1) 
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5.1.2. Cas du comportement passif sans chargement 

périvasculaire 

Pour cette application, nous avons ajouté deux hypothèses à celles énumérées au 

Chapitre 4. Comme souvent supposé [59,68], nous avons considéré que la surface externe 

de l’artère est libre de contraintes ( oP (t) 0= ) et nous avons négligé l’action de l’adventice 

sur la media ( aP (t) 0= ). De plus, nous négligeons la contribution active du muscle lisse 

vasculaire en prenant mT 0= . Ainsi, le comportement de l’intima-media, en tenant compte 

de la dynamique de la paroi, est considéré comme passif. En conséquence, d’après les 

équations (4.22), (4.23) et (4.27), nous n’avons plus que 9 paramètres inconnus à identifier 

à partir des données expérimentales, les paramètres géométriques ( )o 0R , ,Θ λ  relatifs aux 

contraintes résiduelles et les paramètres matériels ( )1 2 1circ 2circc,c ,c ,c , c ,α  relatifs aux 

propriétés passives de la paroi. 

5.1.3. Ajustement des paramètres du modèle 

L’ensemble des valeurs optimisées des paramètres du modèle, pour les 17 ACC de rats 

mâles, est présenté dans le Tableau 5.1. Un test non paramétrique de Wilcoxon a été 

utilisé, afin de comparer les paramètres du modèle des groupes de 3 et 6 mois (Tableau 

5.1). L’analyse statistique a été réalisée avec le logiciel NCSS 2001 (HINTZE, J., USA). 

Nous avons remarqué que le modèle théorique reproduit une sensibilité à l’âge pour le 

paramètre géométrique Rm (Rm, 3 mois < Rm, 6 mois, p = 0.01), relatif aux contraintes 

résiduelles, ainsi que pour le paramètre matériel c1 (c1, 3 mois < c1, 6 mois, p = 0.02), relatif aux 

fibres de collagène. Cependant, la faible différence d’âge entre les deux groupes d’animaux 

ne permet probablement pas une vision complète de l’effet de l’âge sur les paramètres du 

modèle. Les valeurs des paramètres du modèle sont représentées pour chacun des groupes 

de rats sur la Figure 5.2. 

 



 

 

Rat 
# 

Âge 
(mois) 

mR  

(mm) 
0Θ  

(°) 
λ  
(-) 

c  
(kPa) 

1c  

(kPa) 
2c  

(-) 
1circc  

(kPa) 
2circc  

(-) 
α  
(°) 

RMSE 
(kPa) 

1 6 1.358 69.84 1.43 110.72 6.05 1.44 3.23 1.34 46.05 0.098 
2 6 0.947 68.46 1.42 55.28 0.02 1.44 0.41 1.41 48.45 0.134 
3 6 1.245 70.72 1.43 157.73 8.02 1.38 2.94 1.15 39.28 0.131 
4 6 1.496 71.23 1.43 141.40 5.21 1.42 2.77 1.28 44.06 0.143 
5 6 1.283 68.83 1.45 92.34 1.88 1.48 0.32 1.39 48.88 0.118 
6 6 1.189 69.90 1.41 86.10 1.60 1.38 0.50 1.27 44.26 0.118 
7 6 1.428 70.33 1.43 114.42 4.84 1.43 3.11 1.32 45.35 0.142 
8 6 1.225 69.86 1.41 103.02 1.72 1.05 0.49 0.59 26.61 0.138 
Moyenne 6 1.271 69.89 1.43 107.63 3.67 1.38 1.72 1.22 42.87 0.128 
SD 0 0.168 0.92 0.01 31.99 2.75 0.13 1.39 0.27 7.21 0.015 
Médiane 6 1.264 69.88 1.43 106.87 3.36 1.43 1.64 1.30 44.81 0.133 
9 3 1.252 71.06 1.41 114.04 3.83 1.40 1.57 1.31 45.32 0.133 
10 3 1.151 69.87 1.43 130.87 0.03 1.36 3.78 1.43 43.14 0.255 
11 3 1.114 68.86 1.43 84.72 0.01 1.19 0.37 1.38 35.49 0.267 
12 3 0.902 67.96 1.42 55.62 0.11 1.46 0.03 1.45 49.61 0.210 
13 3 0.953 70.22 1.43 64.40 0.12 1.08 0.11 0.61 29.39 0.148 
14 3 1.194 71.07 1.41 123.17 1.68 1.16 0.93 0.79 31.01 0.083 
15 3 1.079 71.17 1.40 117.35 1.88 1.32 1.09 1.19 40.78 0.143 
16 3 1.085 70.27 1.40 102.28 1.54 1.11 0.43 0.63 29.48 0.155 
17 3 1.086 70.25 1.41 90.22 0.99 1.37 0.60 1.36 44.10 0.117 
Moyenne 3 1.091 70.08 1.42 98.07 1.13 1.27 0.99 1.13 38.70 0.168 
SD 0 0.109 1.08 0.01 26.28 1.27 0.14 1.15 0.35 7.56 0.063 
Médiane 3 1.086 70.25 1.41 102.28 0.99 1.32 0.60 1.31 40.78 0.148 
p (Wilcoxon) - 0.02 0.56 0.12 0.63 0.04 0.07 0.39 0.92 0.21 0.11 

Tableau 5.1 Valeurs optimisées des paramètres du modèle pour les 17 ACC de rats mâles (6 mois : n=8 ; 3 mois : n=9). SD signifie déviation standard 
(ou écart-type). Niveau de signification : p < 0.05 (test de Wilcoxon). 
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(a) (b) 

  
(c) (d) 

 
(e) 

Figure 5.2 Sélection de paramètres géométriques et matériels du modèle, pour les groupes de 

rats âgés de 3 et 6 mois, (a) mR , (b) 0Θ , (c) 1c , (d) 1circc , (e) α . Les rectangles représentent 

les valeurs entre le 25ème et le 75ème percentiles, la ligne horizontale représente la médiane (le 
50ème percentile). 

5.1.4. Distributions de contraintes pariétales 

D’après les équations (4.19), (4.22), (4.28), (4.38) et les valeurs optimisées des 

paramètres du modèle, nous avons pu obtenir les variations de contraintes pariétales, 

notamment circonférentielles et axiales en fonction des élongations circonférentielles. 

Nous avons choisi de les représenter à la surface externe, afin de comparer les deux 

groupes de rats (Figure 5.3). Les moyennes respectives pour chacun des deux groupes de 

rats âgés de 6 et 3 mois ont été ajoutées, ce qui a permis de mettre en évidence que les 

contraintes pariétales sont plus élevées pour les rats de 6 mois par rapport à celles des rats 

de 3 mois. De plus, nous avons observé que l’intervalle de déformations circonférentielles 
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des rats de 6 mois est plus réduit, ce qui peut s’expliquer par une distensibilité plus faible. 

Ces deux remarques peuvent être probablement dues au vieillissement de la paroi artérielle 

(cf. paragraphe 1.3.1). 

 
(a) 

 
(b) 

Figure 5.3 Contraintes de Cauchy (a) circonférentielles et (b) axiales, en fonction des 
élongations circonférentielles, exprimées à la surface externe (rm) pour les 17 rats (6 mois : 
rouge, 3 mois : bleu), avec les moyennes respectives des deux groupes. 
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À titre d’exemple, nous présentons dans la suite un cas illustratif (rat #1, âgé de 6 

mois), pour lequel nous détaillons les résultats de pression interne théorique et de 

distributions de contraintes et d’élongations. Les valeurs optimisées des paramètres 

géométriques et matériels du modèle, correspondant à ce cas illustratif, ont été reportées 

dans le Tableau 5.1. D’après l’équation (4.33), elles ont permis d’obtenir l’évolution de la 

pression interne théorique, qui reproduit de façon assez satisfaisante la pression 

intraluminale mesurée, comme ce qui est observé sur la Figure 5.4. 

 
Figure 5.4 Pressions intraluminales, expérimentale et théorique, au cours d’un cycle 
cardiaque ; la courbe théorique étant calculée à partir des valeurs optimisées des paramètres 
du modèle (Rat #1). 

Nous avons observé que la différence maximale entre les courbes de pressions, 

théorique et expérimentale, est de l’ordre de 0.1 kPa (moyenne : ~ 0.2 kPa sur l’ensemble 

des ACC de rats). 

Par ailleurs, nous avons pu calculer les contraintes et élongations radiales, 

circonférentielles et axiales. Des exemples illustratifs de variations des contraintes 

circonférentielles et axiales, sont donnés en fonction du rayon pariétal et du temps (Figure 

5.5), puis aux surfaces interne et externe de l’intima-media ainsi qu’aux pressions 

diastolique et systolique (Figure 5.6). Dans cet exemple, les contraintes radiales sont 

comprises entre -24 et 0 kPa, les contraintes circonférentielles entre 193 et 260 kPa, alors 

que les contraintes axiales sont comprises entre 279 et 316 kPa. De la même manière, les 

élongations radiales prennent des valeurs entre 0.50 et 0.52, les élongations 

circonférentielles entre 1.34 et 1.41, et l’élongation axiale qui est supposée constante au 

cours du cycle cardiaque vaut 1.43. 
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(a) (b) 

Figure 5.5 Contraintes de Cauchy (a) circonférentielles et (b) axiales, tracées en 3D en 
fonction du rayon pariétal et du temps au cours du cycle cardiaque. (Rat #1) 

 
(a) (b) 

Figure 5.6 Contraintes de Cauchy circonférentielles et axiales, calculées à partir des 
paramètres identifiés. (a) : Contraintes en fonction du temps, exprimées aux surfaces interne 
(ri) et externe (rm). (b) : Contraintes en fonction du rayon pariétal, exprimées aux pressions 
diastolique (Pd) et systolique (Ps). (Rat #1) 

Soulignons que les valeurs de contraintes obtenues apparaissent cohérentes avec celles 

obtenues par Holzapfel et Weizsacker [64] sur des aortes abdominales de rats, et par 
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Zulliger et al. [162] sur des carotides de rats. Pour autant, nous remarquons qu’elles sont 

relativement élevées, ce qui peut être dû au fait que nous avons négligé, dans cette 

application, l’activation du muscle lisse et la pression extérieure due aux tissus 

périvasculaires [69]. En revanche, la prise en compte des contraintes résiduelles a permis 

d’obtenir une uniformisation des distributions de contraintes à travers la paroi [23,68]. 

D’autre part, pour estimer les différentes contributions du comportement mécanique de 

l’ACC, nous avons représenté les contraintes circonférentielles en fonction des élongations 

circonférentielles, en isolant la partie isotrope du modèle complet (Figure 5.7). La courbe, 

correspondant à la contribution isotrope de la fonction d’énergie de déformation, est 

calculée à partir des valeurs optimisées des paramètres du modèle, en annulant la partie 

fibreuse. La courbe qui correspond au modèle complet représente la contribution totale, 

isotrope et fibreuse. La Figure 5.7 est tracée sur un large domaine d’élongations, le 

domaine physiologique étant délimité par un rectangle. Nous avons observé que, dans le 

domaine physiologique, la contribution isotrope moyenne représente 75% de la totalité du 

modèle fibreux pour les contraintes circonférentielles. De plus, nous avons pu constater 

qu’elle représente 64% pour les contraintes axiales et 85% pour l’énergie de déformation 

stockée dans la paroi. 

 

Figure 5.7 Contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des élongations 
circonférentielles, exprimées à la surface externe (rm) et tracées sur un large domaine 
d’élongations, le domaine physiologique étant délimité par le rectangle. (Rat#1) 
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Tous ces résultats montrent que la contribution isotrope du modèle est prépondérante, 

lorsque nous négligeons les contraintes actives du muscle lisse et le chargement 

périvasculaire. 

 

L’étude de cette population animale nous a donc permis d’appliquer le modèle 

élastodynamique du comportement mécanique passif de la paroi. Dans ce qui suit, nous 

considérons les microconstituants passifs et actifs de la paroi, ainsi que le chargement 

périvasculaire. Pour cela, nous avons fait le choix de nous focaliser sur des données 

cliniques humaines. 

5.2. Modèle sans effet inertiel sur des ACC humaines 

in vivo 

Dans cette partie, un des objectifs est d’évaluer le modèle proposé pour l’étude du 

comportement mécanique de la paroi d’ACC humaines normales, en tenant compte de 

l’ensemble des caractéristiques présentées au Chapitre 4, à savoir les contraintes 

résiduelles, les constituants passifs et actifs du matériau et le chargement périvasculaire 

[94]. Pour cela, nous nous sommes appuyés sur des mesures cliniques, in vivo et non 

invasives, qui dépendent du temps. Il s’agit de démontrer la validité et l’intérêt du modèle, 

notamment en mettant en évidence des corrélations entre l’âge des patients et les 

paramètres relatifs aux contraintes résiduelles et aux fibres de collagène. Notons que cette 

vérification est nécessaire pour envisager l’investigation potentielle de certaines 

populations pathologiques, comme les hypertendus ou les patients atteints d’anévrisme. De 

plus, nous proposons une approche qualitative de la sensibilité du modèle théorique, en 

distinguant les différentes contributions du comportement mécanique de l’ACC et 

l’influence de variations des paramètres du modèle. 

5.2.1. Traitement des données expérimentales 

Les données expérimentales utilisées dans cette application ont été obtenues à partir de 

mesures sur les ACC de 16 sujets humains normaux (8 femmes et 8 hommes, âgés de 21 à 

70 ans) qui ne présentent aucune pathologie décelable (ni plaques d’athérome, ni 

hypertension, ni insuffisance rénale…). Les dispositifs expérimentaux pour mesurer les 

diamètres, EIM et pressions, in vivo et de manière non invasive, ont été décrits au Chapitre 
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3. Rappelons que les enregistrements echotracking et de pression intraluminale sont 

mesurés sur plusieurs cycles cardiaques et de manière successive sur l’ACC droite. De 

plus, de précédents enregistrements de très haute résolution, avec les signaux simultanés 

d’ECG (électrocardiogramme), ont montré que les signaux de diamètre et de pression sont 

parfaitement corrélés pendant la phase d’inflation systolique (cf. paragraphe 3.2). Des 

cycles moyens de diamètre et pression internes ont également été recalés temporellement, 

afin d’obtenir les données d’entrée utilisées dans le modèle théorique. Deux exemples de 

ces mesures sont présentés sur la Figure 5.8 pour deux sujets normaux : le patient #1 est 

une femme âgée de 62 ans et le patient #3 est un homme âgé de 31 ans. 

 
(a) 

 
(b) 

Figure 5.8 Représentation normalisée de cycles de diamètre et pression internes 
expérimentaux, après recalage temporel. (a) Patient #1 (femme, 62 ans), (b) patient #3 
(homme, 31 ans). 
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5.2.2. Cas du comportement actif avec chargement 

périvasculaire 

Pour cette application, nous avons ajouté une hypothèse à celles énumérées au 

Chapitre 4. Dans l’équation (4.33), nous avons constaté que la contribution du terme 

inertiel ne représente qu’environ 0.1% de la pression intraluminale, ce qui permet de 

simplifier l’étude élastodynamique, en considérant le modèle sans effet inertiel [69]. 

Notons également que le cas élastodynamique a été testé sur quelques patients et 

qu’aucune modification des valeurs des paramètres n’a été constatée. 

Ainsi, seules les données de diamètre et de pression dépendent du temps. Pour cette 

étude, nous avons donc 14 paramètres inconnus : ( )m 0R , ,Θ λ  relatifs aux contraintes 

résiduelles, ( )1 2 1circ 2circc,c ,c ,c , c ,α  relatifs aux propriétés passives de la paroi, ( )m 0 mT , ,λ λ  

relatifs à l’activation du muscle lisse et ( )a,b  relatifs aux effets adventitiels et 

périvasculaires sur la media, qui doivent être ajustés avec les mesures expérimentales. 

5.2.3. Ajustement des paramètres du modèle et corrélations 

à l’âge des patients 

L’ensemble des valeurs optimisées des paramètres du modèle, pour les ACC des 16 

patients, est présenté dans le Tableau 5.2 [95]. Comme dans l’application précédente sur 

les rats (cf. paragraphe 5.1), nous avons pu étudier l’intérêt de ce type de modèle. Pour 

cela, nous avons testé la corrélation possible entre les paramètres du modèle et l’âge des 

patients, en calculant les matrices de corrélation de Spearman (Tableau 5.3) qui sont basées 

sur les rangs (test non paramétrique). Ce test permet de s’affranchir d’éventuelles 

asymétries de distributions des paramètres, afin d’obtenir les tendances globales 

d’évolutions des paramètres du modèle. L’analyse statistique a également été réalisée avec 

le logiciel NCSS 2001 (HINTZE, J., USA). 

 



 

 

Patient 
# 

Âge 
(ans) Sexe 

mR  

(mm) 
0Θ  

(°) 
λ  
(-) 

c  
(kPa) 

1c  

(kPa) 
2c  

(-) 
1circc  

(kPa) 
2circc  

(-) 
α  
(°) 

mT  

(kPa) 
0λ  

(-) 
mλ  

(-) 
a  
(kPa) 

b  
(-) 

RMSE 
(kPa) 

1 62 F 4.261 128.7 1.11 29.82 9.44 14.14 16.13 15.11 65.74 39.73 0.96 1.70 0.122 3.52 0.174 

2 60 M 4.691 128.9 1.08 20.42 8.47 13.10 14.16 15.12 44.46 41.84 0.68 1.92 0.126 3.40 0.288 

3 31 M 4.305 132.2 1.09 27.23 10.34 13.10 7.01 12.82 48.62 43.37 0.82 1.65 0.139 3.57 0.131 

4 30 M 4.672 133.9 1.10 23.59 6.58 11.77 6.38 10.69 32.04 39.81 0.68 1.59 0.118 3.53 0.146 

5 32 M 4.203 130.1 1.10 35.68 13.62 13.18 13.38 13.17 50.72 50.07 0.86 1.62 0.103 3.58 0.123 

6 53 F 3.957 130.1 1.11 33.37 11.38 13.63 13.30 14.26 57.14 46.59 0.95 1.69 0.093 3.44 0.269 

7 21 F 3.827 132.0 1.10 44.28 21.79 13.17 8.27 12.73 51.15 53.58 0.92 1.62 0.111 3.58 0.215 

8 24 M 4.856 133.2 1.07 23.25 6.34 12.93 8.11 13.17 42.93 31.90 0.82 1.77 0.173 3.57 0.367 

9 42 F 4.506 129.5 1.10 34.90 16.14 13.58 19.64 13.89 57.21 47.01 0.93 1.65 0.084 3.55 0.209 

10 70 M 4.770 129.1 1.10 38.57 36.31 13.31 56.88 13.61 54.22 46.36 0.89 1.66 0.006 3.75 0.652 

11 64 M 5.566 129.5 1.10 34.89 40.16 13.45 66.88 13.53 54.54 41.12 0.85 1.79 0.005 3.23 0.375 

12 60 F 4.876 130.1 1.09 33.94 10.78 13.95 12.79 15.42 60.97 45.77 0.93 1.73 0.099 3.37 0.362 

13 61 F 4.924 130.6 1.09 35.15 17.69 13.43 18.40 13.22 55.04 45.59 0.94 1.66 0.085 3.51 0.240 

14 39 F 3.539 131.5 1.09 28.97 8.22 13.13 19.02 13.16 50.22 41.30 0.89 1.67 0.105 3.53 0.262 

15 58 F 3.922 132.4 1.08 26.71 15.79 13.36 16.68 13.11 53.60 35.32 0.95 1.71 0.166 3.60 0.302 

16 60 M 5.718 129.7 1.10 27.79 28.23 13.46 57.77 13.63 55.73 36.50 1.05 1.77 0.141 3.58 0.283 

Moyenne 48 - 4.537 130.7 1.09 31.16 16.33 13.29 22.18 13.54 52.14 42.87 0.88 1.70 0.105 3.52 0.275 

SD 16 - 0.599 1.6 0.01 6.28 10.36 0.52 19.57 1.13 7.81 5.59 0.10 0.08 0.047 0.12 0.129 

Tableau 5.2 Valeurs optimisées des paramètres du modèle pour les 16 patients. SD signifie déviation standard (ou écart-type), F féminin et M masculin. 
Statistiques significatives : p < 0.05. 
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Corrélation à l’âge r p 

mR  (mm) 0.49 0.05 

0Θ  (°) -0.74 0.001 

λ  (-) 0.19 0.47 
c  (kPa) 0.21 0.44 

1c  (kPa) 0.48 0.06 

2c  (-) 0.60 0.01 

1circc  (kPa) 0.71 0.002 

2circc  (-) 0.64 0.007 

α  (°) 0.59 0.02 

mT  (kPa) -0.12 0.66 

0λ  (-) 0.37 0.16 

mλ  (-) 0.50 0.05 
a  (kPa) -0.44 0.09 
b  (-) -0.29 0.27 

Tableau 5.3 Matrice de corrélation de Spearman entre les paramètres du modèle et l’âge des 
patients (n = 16). Coefficient de corrélation r ; niveau de signification : p < 0.05. 

L’analyse de ces résultats montre une corrélation entre l’âge des patients et certains 

paramètres du modèle, notamment ceux liés aux contraintes résiduelles et aux paramètres 

matériels. La Figure 5.9 représente les variations de ces paramètres en fonction de l’âge 

des patients. 

En particulier, nous avons observé que les paramètres relatifs aux contraintes 

résiduelles et aux fibres de collagène, apparaissent fortement corrélés avec l’âge (Tableau 

5.3, Figure 5.9). Le paramètre 0Θ  traduisant l’angle d’ouverture de l’artère (cf. Figure 4.2), 

diminue avec l’âge (p = 0.001). Ainsi, plus 0Θ  est petit, plus l’angle d’ouverture est grand 

et plus les contraintes résiduelles sont importantes. Cette évolution est similaire à celle 

observée par Saini et al. [114] et Zulliger et al. [165], sur des aortes humaines. De plus, 

nous avons observé que le paramètre mR  croît aussi avec l’âge (p = 0.05). D’autre part, les 

paramètres 1circc  et α , relatifs aux fibres de collagène, augmentent avec l’âge 

(respectivement, p = 0.007 et p = 0.02). Une augmentation de 1circc  peut être reliée à un 

accroissement de la rigidité des fibres de collagène avec l’âge [153], spécifiquement dans 

la direction circonférentielle pour 1circc . Notons que le paramètre 1c , relatif aux fibres dans 

les directions diagonales et axiales, croît également avec l’âge (p = 0.06). Quant au 

paramètre α  qui définit l’angle des fibres diagonales par rapport à la direction axiale (cf. 

Figure 4.3), son augmentation avec l’âge (p = 0.02) peut refléter que les fibres diagonales 

tendent vers la direction circonférentielle et ainsi limiter la distensibilité de la paroi. Cette 



Chapitre 5 - Résultats  103 

 

perte de distensibilité avec l’âge a également été observée expérimentalement sur des ACC 

humaines in vivo [84]. D’autre part, nous avons remarqué que le paramètre mλ , 

représentant l’élongation pour laquelle la contraction du muscle lisse est maximale, 

augmente aussi avec l’âge (p = 0.05). Ceci est probablement dû au changement de l’état de 

contractilité du muscle lisse vasculaire [43,44]. 

  
(a) (b) 

  
(c) (d) 

  
(e) (f) 

Figure 5.9 Sélection d’évolutions de paramètres du modèle en fonction de l’âge des patients, 
les cercles représentant les valeurs des paramètres pour chaque patient avec une droite de 

régression et les résidus correspondants. (a) mR , (b) 0Θ , (c) 1c , (d) 1circc , (e) α , (f) mλ . 
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5.2.4. Distributions de contraintes pariétales 

Comme pour l’application précédente (cf. paragraphe 5.1), d’après les équations 

(4.19), (4.22), (4.28), (4.35), (4.38) et les valeurs optimisées des paramètres du modèle, 

nous avons pu évaluer et représenter les variations des contraintes pariétales 

circonférentielles et axiales, en fonction des élongations circonférentielles, pour l’ensemble 

des 16 patients (Figure 5.10). Pour améliorer la lisibilité des figures, nous avons séparé la 

population en deux représentations, les courbes des huit patients les plus jeunes (de 21 à 53 

ans) d’une part et celles des huit patients les plus âgés (de 58 à 70 ans) d’autre part. Sur la 

Figure 5.10 (a), nous observons que les courbes des patients les plus âgés paraissent avoir 

une pente plus élevée et un intervalle de déformations plus faible que les patients plus 

jeunes, ce qui peut être relié à une rigidification des artères et à une diminution de la 

distensibilité in vivo avec l’âge [84] (cf. paragraphe 1.3.1). 

 

À titre d’exemple, nous avons choisi deux cas illustratifs, les patients #1 (femme, 62 

ans) et #3 (homme, 31 ans), pour lesquels nous détaillons les évolutions de pressions 

internes et externes ainsi que les distributions de contraintes et d’élongations [93,94]. 

Les valeurs des paramètres du modèle théorique, ajustées à partir des distributions de 

pressions intraluminales expérimentales, ont été reportées dans le Tableau 5.2, pour ces 

deux exemples. Dans un premier temps, nous pouvons souligner que les évolutions des 

pressions internes théoriques sont proches des pressions intraluminales mesurées, comme 

nous l’observons sur la Figure 5.11. En particulier, nous avons remarqué que les parties 

systoliques des données (phases croissantes jusqu’au pic) sont bien reproduites par le 

modèle, alors que pour les parties diastoliques (phases décroissantes), nous avons observé 

une différence maximale d’environ 0.4 kPa (c’est-à-dire ~ 3 mmHg). Notons que cette 

différence est également la moyenne observée sur l’ensemble des sujets. 
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(a) 

 
(b) 

Figure 5.10 Contraintes de Cauchy (a) circonférentielles et (b) axiales en fonction des 
élongations circonférentielles, exprimées à la surface externe (rm), pour les 16 patients. Les 
courbes des huit patients les plus jeunes (de 21 à 53 ans) sont marquées d’un ∇  et celles des 
huit patients les plus âgés (de 58 à 70 ans) sont marquées d’un o . 
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(a) 

 
(b) 

Figure 5.11 Pressions intraluminales, expérimentale et théorique ; la courbe théorique étant 
calculée à partir des valeurs optimisées des paramètres du modèle. (a) Patient #1, (b) patient 
#3. 

D’après les équations (4.33) et (4.35), les valeurs optimisées des paramètres du modèle 

ont aussi permis d’estimer les pressions extérieures, modélisant à la fois les chargements 

dus aux tissus périvasculaires et à l’adventice sur l’intima-media. Les pressions obtenues 

pour les deux exemples illustratifs, sont comprises entre 4.1 et 4.7 kPa (c’est-à-dire 31 et 

35 mmHg) pour le patient #1, et entre 4.9 et 7.1 kPa (c’est-à-dire 37 et 53.3 mmHg) pour le 

patient #3 (Figure 5.12). Ces résultats apparaissent cohérents avec les résultats 

expérimentaux de Liu et al. [90], obtenus sur des artères carotides de cochons. 
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(a) (b) 

Figure 5.12 Évolution de la pression extérieure, incluant à la fois les chargements dus aux 
tissus périvasculaires et à l’adventice sur l’intima-media. (a) Patient #1, (b) patient #3. 

De plus, nous avons calculé les contraintes pariétales radiales, circonférentielles et 

axiales au cours du cycle cardiaque. Des résultats illustratifs sont donnés, d’une part, en 

fonction du cycle cardiaque à la surface interne et à la limite media-adventice (Figure 5.13, 

(a), (c)), d’autre part, en fonction du rayon pariétal aux pressions diastolique et systolique 

(Figure 5.13, (b), (d)). Pour les patients #1 puis #3 respectivement, nous observons que les 

contraintes radiales sont comprises entre -14.1 et -4.1 kPa, puis entre -12.6 et -4.9 kPa; les 

contraintes circonférentielles entre 21.2 et 58.7 kPa, puis 19.9 et 62.7 kPa; et les 

contraintes axiales entre 10.6 et 20 kPa, puis 8.5 et 18.9 kPa. 

De la même manière, les élongations sont données sur la Figure 5.14. Pour les patients 

#1 puis #3 respectivement, les élongations radiales sont comprises entre 0.81 et 0.85, puis 

0.79 et 0.89; les élongations circonférentielles entre 1.07 et 1.12, puis 1.02 et 1.15; et les 

élongations axiales, supposées constantes au cours du cycle cardiaque, valent 1.11 puis 

1.09. 

Remarquons que les résultats, en contraintes et en élongations, sont qualitativement 

comparables à ceux reportés par Stalhand et al. [128], qui concernaient une étude in vivo 

sur l’aorte abdominale humaine. Les contraintes obtenues sont aussi du même ordre que les 

valeurs moyennes des contraintes que nous pouvons estimer avec la loi de Laplace. 
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(a) (b) 

 
(c) (d) 

Figure 5.13 Contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales, calculées à partir des 
paramètres identifiés. (a), (c) : Contraintes en fonction du temps, exprimées aux surfaces 
interne (ri) et externe (rm). (b), (d) : Contraintes en fonction du rayon pariétal, exprimées aux 
pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps). (a), (b) Patient #1 ; (c), (d) patient #3. 
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(a) (b) 

 
(c) (d) 

Figure 5.14 Élongations radiales, circonférentielles et axiales, calculées à partir des paramètres 
identifiés. (a), (c) : Élongations en fonction du temps, exprimées aux surfaces interne (ri) et 
externe (rm). (b), (d) : Élongations en fonction du rayon pariétal, exprimées aux pressions 
diastolique (Pd) et systolique (Ps). (a), (b) Patient #1 ; (c), (d) patient #3. 

Notons également que nous avons pu évaluer la force axiale subie par l’artère, à partir 

des grandeurs de contraintes axiales et de surfaces pariétales de l’artère. Cette force axiale 

théorique reste quasiment constante durant le cycle cardiaque (ex : ~ 0.1 N pour le patient 

#1). 
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De plus, nous avons pu traduire le comportement mécanique de l’intima-media, en 

représentant les contraintes circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles 

(Figure 5.15). En observant les pentes de ces courbes, nous avons remarqué que le 

matériau artériel du patient #1 (femme plus âgée) apparaît sensiblement plus rigide que 

celui du patient #3 (homme plus jeune). Nous avons aussi observé que l’intervalle de 

déformations du patient #1 est plus faible que celui du patient #3, en relation avec leur 

changement de distensibilité in vivo. Ces remarques illustrent les tendances précédemment 

observées sur l’ensemble de la population. 

  
(a) (b) 

Figure 5.15 Contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des élongations 
circonférentielles, exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm). (a) Patient #1, (b) patient 
#3. 

Enfin, la Figure 5.16 représente l’énergie de déformation stockée par les composants 

passifs de la paroi, exprimée en fonction des élongations des fibres diagonales/axiales et 

circonférentielles. Notons que nous avons normalisé les élongations de fibres par leur 

valeur minimale, pour faciliter leur comparaison. Les fibres diagonales/axiales 

apparaissent ici légèrement plus rigides, ce qui pourrait refléter qu’elles sont plus fines ou 

que les fibres circonférentielles sont plus ondulées. 

Ces résultats suggèrent une classification des fibres de collagène dans la paroi 

artérielle, en fonction de leur orientation. Une approche micromécanique, à partir de 

mesures expérimentales à l’échelle des fibres, pourrait permettre de confirmer ces résultats. 
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(a) (b) 

Figure 5.16 Énergie de déformation stockée par les composants passifs de la paroi, en fonction 
des élongations des fibres diagonales/axiales et circonférentielles, les élongations de fibres 
étant normalisées par leur minimum respectif. (a) Patient #1, (b) patient #3. 

 

L’étude de cette population de patients âgés de 21 à 70 ans, a donc permis de valider 

l’approche proposée et de montrer l’intérêt du modèle théorique proposé. L’existence des 

corrélations, entre l’âge des patients et les paramètres du modèle relatifs aux contraintes 

résiduelles et aux fibres de collagène, permet de retrouver des tendances révélées par de 

précédentes études expérimentales [84,114,153,165]. Il est important de souligner 

qu’aucune « contrainte » liée à l’évolution d’un paramètre avec l’âge n’a été ajoutée dans 

le processus d’optimisation des paramètres du modèle théorique, qui a lui-même été réalisé 

dans un ordre aléatoire. Cette démarche permet de montrer l’intérêt de l’approche proposée 

et de mettre en évidence l’utilité du modèle 3D, basé sur la description de 

microconstituants de la paroi artérielle, afin d’étudier son comportement mécanique in 

vivo. En effet, une relation de comportement, basée sur des microconstituants pariétaux, 

peut fournir des informations qui peuvent être déterminées ou validées directement, à partir 

de données sur la microstructure de la paroi artérielle. 

Après avoir présenté ces résultats qui devront être confirmés par des études plus 

approfondies sur la mécanique de la microstructure artérielle, il nous a semblé intéressant 

de considérer une étude qualitative de la sensibilité du modèle théorique. 
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5.2.5. Influence des différentes contributions du 

comportement mécanique de l’ACC 

Pour observer qualitativement les différentes contributions du modèle théorique, nous 

avons étudié différentes combinaisons des termes de la réponse en contraintes-

déformations, en particulier dans la direction circonférentielle. Dans cette étude, nous 

avons considéré uniquement le patient #1. 

Sur la Figure 5.17, la courbe correspondant au modèle complet regroupe les 

contributions isotrope, fibreuse et active. Elle est obtenue à partir de l’ensemble des 

paramètres optimisés précédemment (cf. Tableau 5.2). Toutes les combinaisons étudiées 

ont été calculées à partir de ces paramètres, en annulant ceux qui correspondent aux termes 

à négliger (Figure 5.17). Dans le domaine physiologique d’élongations, nous avons alors 

pu quantifier la contribution moyenne des différents termes du modèle pour les contraintes 

circonférentielles. La contribution isotrope moyenne représente 26.7%, la contribution 

fibreuse 37.5% et la contribution active 35.8%. Ceci montre bien l’influence des effets de 

l’activation du muscle lisse, d’une part, et du chargement extérieur périvasculaire, d’autre 

part. 

 

Figure 5.17 Contributions de différentes combinaisons des termes du modèle (isotrope, 
fibreux, actif), représentées par les contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des 
élongations circonférentielles, exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm), sur le 
domaine physiologique d’élongations. (Patient #1) 
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Dans le cas du modèle complet, nous avons également observé la contribution de la 

pression extérieure Pa, due aux effets des tissus périvasculaires et de l’adventice sur 

l’intima-media (Figure 5.18). Comme dans le cas précédent, le modèle complet a été 

estimé à partir de l’ensemble des paramètres optimisés, il regroupe notamment la 

contribution de la pression extérieure. Ce terme a ensuite été annulé pour représenter la 

contribution sans chargement extérieur. Nous avons observé que les contraintes 

circonférentielles correspondantes sont plus élevées dans ce cas, en comparaison avec le 

modèle complet. 

 

Figure 5.18 Contribution de la pression extérieure (Pa), due aux tissus périvasculaires et à 
l’adventice, représentée par les contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des 
élongations circonférentielles, exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm), sur le 
domaine physiologique d’élongations. (Patient #1) 

De la même manière, nous avons testé les contributions du terme actif sur les 

contraintes circonférentielles et représenté trois différents états du muscle lisse (Figure 

5.19). D’abord, l’état basal (Tm normal) correspond au modèle complet. Puis, l’état relâché 

du muscle lisse (Tm = 0) ne fait intervenir que la contribution passive du modèle. Enfin, 

l’état contracté est représenté par une valeur particulière du paramètre (Tm = 100 kPa, 

[69,107]), supérieure à la valeur représentant le tonus basal. 

Comme nous l’avons vu précédemment, nous retrouvons l’influence des contraintes 

actives, liées à la contractilité du muscle lisse vasculaire. 

Les contributions des différents termes du modèle ont également été représentées en 

terme de distributions des contraintes radiales, circonférentielles et axiales en fonction du 
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rayon pariétal (Annexe 4). Ces représentations confirment les effets des différentes 

contributions du modèle théorique. 

 

Figure 5.19 Contributions du terme actif représentant le muscle lisse dans un état basal (Tm 
normal), relâché (Tm = 0) et contracté (Tm = 100 kPa), représentées par les contraintes de 
Cauchy circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles, exprimées aux surfaces 
interne (ri) et externe (rm), sur le domaine physiologique d’élongations. (Patient #1) 

Par la suite, nous avons examiné qualitativement la sensibilité des paramètres du 

modèle. 

5.2.6. Sensibilité des paramètres du modèle 

La sensibilité des paramètres du modèle théorique a été testée, de façon qualitative, en 

examinant l’influence de variations relatives de chacun des paramètres. Le sujet illustratif 

considéré est également le patient #1. 

À partir de l’ensemble des valeurs optimisées des 14 paramètres du modèle proposé, 

nous en avons fixé 13 à leur valeur respective (cf. Tableau 5.2) et nous avons appliqué une 

variation de ± 5% au paramètre restant. Avec le nouveau jeu de paramètres, nous avons 

alors calculé les distributions de contraintes et d’élongations pour tester l’influence de ces 

variations. Cette démarche a été répétée pour tous les paramètres. Les variations moyennes 

(exprimées de manière absolue et relative) des contraintes et des élongations radiales, 

circonférentielles et axiales, dues aux variations de ± 5% des paramètres du modèle, sont 

reportées dans le Tableau 5.4. 
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   σrr σθθ σzz λr λθ λz 
-5 % +7.3 kPa -100 kPa -0.7 kPa +0.05 -0.07 0 
 77 % 251 % 0.1 % 6 % 6 %  
+5 % -1.9 kPa +23 kPa +1.7 kPa -0.05 +0.06 0 

mR  

 20 % 61 % 10 % 6 % 5%  
-5 % +6.4 kPa -82 kPa -0.5 kPa +0.04 -0.06 0 
 68 % 203 % 1.2 % 5 % 6 %  
+5 % -1.8 kPa +22 kPa +1.5 kPa -0.04 +0.06 0 

0Θ  

 20 % 58 % 9% 5 % 5 %  
-5 % -0.04 kPa +5.7 kPa +9.9 kPa -0.05 +0.004 +0.06 
 4 % 15 % 68 % 6 % 0.4 % 5 % 
+5 % +0.5 kPa -6.5 kPa -25 kPa +0.04 -0.004 -0.06 P

ar
am

èt
re

s 
ci

né
m

at
iq

ue
s 

λ  

 5 % 17 % 174 % 5 % 0.4 % 5 % 
-5 % -0.06 kPa +0.7 kPa +0.75 kPa - - - 
 0.7 % 2 % 5 %    
+5 % +0.06 kPa -0.7 kPa -0.75 kPa - - - 

c  

 0.7 % 2 % 5 %    
-5 % -0.03 kPa +0.36 kPa +0.3 kPa - - - 
 0.3 % 0.9% 2 %    
+5 % +0.03 kPa -0.36 kPa -0.3 kPa - - - 

1c  

 0.3 % 0.9% 2%    
-5 % -0.02 kPa +0.24 kPa +0.21 kPa - - - 
 0.2 % 0.6 % 1.4 %    
+5 % 0.02 kPa -0.25 kPa -0.22 kPa - - - 

2c  

 0.2 % 0.6 % 1.5 %    
-5 % -0.03 kPa +0.39 kPa -0.03 kPa - - - 
 0.3 % 1 % 0.2 %    
+5 % +0.03 kPa -0.39 kPa +0.03 kPa - - - 

1circc  

 0.3 % 1 % 0.2 %    
-5 % -0.02 kPa +0.29 kPa -0.02 kPa - - - 
 0.25 % 0.7 % 0.2 %    
+5 % +0.02 kPa -0.30 kPa +0.02 kPa - - - 

2circc  

 0.26 % 0.7 % 0.2 %    
-5 % -0.032 kPa +0.38 kPa -0.46 kPa - - - 
 0.3 % 0.9 % 3.2 %    
+5 % +0.028 kPa -0.34 kPa +0.42 kPa - - - 

α  

 0.3 % 0.8 % 2.9 %    
-5 % -0.06 kPa +0.7 kPa -0.06 kPa - - - 
 0.6 % 1.8 % 0.4 %    
+5 % 0.06 kPa -0.7 kPa +0.06 kPa - - - 

mT  

 0.6 % 1.8 % 0.4 %    
-5 % +0.26 kPa -3.2 kPa +0.26 kPa - - - 
 2.9 % 8.6 % 2 %    
+5 % -0.31 kPa +3.9 kPa -0.31 kPa - - - 

0λ  

 3.5 % 10.5 % 2.4 %    
-5 % +0.13 kPa -1.6 kPa +0.13 kPa - - - 
 1.4 % 4 % 1 %    
+5 % -0.10 kPa +1.3 kPa -0.10 kPa - - - 

P
ar

am
èt

re
s 

m
at

ér
ie

ls
 

mλ  

 1.2 % 3 % 0.8 %    
-5 % -0.2 kPa -0.2 kPa -0.2 kPa - - - 
 3 % 0.6 % 1.5 %    
+5 % +0.2 kPa +0.2 kPa +0.2 kPa - - - 

a  

 3 % 0.6 % 1.5 %    
-5 % -0.7 kPa -0.7 kPa -0.7 kPa - - - 
 10 % 2 % 5 %    
+5 % +0.9 kPa +0.9 kPa +0.9 kPa - - - P

ar
am

èt
re

s 
de

 
ch

ar
ge

m
en

t 

b  

 12 % 2 % 6 %    

Tableau 5.4 Influences moyennes (absolues et relatives) de variations de ± 5% de chacun des 
paramètres du modèle sur les contraintes et élongations radiales, circonférentielles et axiales. 
Le symbole « - » signifie « aucune variation observée ». (Patient #1) 
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5.2.6.1. Sensibilité des paramètres cinématiques 

D’après le Tableau 5.4, nous avons observé que les variations des paramètres 

cinématiques ( )m 0R , ,Θ λ  relatifs aux contraintes résiduelles, engendrent des variations 

importantes des valeurs de contraintes pariétales. À titre illustratif, nous avons représenté 

les distributions de contraintes suite aux variations de ± 5% du paramètre d’angle 

d’ouverture 0Θ  (Figure 5.20, Figure 5.21). 

Ces résultats montrent la sensibilité importante des contraintes résiduelles, ce qui 

suggère d’estimer de façon plus précise les valeurs de ces paramètres in vivo. 

Cette étude a également été réalisée pour les distributions d’élongations pariétales. 

Notons que pour ces distributions, peu de variations ont été observées. 

 

 

Figure 5.20 Influences des variations de ± 5% du paramètre 0Θ , représentées par les 

contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles, 
exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm). (Patient #1) 
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Figure 5.21 Influences des variations de ± 5% du paramètre 0Θ , représentées par les 

contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales en fonction du rayon pariétal, 
exprimées aux pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps). (Patient #1) 

 

5.2.6.2. Sensibilité des paramètres matériels 

Contrairement aux paramètres précédents, nous avons observé que les variations des 

paramètres matériels, ( )1 2 1circ 2circc, c , c , c , c , α  relatifs aux propriétés passives de la paroi et 

( )m 0 mT , ,λ λ  relatifs à l’activation du muscle lisse, engendrent de très faibles variations des 

distributions de contraintes (cf. Tableau 5.4). À titre d’exemple, nous avons représenté les 

distributions de contraintes pariétales suite aux variations de ± 5% du paramètre c1circ qui 

est relié aux fibres de collagène circonférentielles (Figure 5.22, Figure 5.23). 

Ces résultats montrent que le modèle théorique proposé est relativement « stable », par 

rapport aux caractéristiques matérielles relatives à la microstructure de la paroi artérielle. 

L’estimation des paramètres matériels peut donc être considérée comme relativement 

satisfaisante. 
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Figure 5.22 Influences des variations de ± 5% du paramètre c1circ, représentées par les 
contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles, 
exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm). (Patient #1) 

 

Figure 5.23 Influences des variations de ± 5% du paramètre c1circ, représentées par les 
contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales en fonction du rayon pariétal, 
exprimées aux pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps). (Patient #1) 

 

5.2.6.3. Sensibilité des paramètres du chargement 

Nous avons aussi remarqué que les variations des paramètres du chargement (a,b), 

relatifs aux chargements adventitiels et périvasculaires sur la media, engendrent de faibles 

variations des valeurs de contraintes (cf. Tableau 5.4). À titre illustratif, nous avons 
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représenté les distributions de contraintes pariétales suite aux variations de ± 5% du 

paramètre a relié au chargement externe (Figure 5.24, Figure 5.25). 

Comme pour les paramètres matériels, le modèle théorique proposé est également peu 

sensible aux variations des paramètres du chargement extérieur. 

 

 

Figure 5.24 Influences des variations de ± 5% du paramètre a, représentées par les 
contraintes de Cauchy circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles, 
exprimées aux surfaces interne (ri) et externe (rm). (Patient #1) 

 

Figure 5.25 Influences des variations de ± 5% du paramètre a, représentées par les 
contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales en fonction du rayon pariétal, 
exprimées aux pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps). (Patient #1) 
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Cette étude a donc permis de montrer une sensibilité importante du modèle aux 

variations des valeurs des paramètres cinématiques, relatifs aux contraintes résiduelles. En 

effet, l’approche in vivo de la modélisation du comportement mécanique représente une 

difficulté majeure, par rapport à l’utilisation de tests in vitro, pour estimer convenablement 

ces contraintes résiduelles. Pour autant, elle est indispensable afin d’aider à mieux 

comprendre les mécanismes biologiques qui affectent les microconstituants structuraux et 

prédire l’évolution des pathologies artérielles. 

 

Dans le chapitre suivant, nous discutons, à la fois, les résultats obtenus et les 

limitations de l’approche proposée. 
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Chapitre 6. DISCUSSION 

Pour modéliser le comportement mécanique de la structure artérielle, nous avons 

proposé un nouveau modèle théorique 3D, hyperélastique, anisotrope, incompressible et 

dynamique, qui tient compte des précontraintes, de la microstructure composite de l’artère 

et du chargement extérieur dû au tissu périvasculaire. Nous l’avons appliqué à des artères 

carotides communes humaines et de rats en utilisant des données expérimentales in vivo. 

Nous avons pu ainsi évaluer les distributions de contraintes pariétales dans la structure 

artérielle, au cours d’un cycle cardiaque. 

Dans ce chapitre, nous discutons les résultats obtenus, en nous intéressant plus 

particulièrement à ceux pouvant avoir des répercussions cliniques. Les limitations de 

l’approche proposée sont également discutées. 

6.1. Intérêt de l’étude 

Notre approche a permis d’étudier le comportement mécanique complexe d’ACC 

humaines, à partir de mesures in vivo et non invasives de diamètres et de pression 

intraluminale. Le modèle théorique proposé tient compte des contributions mécaniques de 

microconstituants de l’artère (matrice, fibres, cellules musculaires) et des tissus 

périvasculaires. L’approche permet d’estimer les contraintes pariétales durant le cycle 

cardiaque, afin de construire des modèles prédictifs et d’aider à donner des interprétations 

cliniques sur des états évolutifs de pathologies artérielles et leurs traitements. 

6.2. Confrontation des résultats à ceux de la 

littérature 

6.2.1. Études in vivo 

Le manque d’études comparables sur les ACC humaines in vivo limite les possibilités 

de confrontation des résultats à ceux de la littérature. 
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Schulze-Bauer et Holzapfel [115] ont utilisé une fonction d’énergie de déformation 

issue des modèles de type Fung, sans tenir compte des contraintes résiduelles, afin 

d’étudier deux aortes thoraciques humaines in vivo, l’une d’un sujet normotendu l’autre 

d’un hypertendu. Une anisotropie et une non linéarité marquées, par rapport aux directions 

circonférentielles et axiales, ont été reportées pour les réponses du modèle en 

déformations. Il a aussi été remarqué que l’artère du sujet hypertendu montrait une plus 

faible compliance, comparée à celle du sujet normotendu. Cependant, comme les auteurs 

ont considéré un modèle de l’artère à paroi mince, les contraintes pariétales calculées sont 

des valeurs moyennes et leurs distributions n’ont donc pu être analysées, cette limitation 

étant inhérente aux hypothèses faites. Ainsi, ce modèle ne permet pas de refléter 

précisément ce qui se passe dans la structure artérielle, au cours d’un cycle cardiaque. 

Stalhand et al. [128] ont, quant à eux, étudié l’aorte abdominale humaine d’un homme 

sain de 24 ans, à partir de données in vivo de pression mesurée de manière invasive par un 

cathéter et de diamètre interne mesuré par echotracking. Les auteurs ont considéré l’artère 

comme étant un tube cylindrique 3D à paroi épaisse, précontraint et soumis à une seule 

pression luminale. Le matériau artériel est décrit par un potentiel élastique non linéaire, 

tenant compte de deux familles de fibres. Même si ce travail a représenté une contribution 

importante, les auteurs ont négligé l’activité du muscle lisse et l’action des tissus 

périvasculaires qui, comme nous l’avons vu au Chapitre 5, influent fortement sur les 

distributions de contraintes. 

En effet, les contraintes actives jouent un rôle important en mécanique artérielle, car 

elles représentent le rôle de régulation du tonus du muscle lisse qui contrôle le diamètre 

luminal des vaisseaux (cf. paragraphe 2.1.3). Dans notre cas, les contraintes actives ont été 

modélisées de façon phénoménologique, ce qui a d’abord été introduit par Rachev et 

Hayashi [107] et ensuite utilisé par Humphrey et Na [69]. Les valeurs optimisées de la 

fonction d’activation (Tm), pour l’ensemble des patients étudiés, sont proches de la valeur 

de 50 kPa reportée dans la littérature [69,107], ce qui conforte l’approche proposée. 

De plus, Humphrey et Na [69] et Zhang et al. [156] ont montré que les contraintes 

transmurales ont tendance à être plus faibles et uniformes lorsque la pression des tissus 

périvasculaires est prise en compte. De la même manière, nous avons trouvé que les 

contraintes résiduelles, le tonus du muscle lisse et la pression adventitielle-périvasculaire 

agissent, ensemble, pour fournir des contraintes pariétales de l’intima-media qui sont 

quasiment uniformes et de l’ordre de 50 kPa pour les patients étudiés. À notre 

connaissance, il n’existe pas d’études semblables de la mécanique des ACC humaines, in 
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vivo. Néanmoins, sachant que les patients étudiés sont au repos et allongés sur le dos, ces 

valeurs apparaissent raisonnables, comparées aux résultats des précédentes études (citons 

comme exemple, des contraintes ≤ 100 kPa [68]). 

6.2.2. Intérêt des études in vitro 

Les données mécaniques sur les ACC humaines in vitro sont aussi en nombre limité 

dans la littérature. Cependant, Delfino et al. [29] ont mesuré les angles d’ouverture (130 ± 

15°), relatifs aux contraintes résiduelles, ainsi que les élongations axiales (λ = 1.1) de huit 

ACC humaines. Ces contraintes résiduelles ont été introduites dans le modèle proposé en 

utilisant la méthode de Chuong et Fung [23]. Les valeurs optimisées des angles 

d’ouverture, pour les patients étudiés, sont proches de celles reportées par Delfino et al. 

[29]. Cette remarque reste aussi valable pour les élongations axiales qui peuvent être 

comparées aux travaux de van Loon (λ = 1.2 [138]). Enfin, il faut souligner que peu de 

données in vitro en contraintes-déformations sur les ACC humaines sont reportées dans la 

littérature, le problème d’accessibilité à ce type d’échantillons est souvent avancé. 

6.2.3. Fonction d’énergie de déformation 

Delfino et al. [29] ont choisi une fonction d’énergie de déformation isotrope de forme 

exponentielle à deux paramètres. Ceci limite leur approche puisque les artères manifestent 

une forte anisotropie en raison, essentiellement, des orientations sous-jacentes des fibres de 

collagène. La fonction d’énergie de déformation exponentielle que nous avons utilisée, 

tient compte de quatre familles génériques de fibres de collagène. Ces fibres sont 

progressivement recrutées à mesure que la pression intraluminale augmente. Ces formes 

exponentielles spécifiques ont été aussi proposées par Holzapfel et al. [59] qui ont 

considéré deux familles de fibres diagonales. Dans notre cas, nous avons utilisé un modèle 

fibreux introduit par Baek et al. [5] qui avaient généralisé le modèle d’Holzapfel et al. [59], 

en ajoutant des directions de fibres axiales et circonférentielles. Rappelons que Gasser et 

al. [49] ont montré qu’il était préférable de considérer une distribution des orientations de 

fibres, car le modèle à deux familles de fibres ne fournissait pas une bonne évaluation des 

distributions de contraintes dans des situations expérimentales particulières. Néanmoins, le 

modèle à quatre familles de fibres décrit de façon plus satisfaisante le comportement 

mécanique des artères. Ceci a d’ailleurs déjà été présenté à partir de tests biaxiaux sur des 

artères basilaires de lapins et des artères carotides de souris [51,152]. 
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6.2.4. Estimation des paramètres 

L’estimation de nombreux paramètres du modèle théorique à partir de données in vivo 

et dynamiques, en pression et diamètre, a été un des objectifs de notre étude. Pour cela, 

nous avons utilisé une régression non linéaire et nous nous sommes principalement 

appuyés, à la fois, sur une relation de comportement liée à la structure artérielle et sur des 

valeurs initiales admissibles pour chaque paramètre. En effet, malgré le manque de 

données microstructurelles, mécaniques et fonctionnelles sur les ACC humaines et le tissu 

environnant, la littérature sur les ACC d’autres espèces nous a permis de formuler des 

relations de comportement appropriées. De plus, beaucoup de ces paramètres ont un sens 

physique et ont, ainsi, des domaines limités de valeurs admissibles. Par exemple, mR  est 

lié aux dimensions in vivo, 0Θ  a une valeur comprise entre 0° et 180°, λ  entre 10% et 

50%, mT  entre 0 et 100 kPa, et 0 m,λ λ  doivent s’inscrire dans la gamme mesurée des 

élongations circonférentielles, quant à α , il doit être compris entre 0° et 90°. De la même 

manière, les résultats d’études similaires qui se sont focalisées sur les comportements 

mécaniques dominés par l’élastine et le collagène, fournissent des indications 

supplémentaires pour le choix des valeurs initiales des paramètres matériels : 

1 2 1,circ 2,circc,c ,c ,c , c  [29,56,59,162]. Tout ceci confirme bien que les études in vitro 

contribuent de façon essentielle aux travaux effectués à partir de données in vivo. 

D’autre part, l’ajustement des paramètres avec la pression luminale expérimentale in 

vivo, montre qu’à la fois les parties systolique (chargement) et diastolique (déchargement) 

du cycle cardiaque sont bien reproduites, avec le même jeu de paramètres matériels. Ce 

résultat contraste avec l’étude de Stalhand et al. [128], qui considère la charge et la 

décharge séparément en utilisant le concept de pseudoélasticité (cf. Chapitre 2). De plus, 

comme nous avons utilisé les mesures, à la fois, du diamètre de la paroi et de son 

épaisseur, l’équation du mouvement a pu être intégrée entre les rayons interne et externe 

qui sont déterminés expérimentalement. À la différence, d’autres études (ex. : [69,128]) 

utilisent uniquement des données de diamètre plus l’hypothèse d’incompressibilité, pour 

exprimer un des rayons en fonction de l’autre. 
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6.2.5. Corrélations entre les paramètres du modèle et l’âge 

des patients 

Les corrélations observées entre l’âge des patients et les paramètres liés aux 

contraintes résiduelles et aux fibres de collagène, nous ont permis de valider l’approche 

proposée et de montrer l’intérêt du modèle théorique. En effet, nous avons pu retrouver des 

tendances révélées par de précédentes études expérimentales [84,114,153,165]. 

D’une part, le modèle proposé reproduit bien l’accroissement de l’angle d’ouverture et 

des contraintes résiduelles avec l’âge, ce qui a été observé expérimentalement sur des 

aortes humaines par Saini et al. [114], et appliqué ensuite par Zulliger et al. [165] pour 

modéliser l’effet de l’âge. La fonction d’énergie de déformation utilisée est basée sur les 

éléments structuraux passifs de la paroi. Badreck-Amoudi et al. [4] ont, quant à eux, aussi 

observé une augmentation de l’angle d’ouverture d’aortes de rats, avec l’âge. 

D’autre part, nous avons observé que les paramètres 1 1circc ,c ,α  relatifs aux fibres de 

collagène augmentent avec l’âge. Les paramètres homogènes à une contrainte, 1c  et 1circc , 

peuvent être interprétés comme des paramètres liés à la rigidité des fibres. Ils peuvent aussi 

traduire des fractions de masse des fibres dans la paroi, que nous retrouvons dans la théorie 

des mélanges [6,52,53,70,72]. Ainsi, ces paramètres reflètent bien une augmentation de la 

concentration pariétale en collagène [20], ce qui peut contribuer à une rigidification de la 

paroi avec l’âge, due principalement aux fibres de collagène [153]. Le paramètre α  peut, 

quant à lui, refléter un rapprochement de l’orientation des fibres diagonales vers la 

direction circonférentielle. Ceci peut contribuer à la diminution de la distensibilité de la 

paroi avec l’âge, que nous observons expérimentalement [84] (cf. paragraphe 1.3.1). 

Ainsi, ces corrélations avec l’âge des patients, couplées à des résultats d’études 

expérimentales in vitro, montrent bien que le modèle 3D proposé, basé sur les réponses 

mécaniques de microconstituants pariétaux, permet de contribuer à l’étude du 

comportement mécanique in vivo d’artères humaines. Ce modèle fournit également des 

informations qui peuvent être déterminées ou validées directement, en utilisant des 

données sur la microstructure de la paroi artérielle. 
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6.3. Limitations de l’étude 

Malgré les apports de cette étude, certaines limitations de l’approche proposée peuvent 

être énoncées. Elles concernent à la fois, les approches expérimentales et les hypothèses 

posées dans la modélisation théorique. 

6.3.1. Approches expérimentales 

Comme il a été vu au Chapitre 3, les enregistrements de pression et de diamètre in vivo 

sont, soit successifs sur les ACC humaines, soit simultanés sur les ACC gauches et droites 

de rats. Ainsi, ils ne sont pas enregistrés simultanément sur la même ACC du sujet 

considéré, un recalage temporel des signaux est alors nécessaire pour l’analyse attendue 

des données. Ce recalage est basé sur de précédentes séries de données enregistrées avec le 

signal ECG simultané (cf. paragraphe 3.2). 

D’autre part, même avec les sujets au repos et allongés sur le dos, la variabilité 

respiratoire peut introduire des discordances entre les signaux. 

Cependant, ces remarques ne semblent pas être les causes des petites différences entre 

les pressions intraluminales calculées et mesurées, que nous avons pu constater pendant la 

diastole et, en particulier, autour de l’incisure catacrote et de l’onde dicrote (c’est-à-dire, 

autour du rebond de pression pendant la diastole, phase de décharge de l’artère). De telles 

différences semblent plutôt résulter des hypothèses de modélisation, comme par exemple la 

géométrie, les contraintes résiduelles, la compressibilité du tissu pariétal, les réseaux de 

fibres. 

6.3.2. Hypothèses du modèle théorique 

6.3.2.1. Géométrie 

L’ACC a été modélisée par un tube 3D cylindrique à section circulaire et les 

mouvements dynamiques pariétaux considérés sont purement radiaux. Cette approche est 

raisonnable localement, mais ne tient pas compte d’éventuels défauts d’axisymétrie du 

support périvasculaire ou de l’épaisseur de la paroi, ou bien des cinématiques de torsion ou 

de cisaillement subies par la structure artérielle au cours du cycle cardiaque. La prise en 

compte de ces déformations dans une généralisation de l’approche proposée, entraînera 

nécessairement d’autres distributions locales de contraintes. 



Chapitre 6 - Discussion  127 

 

6.3.2.2. Incompressibilité 

La paroi a été supposée incompressible, comme ce qui est souvent admis dans la 

littérature [46,59,68]. Même si les variations de surface transversale de la paroi, à une 

longueur supposée constante [138], sont faibles chez les patients étudiés (valeur maximale 

moyenne : 6.3 % ± 2.9 %, au cours du cycle cardiaque), elles pourraient être plus élevées 

pour des artères malades, comme celles présentant une accumulation de protéoglycanes qui 

jouent un rôle majeur dans la résistance aux forces compressives générées par les pressions 

pulsatiles [15]. 

Une étude complémentaire de l’évolution du volume de la paroi in vivo, au cours du 

cycle cardiaque, est nécessaire pour quantifier de possibles changements de compressibilité 

[15,37,92,159,161]. 

6.3.2.3. Ajustement des paramètres 

Tous les paramètres du modèle théorique n’ont pas été optimisés. En effet, nous avons 

supposé que l’élongation axiale reste constante au cours du cycle cardiaque [106]. Notons 

qu’aucune « contrainte » n’a été appliquée lors de l’identification des paramètres, pour 

maintenir une force axiale constante [138]. Bien que de telles « contraintes » puissent 

améliorer l’estimation des paramètres du modèle [126], les résultats obtenus montrent que 

la force axiale simulée est quasiment constante durant le cycle cardiaque. 

De plus, le nombre élevé de paramètres rend leur estimation assez difficile. En effet, 

les valeurs optimisées des paramètres dépendent du choix des valeurs initiales. Les 

relations de comportement, basées sur la structure artérielle, nous ont toutefois permis de 

choisir des valeurs initiales admissibles pour chaque paramètre. D’une manière générale, 

nous avons besoin de davantage de données expérimentales, relatives aux différents 

éléments structuraux de l’artère considérée, ce qui permettrait d’améliorer l’approche 

proposée. Il est également utile d’indiquer que d’autres méthodes d’optimisation auraient 

pu être utilisées [65]. 

6.3.2.4. Indépendance des réseaux de fibres 

Le modèle mécanique proposé introduit quatre familles de fibres de collagène 

indépendantes, alors que Hu et al. [65] avaient testé de 2 à 6 réseaux de fibres avec des 

données d’artères basilaires de porcs. Ces auteurs ont constaté que les modèles à 5 et 6 

réseaux de fibres ne fournissaient pas de meilleurs ajustements des données expérimentales 
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que le modèle à 4 réseaux de fibres, alors qu’ils augmentaient le nombre de paramètres 

matériels à identifier. Ainsi, le modèle à 4 familles de fibres a fourni le meilleur 

compromis entre l’ajustement d’un modèle théorique avec les mesures expérimentales et le 

nombre de paramètres matériels à identifier. Cependant, il devra être envisagé d’introduire 

des distributions d’orientations des fibres de collagène dans les futures modélisations in 

vivo, en particulier si la couche adventitielle est prise en compte dans la modélisation car 

les orientations de ces fibres y sont davantage dispersées [49,83,111]. 

De plus, des liaisons transversales entre les réseaux de fibres de collagène peuvent 

exister [134] et augmentent avec l’âge [86]. Ceci est notamment dû aux produits terminaux 

de glycation (issus de réactions entre des sucres et des protéines, comme le collagène) qui 

s’accumulent dans la paroi artérielle avec l’âge, modifiant alors ses propriétés de 

distensibilité [119,154]. Inclure des interactions entre les différentes familles de fibres de 

collagène devrait également être envisagé dans les modèles théoriques [165]. 

D’autre part, d’autres interactions entre les éléments structuraux de la paroi pourraient 

être considérées. En effet, Fonck et al. [42] ont montré que la dégradation de l’élastine 

provoque une modification de la mise en tension du collagène, lors de la distension 

pariétale. Il est ainsi raisonnable de supposer que des interactions directes existent entre 

l’élastine et le collagène, ce qui permettrait une transition efficace entre la mise en tension 

de l’élastine et celle des fibres de collagène. Ceci induirait un recrutement plus progressif 

du collagène [42]. 

6.3.2.5. Tonus basal du muscle lisse 

Peu d’études tiennent compte de l’activité du muscle lisse vasculaire. Or, il est admis 

que l’état de contractilité des cellules musculaires lisses influence le comportement 

mécanique de la structure artérielle, comme nous l’avons montré (cf. Figure 2.7 et Figure 

5.19) [68,69,97,107]. La contribution mécanique du muscle lisse dans notre modèle a été 

introduite avec une contrainte phénoménologique active [69,107]. Néanmoins, des 

formulations basées sur la structure du tonus vasculaire, comme celles proposées par 

Stalhand et al. [127], devront aussi être considérées dans de futures études, en tenant 

également compte du caractère multiaxial de la contractilité des cellules musculaires lisses 

[68]. 
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6.3.2.6. Modèle à une couche 

Les informations cinématiques sur l’interface entre l’adventice et le tissu 

périvasculaire sont insuffisantes (cf. paragraphe 3.2). En conséquence, l’analyse proposée 

des propriétés et contraintes pariétales a été restreinte à l’intima-media. Étant donnés le 

rôle mécanique potentiellement important de l’adventice collagénique et l’importance des 

réponses mécanobiologiques des fibroblastes adventitiels [68], il apparaît nécessaire 

d’accroître la résolution spatiale des méthodes d’investigations de mesures in vivo pour 

compléter la modélisation mécanique artérielle. 

6.3.2.7. Contraintes résiduelles 

L’étude qualitative de sensibilité des paramètres du modèle a montré une influence 

importante de variations des paramètres relatifs aux contraintes résiduelles, sur les 

réponses mécaniques de l’artère. Il apparaît donc primordial d’améliorer l’estimation des 

contraintes résiduelles des structures artérielles humaines et de proposer une modélisation 

adéquate [1,2,29,104]. En effet, ces contraintes semblent être tridimensionnelles et 

hétérogènes à travers la paroi artérielle [62], et leur modélisation mécanique permettrait 

d’évaluer plus finement les distributions de contraintes pariétales. 

 

Ainsi, les modèles mécaniques de la paroi artérielle sont généralement limités par le 

manque de données in vivo. Si nous souhaitons obtenir des informations sur son 

comportement mécanique en situations physiologiques, il est important de tenir compte de 

l’agencement des fibres au sein de la matrice pariétale et de l’activation des cellules 

musculaires lisses. Ce dernier aspect n’est que trop rarement considéré, l’aspect multiaxial 

de la contractilité cellulaire permettrait de se rapprocher des conditions in vivo. De la 

même manière, l’estimation des contraintes périvasculaires est limitée par le manque de 

données. 

 

Pour conclure, nous pouvons souligner que l’originalité de ce travail est, d’abord, dans 

l’utilisation de données in vivo humaines. En outre, tout en s’appuyant sur les 

contributions mécaniques de microconstituants de l’artère (matrice, fibres, cellules 

musculaires) et des tissus périvasculaires, l’ajustement des paramètres d’un nouveau 

modèle de comportement mécanique dynamique artériel a pu être réalisé. Étant donnée la 

possibilité d’acquérir des mesures de pression et de diamètre, l’approche proposée pourra 



Chapitre 6 - Discussion  130 

 

être appliquée, in vivo, à différentes régions de l’arbre artériel, sain ou pathologique (ex. : 

hypertension, anévrisme), afin de calculer les distributions de contraintes et déformations 

pariétales. Ces distributions peuvent jouer des rôles importants dans la compréhension, à la 

fois, des pathologies artérielles, de leur évolution et de leur traitement. L’approche 

proposée se situe à l’interface entre la mécanique et la médecine vasculaire, elle permet de 

contribuer à l’étude de structures physiologiques dans leur environnement in vivo. La prise 

en compte de géométries réelles de la structure vasculaire, reconstruites à partir d’images 

médicales (Annexe 5), tout en utilisant la méthode aux éléments finis, permettrait des 

apports non négligeables dans ce type de modélisation mécanique. 
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES 

Dans ce travail de recherche, nous avons proposé un nouveau modèle de 

comportement mécanique hyperélastique, anisotrope, incompressible et dynamique 

d’artères carotides communes humaines ou de rats. La structure artérielle est représentée 

par un tube épais 3D à section circulaire. La modélisation a pris en compte la 

microstructure composite du tissu artériel caractérisée par plusieurs réseaux de fibres, les 

contraintes résiduelles et le chargement extérieur dû au tissu périvasculaire. L’approche a 

permis d’obtenir les cinématiques de déformation et les distributions de contraintes 

pariétales de la structure artérielle, au cours d’un cycle cardiaque. 

 

Le modèle théorique s’appuie sur des données expérimentales obtenues in vivo, sur 

des carotides communes humaines et de rats. Des mesures par echotracking permettent 

d’obtenir les évolutions in vivo du diamètre et de l’épaisseur de l’artère (sauf sur les ACC 

de rats où l’épaisseur est ensuite mesurée par histologie). L’évolution de la pression 

artérielle a également été mesurée in vivo, par tonométrie d’aplanation sur les carotides de 

patients et par un cathéter sur les carotides animales. 

Le problème dynamique non linéaire aux limites a été résolu de manière semi-

analytique, afin de calculer la pression interne. La minimisation des différences entre les 

pressions luminales, mesurées et calculées au cours d’un cycle cardiaque, a permis 

d’identifier les valeurs optimales des paramètres du modèle en utilisant une méthode de 

régression non linéaire, basée sur les moindres carrés. Ces paramètres inaccessibles in vivo 

sont ceux liés aux contraintes résiduelles et au chargement périvasculaire d’une part, et aux 

caractéristiques matérielles de la matrice isotrope et des réseaux de fibres de collagène 

d’autre part. 

 

Une première application du modèle élastodynamique a été de traiter le cas d’un 

comportement mécanique passif d’artères carotides communes de rats, en négligeant le 

chargement périvasculaire. Une seconde application du modèle, sans effet inertiel, traite le 

comportement mécanique actif d’artères carotides communes humaines en tenant compte 
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du chargement périvasculaire. Nous avons pu montrer que les évolutions expérimentales de 

pression luminale obtenues in vivo sont bien reproduites avec le modèle théorique, dont les 

paramètres optimisés ont permis d’évaluer les distributions de contraintes et de 

déformations pariétales de la structure artérielle. L’intérêt du modèle a été démontré avec 

une étude particulière de carotides communes sur un groupe de patients. En effet, 

l’existence de corrélations entre l’âge des patients et les paramètres du modèle relatifs aux 

contraintes résiduelles et aux fibres de collagène, a permis de retrouver des résultats 

expérimentaux de la littérature. Ces corrélations mettent en évidence l’intérêt du modèle 

dynamique 3D proposé, basé sur le comportement mécanique de microconstituants 

(matrice, fibres, cellules musculaires) et des tissus périvasculaires de la paroi artérielle. 

Une étude des variations des valeurs des paramètres du modèle a aussi montré que 

l’approche proposée présente un intérêt fondamental, pour mieux comprendre les 

mécanismes biologiques qui affectent les microconstituants structuraux. 

 

À court terme, plusieurs développements de ce travail de thèse peuvent être envisagés : 

 

� l’utilisation du modèle proposé à des populations pathologiques, telles les 

hypertendus, les insuffisants rénaux ou des patients atteints de maladies rares, qui 

permettrait d’estimer les variations potentielles des différents paramètres 

microstructuraux pour ces maladies ; 

� l’étude à d’autres régions de l’arbre artériel affectées par des pathologies, comme 

l’aorte abdominale atteinte d’anévrisme ; 

� une étude quantitative de sensibilité des paramètres, qui pourrait aussi apporter des 

informations précieuses à l’intérêt de l’approche proposée ; 

� l’étude par des méthodes d’optimisation avec addition de contraintes 

supplémentaires, pour identifier plus précisément les valeurs des paramètres du 

modèle ; 

� la prise en compte de cinématiques de torsion et de cisaillement, qui permettrait 

d’observer l’influence de la dynamique inertielle du modèle ; 

� une étude stochastique du modèle anisotrope proposé afin d’évaluer les effets des 

possibles incertitudes des paramètres du modèle, comme ceux représentant la 

cinématique, le matériau ou le chargement. 
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À moyen terme, plusieurs extensions du modèle peuvent être apportées : 

 

� la description multiaxiale de la contribution active du muscle lisse, motivée par sa 

structure et la distribution des cellules musculaires lisses, qui pourrait apporter 

davantage d’informations que la forme phénoménologique employée dans cette 

contribution ; 

� la prise en compte des interactions entre les réseaux de fibres de collagène, 

accentuées notamment avec l’âge, qui permettrait d’améliorer la modélisation 

mécanique du tissu artériel composite ; 

� la prise en compte du caractère multicouche de la paroi artérielle, afin de mieux 

comprendre les phénomènes pariétaux observés au cours du cycle cardiaque, ce qui 

devra s’appuyer sur une amélioration de la résolution spatiale des outils 

ultrasonores in vivo ; 

� une étude numérique par éléments finis, qui pourra considérer des géométries 

réelles de la structure artérielle, obtenues à partir de l’imagerie médicale comme 

l’imagerie par résonance magnétique (IRM) (cf. Annexe 5). 

 

Enfin, ce travail de thèse qui présente de nombreuses perspectives, a permis de 

contribuer à l’étude dynamique de structures artérielles in vivo, qui reste encore un 

domaine de recherche ouvert et d’intérêt fondamental de santé publique. 
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Annexe 1.  MESURES DES PAS ET PAD PAR 

SPHYGMOMANOMÉTRIE 

Les valeurs caractéristiques de la pression artérielle (PAS, PAD) peuvent être 

mesurées par un sphygmomanomètre manuel (Figure Annexe a) ou automatique (Figure 

Annexe b). Manuellement, le brassard est gonflé jusqu’à abolition du pouls radial, puis 

l’apparition d’un pouls pendant le dégonflage lent et progressif du brassard est observé à 

l’aide d’un stéthoscope : le premier battement net caractérise la valeur systolique, le 

dernier battement correspond à la valeur diastolique. 

 

Figure Annexe a Représentation de la mesure de pression artérielle par un brassard muni d’un 
manomètre et d’un stéthoscope. PA : pression artérielle. [I12, I13] 

Ces mesures peuvent également être enregistrées de manière automatique par la 

méthode oscillométrique (Figure Annexe b). Un brassard est gonflé à une pression 

supérieure à la pression luminale du vaisseau sous-jacent, il n’y a pas d’oscillation car le 

sang ne peut pas passer (pas d’ondes sanguines). Puis le praticien diminue progressivement 

la pression ; quand la pression du brassard est égale à la PAS, des oscillations artérielles 

apparaissent, elles sont de plus en plus amples et diminuent pour disparaître quand la 

pression est minimale (PAD). 
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Figure Annexe b Représentation de la mesure de la pression artérielle par la méthode 
oscillométrique. [I12] 

En outre, la pression artérielle peut être enregistrée sur plusieurs cycles cardiaques en 

continu (cf Figure 1.5), soit de manière sanglante à l’aide d’un cathéter inséré en position 

intra-artérielle, soit de manière non invasive par tonométrie d’aplanation (cf. Chapitre 3). 

À partir des valeurs de PAS et PAD, la pression pulsée ou pression différentielle (PP) 

est définie telle que : PP PAS PAD= − . La PP dépend du volume d’éjection systolique et 

de la compliance vasculaire. C’est également un moyen de caractériser le vieillissement 

artériel. De plus, elle représente un facteur de risque reconnu prédictif de maladies 

cardiovasculaires. 

La pression artérielle moyenne (PAM) n’est pas la moyenne arithmétique entre la PAD 

et la PAS, car la pression est plus proche de la PAD que de la PAS pendant la plus grande 

partie du cycle cardiaque (au repos, la diastole occupe environ les deux tiers du cycle, la 

systole un tiers). En pratique, une approximation de la PAM est fournie par 

PP 2 1
PAM PAD PAD PAS

3 3 3
= + = +  et elle est supposée constante dans tout le réseau 

artériel, car les artères opposent très peu de résistance à l’écoulement du sang. 
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Annexe 2.  PROTOCOLE D’HISTOLOGIE 

La préparation des coupes histologiques se fait en plusieurs étapes : fixation du 

segment artériel, inclusion en paraffine, coupe au microtome, coloration des lames [80]. 

 

• Fixation des artères à pression 

L’artère prélevée est fixée dans le formol (formaldéhyde) à la pression équivalente à la 

pression artérielle moyenne (PAM) mesurée in vivo, grâce à un manomètre pendant 20 

minutes. Puis l’artère reste immergée dans le formol pendant une heure, en l’absence de 

pression intraluminale. 

L’artère est ensuite rincée dans 3 bains successifs de PBS 1X (phosphate buffered 

saline) de 20 minutes, puis elle est conservée dans de l’alcool à 50° jusqu’à son inclusion 

en paraffine. 

 

• Inclusion en paraffine 

Les artères conservées dans l’alcool à 50° sont déshydratées dans 3 bains successifs 

d’alcool à 80° pendant 10 minutes, d’alcool à 95° pendant 20 minutes, puis d’alcool absolu 

pendant 20 minutes. Enfin elles sont soumises à 2 bains de xylène de 30 minutes. 

Les artères sont placées dans des cupules métalliques et recouvertes de paraffine 

liquide filtrée, puis introduites dans une étuve à 55°C pendant 20 minutes. Le bain de 

paraffine liquide est changé et les artères sont placées dans l’étuve à 55°C pour la nuit. Les 

blocs sont alors coulés, en plaçant chaque artère verticalement dans les bacs et en fixant la 

cassette de plastique permettant de l’identifier avec un excès de paraffine liquide. 

Après refroidissement à température ambiante, les bacs sont placés 15 minutes à +4°C, 

puis 20 minutes à -20°C pour faciliter le démoulage des blocs de paraffine. 

 

• Coupes au microtome 

Les blocs sont conservés sur de la glace avant d’être coupés. Les coupes sont réalisées 

à 6 µm d’épaisseur de façon sériée et elles sont étirées grâce à un bain à 37°C, avant d’être 

déposées sur les lames en verre. Les lames sont ensuite séchées sur un banc chauffant, puis 

à l’étuve à 37°C. 
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• Colorations des lames 

Un colorant est préparé pour la coloration des lames : l’Orcéine est réalisée à 1% dans 

l’alcool à 70°, contenant de l’acide chlorhydrique fumant à 0,6%. 

Les lames sont déparaffinées grâce à 2 bains successifs de xylène de 10 minutes 

chacun, puis réhydratées par des bains d’alcool à 100°, à 90° puis à 70° d’1 minute chacun. 

Elles sont alors plongées dans un bain de colorant Orcéine pendant 15 minutes. 

Ensuite, les lames sont déshydratées par 3 bains successifs de 2 minutes dans l’alcool 

absolu, suivis de 2 bains de 2 minutes dans le xylène. 

Finalement, les lames sont montées au baume (Eukit), ce qui permet de coller la 

lamelle sur la lame. 
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Annexe 3.  OUTIL DE TRAITEMENT DE 

DONNÉES ART.LAB® AVEC LE 

LOGICIEL MATLAB® 

Une interface graphique a été réalisée pour faciliter l’analyse des données issues des 

signaux RF du système echotracking ART.LAB® (Figure Annexe c). Nous avons 

développé cette interface avec le logiciel MATLAB® (R2006a, MathWorks, Inc.). Elle 

permet de : 

• lire les fichiers textes, regroupant les informations issues des multiples lignes RF 

(mode BM : 128 lignes RF, 30 Hz, 6 s), ces fichiers étant exportés du logiciel 

ART.LAB®, 

• représenter graphiquement les données de diamètre et d’EIM (cas du mode BM) en 

fonction des lignes RF et du temps, 

• sélectionner des zones sur le segment artériel mesuré (découpé en 8 zones de 0.5 mm 

de largeur) en fonction de la qualité de l’acquisition ultrasonore ou de l’intérêt de 

l’étude, 

• identifier automatiquement les cycles cardiaques, 

• calculer les valeurs caractéristiques des données artérielles sur les cycles identifiés et 

les zones délimitées (ex. : valeurs minimales, moyennes et maximales des diamètres et 

EIM), 

• produire un tableau de résultats récapitulant ces données, ainsi que les identifiants du 

patient et les critères de traitement des données brutes. 

 

Cette interface a également été utilisée pour une étude de 92 patients, normotendus ou 

hypertendus, porteurs de plaque d’athérome notamment carotidiennes (étude réalisée par 

Beaussier et al. [9]). 

 



 

 

 

Figure Annexe c Capture d’écran de l’outil de traitement des données ART.LAB®, développé avec le logiciel MATLAB®. 
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Annexe 4.  COMPLÉMENTS DE L’ÉTUDE DES 

CONTRIBUTIONS DU MODÈLE 

THÉORIQUE 

Au paragraphe 5.2.5, nous avons étudié l’influence des différents termes du modèle 

mécanique sur la réponse en contraintes-déformations dans la direction circonférentielle. 

Nous pouvons également représenter les différentes contributions du modèle théorique en 

terme de variations des contraintes radiales, circonférentielles et axiales, en fonction du 

rayon pariétal. 

 

• Contributions isotrope, fibreuse et active (Figure Annexe d) 

 

Figure Annexe d Contributions de différentes combinaisons des termes du modèle (isotrope, 
fibreux, actif), représentées par les contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales 
en fonction du rayon pariétal, exprimées aux pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps), sur le 
domaine physiologique d’élongations. (Patient #1) 
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• Contributions de la pression extérieure (Pa), due aux tissus périvasculaires et à 

l’adventice (Figure Annexe e) 

 

Figure Annexe e Contributions de la pression extérieure (Pa), due aux tissus périvasculaires et 
à l’adventice, représentées par les contraintes de Cauchy radiales, circonférentielles et axiales 
en fonction du rayon pariétal, exprimées aux pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps), sur le 
domaine physiologique d’élongations. (Patient #1) 

 

• Contributions de trois différents états du muscle lisse : l’état basal (Tm normal), l’état 

relâché du muscle lisse (Tm = 0) et l’état contracté (Tm = 100 kPa > Tm normal, 

[69,107]) (Figure Annexe f) 

 

Figure Annexe f Contributions du terme actif représentant le muscle lisse dans un état basal 
(Tm normal), relâché (Tm = 0) et contracté (Tm = 100 kPa), représentées par les contraintes de 
Cauchy radiales, circonférentielles et axiales en fonction du rayon pariétal, exprimées aux 
pressions diastolique (Pd) et systolique (Ps), sur le domaine physiologique d’élongations. (Patient 
#1) 
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Annexe 5.  MAILLAGES DE GÉOMÉTRIES 

RÉELLES 

Des géométries réelles peuvent être obtenues à partir de l’imagerie médicale, comme 

l’imagerie par résonance magnétique (IRM), puis maillées et utilisées pour des 

modélisations numériques par éléments finis. Plusieurs étapes de segmentation sont 

indispensables pour reconstruire une géométrie 3D issue d’images IRM de patients. Une 

fois le volume 3D obtenu, nous pouvons alors mailler cette structure et l’utiliser dans un 

logiciel éléments finis. De plus, différents constituants de la paroi pathologique (ex. : 

noyau lipidique, chape fibreuse, calcifications d’une artère atteinte d’athérome) peuvent 

être segmentés sur les images médicales, afin de dissocier plusieurs matériaux dans la 

modélisation finale. Des exemples sont présentés sur la Figure Annexe g. La segmentation 

des images et la reconstruction 3D de la géométrie ont été réalisées avec le logiciel 

MIMICS® (MATERIALISE) et le maillage 3D avec le logiciel ABAQUS® (SIMULIA), 

dans le cadre d’une collaboration avec l’équipe du Pr Patrick SEGERS de l’Université de 

Gand. 

 

 

 
 

Figure Annexe g Exemples de reconstruction et de maillage 3D à partir d’images IRM d’ACC 
porteuses de plaques d’athérome. 


