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«Etude du comportement mécanique d’artere intracranienne

anévrisme»

Résumé :

Les accidents vasculaires cerébraux (AVC) représentent un probléme de santé publique
majeur. IlIs concernent des millions de personnes chaque année. Parmi les causes de I’AVC
hémorragique, on trouve les anévrismes intracraniens qui occupent une place prépondérante.
En se dilatant, les parois artérielles peuvent de rompre et peuvent provoquer des hémorragies
cérébrales potentiellement fatales. La présente thése explore le comportement mécanique des
artéres anévrismales. Elle est élaborée en se basant sur des modéles numériques utilisant la
méthode des éléments finis. Dans cette thése, on a rappeler et modéliser l'influence de
I’évolution de l'anévrisme sur la microstructure tissulaire de la paroi artérielle (notamment la
dispersion de [l'orientation des fibres de collagéne) ainsi que I'hémodynamique de
I’écoulement sanguin. A cet effet, le modéle constitutif du comportement de Holzapfel-
Gasser-Ogden est utilisé pour évaluer étudier I’influence de I'orientation et de la distribution
des fibres de collagene sur la résistance mécanique de la paroi de lI'anévrisme. Par ailleurs,
une simulation numérique de la dynamique des fluides a été réalisée pour analyser les forces
hémodynamiques dans la poche anévrismale. Pour cela, on a utilisé un modéle 3D reconstruit
a partir d'images médicales spécifiques d'un patient. Les études réalisées ont révélé que la
formation d'un anévrisme est associée a une dégradation de la densité avec une réorientation
pathologique des fibres de collagéne. Cette réorganisation des fibres contribue a
l'affaiblissement de la résistance de la paroi artérielle. Parmi les résultats de 1’étude, on peut
dire qu’une forte dispersion de 1’orientation des fibres affaiblit le tissu et augmente le risque
de rupture. Les simulations numériques sur dynamique des fluides appliquée a I’artére
intracranienne ont mis en évidence que lI'anévrisme de l'artere communicante antérieure du
polygone de Willis perturbe I'écoulement sanguin en créant des zones de stagnation et de
recirculation qui sont connue en tant que conditions propices a la formation et progression

d’anévrismes et de thrombus et a de l'anévrisme.

Mots clés : Anévrisme, Fibres de Collagéne, Modele de Gasser-Ogden-Holzapfel,
Méthode des éléments finis, hémodynamique de sang



« Study of the mechanical behavior of aneurysmal arterie »
Abstract:

Strokes (Cerebrovascular Accidents - CVA) represent a major public health problem,
affecting millions of people each year. Among the causes of hemorrhagic stroke, intracranial
aneurysms are a leading cause. As they dilate, arterial walls can rupture, causing potentially
fatal brain hemorrhages. This thesis explores the mechanical behavior of aneurysmal arteries.
Based on numerical models developed using the finite element method, it explores the
influence of the aneurysm on the arterial wall microstructure (specifically the orientation and
dispersion of collagen fibers) and on blood hemodynamics. The Holzapfel-Gasser-Ogden
model is used to evaluate the influence of collagen fiber orientation and dispersion on the
mechanical strength of the aneurysm wall, given its ability to represent the non-linear and
anisotropic behavior of arterial tissues. Furthermore, a computational fluid dynamics
simulation was performed to analyze hemodynamic forces within the aneurysm sac, using a
3D model reconstructed from patient medical images. The analyses performed revealed that
aneurysm formation induces a reorientation of collagen fibers. These fibers become primarily
oriented in the circumferential direction of the artery, a phenomenon driven by wall tension.
This fiber reorganization contributes to the weakening of the arterial wall. Furthermore, high
fiber dispersion weakens the tissue and increases the rupture risk. The computational fluid
dynamics simulations highlighted that an aneurysm in the anterior communicating artery
(ACoA) disrupts blood flow, creating zones of stagnation and recirculation — conditions

conducive to thrombus formation and aneurysm

Key words: Aneurysm, Collagen Fibers, Gasser-Ogden-Holzapfel Model, Finite
Element Method, Blood Hemodynamics.
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Mot

Anévrisme

Athérosclérose

Caillots sanguins

Cardiovasculaires
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Xénogreffe

Annexe

Définition
Une dilatation localisée de la paroi d'une artére formant une poche
Une maladie artérielle chronique ou des dépdts de graisses forment des

plaques sur la paroi des artéres.

Des masses de sang semi-solides qui se forment pour arréter un
saignement mais peuvent obstruer la circulation.

Relatif au coeur et aux vaisseaux sanguins.

Une protéine qui confére de I'élasticité aux tissus du corps comme la
peau et les artéres

Une glycoprotéine essentielle a la formation des fibres élastiques dans le
tissu conjonctif

Qui se situe a l'intérieur du crane.

Une couche de fibres élastiques qui sépare les tuniques de la paroi d'une
artére.

Relatif au systéme nerveux.

Des molécules complexes composées d'une protéine et de longues

chaines de sucres, importantes pour la structure des tissus

L'ensemble des processus qui contrélent les réactions chimiques dans les
cellules pour maintenir I'équilibre de I'organisme.

Situé sous I'arachnoide, I'une des méninges qui enveloppent le cerveau.

Les deux types de tissus du systéme nerveux central ; la substance grise
traite I'information, tandis que la substance blanche la transmet.
La formation d'un caillot sanguin (thrombus) a l'intérieur d'un vaisseau

sanguin, obstruant la circulation.

De trés petits vaisseaux sanguins qui irriguent la paroi des plus grosses
artéres et veines
Une greffe d'organe ou de tissu entre deux individus d'especes

différentes
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La biomécanique est un domaine interdisciplinaire qui applique les principes de la
mécanique aux sciences biomédicales et a la biologie. Les maladies cardiovasculaires
représentent un probléme de santé publique majeur a travers le monde. Parmi les maladies
cardiovasculaires, on trouve les anévrismes des arteres cérébrales. Ils constituent une menace
importante avec un risque élevé de rupture et d’hémorragie sous-arachnoidienne (HSA) qui
peut entrainer des conséquences neurologiques séveres pouvant aller jusqu’a la mort. Il est
donc essentiel de comprendre les mécanismes de formation et de rupture des anévrismes afin
de concevoir des stratégies de prévention et de traitement efficaces. La biomécanique des
tissus vasculaires est essentielle pour appréhender la pathogenese des anévrismes
intracraniens. La structure complexe de la paroi artérielle composée de plusieurs couches
tissulaires (intima, média, adventice) est caractérisée par la présence, en son sein, de fibres de
collagéne et d'¢lastine qui lui conférent la résistance et 1’¢lasticité nécessaires. La dégradation
et la désorganisation de ces fibres, surtout au niveau des bifurcations artérielles, siége de
I’athérosclérose, peuvent affaiblir la résistance de la paroi et favoriser la formation
d'anévrismes. A l'intérieur des vaisseaux, le flux sanguin soumis a des variations de pression
et de débit, exerce des forces significatives (Contrainte circonférentielle, Contrainte de
cisaillement pariétal,..) sur la paroi luminale artérielle. Les changements hémodynamiques
tels qu’aux niveaux des zones de faible cisaillement de la paroi ou des zones de turbulence,
peuvent favoriser la croissance et la rupture des anévrismes. La modélisation numérique,
notamment par la méthode des éléments finis et la dynamique des fluides computationnelle,
est devenue un outil précieux pour étudier le comportement mécanique des tissus vasculaires
et I'némodynamique dans les anévrismes. Ces méthodes offrent la possibilité de modéliser la
déformation de la paroi artérielle sous l'influence des contraintes ainsi que les caractéristiques
mécaniques flux sanguin a l'intérieur des vaisseaux. En tenant compte des caractéristiques du
tissu de la paroi artérielle en tenant comptes des conditions physiologiques a 1’état sain ou
pathologique.

Cette recherche se concentre sur les propriétés du réseau fibreux de collagene dans une
poche anévrismale associée a une modélisation de I'écoulement sanguin de l'artére
communicante antérieure (ACoA) du polygone de Willis. L'objectif principal est de
comprendre comment la distribution du réseau fibreux et les forces hémodynamiques

contribuant a la croissance des anévrismes peuvent favoriser le risque de rupture.
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La présente theése est divisée en quatre chapitres :

Chapitre | : Ce chapitre présente un apercu sur le systéme vasculaire humain. Ony a
mis I'accent sur la structure et la composition des arteres cérébrales en abordant les différents
types d'anévrismes et leur physiopathologie. Dans ce chapitre, on a rappeler les techniques de
modélisation numérique utilisées pour 1’approche nécessaire a étudier les anévrismes selon
1’état de I’art tracé de cette étude..

Chapitre 11 : Ce chapitre explore en détail le comportement mécanique des parois
artérielles, en mettant I'accent sur les propriétés anisotropes du tissu. Il présente les modéles
hyperélastiques utilisés en rappelant le comportement du collagéne et de I'élastine, et les
différentes approches pour modéliser les contraintes résiduelles dans la paroi artérielle.

Chapitre 111 : Ce chapitre se concentre sur les bases motivant le choix du modelé
biomécanique de l'orientation du réseau fibreux de collagéne dans une poche anévrismale. Il
présente le modéle géométrique de I'anévrisme adopté dans cette these avec les détails de la
méthodologie de simulation par éléments finis. On y a abordé les résultats issus de la
simulation numérique avec I’analyse nécessaire a permettre de déterminer l'impact de la
distribution du réseau fibreux sur la résistance mécanique de la paroi anévrismale.

Chapitre 1V : Ce chapitre est concentré sur le détail de I’approche hémodynamique
selon un modeéle simpliste appliqué a I'écoulement sanguin dans la poche anévrismale de
I'’ACoA. Il explique les principes physiques de la dynamique des fluides et les modeles
rhéologiques utilisés pour décrire le comportement non-newtonien du sang. Il présente ensuite
la méthode de reconstruction 3D de l'anévrisme a partir de données issues de I’imagerie
médicales et ’application de la simulation MFN utilisee. Enfin, il analyse les résultats de la
simulation pour identifier les zones a fort cisaillement et les zones de turbulence au sein de
I'anévrisme.

Cet ensemble de chapitres de 1’étude peut permettre a la fin de contribuer a une
meilleure compréhension des mécanismes biomécaniques impliqués dans la pathogenese des
anévrismes de l'artére cérébrale. Les résultats obtenus pourraient étre utilisés pour optimiser
les stratégies de prévention et de traitement ainsi que pour élaborer des outils de diagnostic

plus fiables.
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1.1. Introduction

Dans le domaine cardiovasculaire, la biomécanique aide a résoudre des problemes
cliniques. A travers des recherches portant sur deux axes importants sont I'analyse
hémodynamique des accidents vasculaires et I'étude de comportement mécanique de la paroi
artérielle.

Les recherches récentes se sont particuliérement intéressées aux forces exercées sur les
cellules endothéliales et a leur réponse aux contraintes mecaniques [1]. Actuellement, la
recherche de thérapies cellulaires est explorée en utilisant la technique de la xénogreffe. Cette
derniere est notamment expérimentée chez le rat pour créer des modéles d'anévrismes,
permettant ensuite de tester des traitements dont les résultats pourraient étre transposables a

I'étre humaine [2].

1.2. Problematique

Habituellement, I'anévrisme survient chez les personnes agées et résulte d'une
dégénérescence enzymatique des fibres d'élastine [3]. En effet, la défragmentation de
I'élastine est la principale cause de dilatation anévrismale irréversible est générant une
dégradation de l'intégrité microstructurale du tissu artérielle [4]. En conséquence, la paroi
artérielle anévrismale devient moins résistante [5] ; Mais la perte d'élastine dans la matrice
extracellulaire pas seulement la source de perte la résistance a la pression artérielle. Par
exemple dans une aorte abdominale saine ou une artére cérébrale les fibres de collagéne se
présentent sous forme des familles des fibres organisées en bandes avec un angle d'orientation
donné (£ 0) par rapport a l'axe circonférentiel, peuvent avoir un réle complémentaire dans la
vulnérabilité de la paroi anévrismale [6]. Selon la littérature, Il existe une insuffisance
d'études concernant I'impact de I'anévrisme sur l'orientation des fibres de collagene, Ou les
auteurs ont examiné les variations de la rigidité du tissu de I'aorte abdominale chez le rat dans
des conditions saines et anévrismales [7]. lls ont d'abord déterminé que si la contrainte
tissulaire est augmentée alors la rigidité tangentielle diminue dans l'aorte anévrismale. A
partir d'une déformation de 40 %, la différence de raideur tangentielle entre les tissus sains et
ceux présentant un anévrisme se réduit considérablement. Lorsque la déformation atteint 50
%, la raideur de la paroi aortique en présence d'un anévrisme ne sera que de 50 % de celle
observée dans le cas d'un tissu sain. Ceci est démontré par des essais de traction révélant que

la contrainte diminue significativement lorsque I'allongement augmente a 1,5 fois la longueur
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initiale. Pourtant, ils ont signalé que la contribution mécanique maximale des fibres de
collagene se manifeste au niveau de la pression systolique.

Par consequent, Le présent travail vise a apporter une contribution a l'analyse de
I'impact de I'anévrisme sur la distribuées des fibres de collagene au sein de la paroi artérielle.
Nous avons évalué cet impact a l'aide de simulations par éléments finis, en utilisé le modele
de Gasser-Ogden-Holzapfel (GOH). Et nous appuyant sur les données expérimentales
rapportées par Djellouli et al. (2017). Lors de I'élaboration d'un test d'anévrisme chez le rat en
utilisant la technique de xénogreffe. Il s'agit d'un modele de matériau hyperelastique et
anisotrope, spécifiquement développé pour décrire le comportement mécanique des tissus

mous biologiques anisotropes, notamment les parois artérielles (cf. Figure.l.1).
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Figure.l.1. lllustration du comportement mécanique des tissus vasculaires sains et anévrismaux

(élaborée a partir du modele de xénogreffe de rat) par I'essai de traction uniaxiale. [76]

La méthodologie de simulation cela dépend de I'évolution de la contrainte
circonférentielle en fonction des paramétres la dispersion (k) et I'orientation (). L'examen des
résultats se concentrera sur la validation de l'influence de I'anévrisme sur l'orientation et la
dispersion des fibres de collagéne. L'analyse du comportement mécanique d'une artere est
indissociable de celle de I'némodynamique ; ou la modeélisation numérique de I'écoulement
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sanguin dans les anévrismes permet d'analyser ces phénomenes et d'identifier les zones a
risque. Car I'écoulement sanguin turbulent et les zones & fort cisaillement au sein de la poche
anévrismale sont considérés comme des facteurs importants contribuant & la rupture. A cette
fin nous simulons la circulation sanguine dans 1‘artére communicante antérieure, en utilisant

le modéle de Bird-Carreau

1.3. L’état de Part

La structure du tissu artériel est présente des variations selon sa position dans le corps
ce qui affecte sa réponse mécanique. En effet, Plus on s'éloigne du cceur, plus on observe une
diminution de la densité de la matrice extracellulaire notamment en ce qui concerne la
quantité de fibres de collagéne. Cette diminution de densité est corrélée a une réduction de la
flexibilité du tissu arteriel. [77], [79]. Les références citées soulignent Il'influence de la
localisation sur les propriétés mécaniques de l'aorte et d'autres types d'arteres telles que les
arteres cérébrales en relation avec la densité de la matrice extracellulaire. [78] Par ailleurs,
I'artére abdominale présente une élasticité réduite en raison de I'épaisseur de sa paroi et de la
quantité limitée des fibres élastiques qu'elle contient. Sa fonction principale est de transporter
le sang vers les organes abdominaux, et elle n'a pas besoin d'étre aussi élastique que les
arteres cérébrales ce qui ne nécessite pas le méme degré d'élasticité que celui observé dans les
arteres cérébrales. En ce qui concerne les fibres de collagéne la distinction réside dans leur
orientation qu'elle soit circonférentielle ou longitudinale, ou encore dans leur disposition en
couches concentriques ou hélicoidales autour de la lumiére du vaisseau. [88], [89]

En 1981 Samila et Carter ont étudié la morphologie et les propriétés élastiques des
arteres carotides humaine avec différents degrés d'extensibilité, 1ls ont démontré que de plus
en plus de fibres de collagéne sont sollicités pour soutenir la charge, entrainant ainsi une
augmentation de la rigidité du tissu. Par conséquent, il existe une élévation progressive
correspondante  dans la pente de la courbe contrainte-élongation lors de déformations
moyennes. A un moment donné avant la rupture du tissu, ils émettent I'nypothése que
I'ensemble des fibres de collagéne sont sollicités pour soutenir la contrainte, entrainant ainsi
une maximale rigidité du tissu (voir la Figure.l.2). La pente de la courbe (qui représente la
rigidité tangentielle) augmente avec I'élongation. Cela signifie que le tissu devient de plus en
plus rigide a mesure qu'il est étiré. Si nous supposons également que les autres composants
tissulaires n'offrent pas de portance passive significative, La pente de cette derniére section de
la courbe contrainte-eélongation reflete la rigidité totale intégrée des fibres d'elastine et de

collagene. Par ailleurs, il est nécessaire de confirmer de maniére exhaustive les hypothéses
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actuelles relatives a la fonction de I'élastine et du collagéne dans la réponse biomécanique des
anévrismes, une enquéte similaire devrait étre couplée a des études morphologiques. Les
parameétres morphologiques tels que la taille, le contenu, l'orientation et la dispersion des
fibres pourraient étre examinés dans chaque phase de la réponse élastique décrite a la
Figure..2 [46].
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Figure.l.2. Modele d'interprétation de la réponse du tissu aortique par rapport a la contribution

progressive des FCs [39].

Ce graphique illustre comment les différents composants de ce tissu contribuent a sa
réponse mécanique globale lorsqu'il est étiré. En observe deux zone :

v Zone Orange (Contribution de la matrice non collagéneuse) :

Aux faibles niveaux d'étirement (typiquement pour A < 1.3 environ), la résistance a la
déformation est principalement assurée par les composants plus souples de la matrice
extracellulaire, notamment les fibres d'élastine et la substance fondamentale.

Dans cette phase, le tissu est relativement élastique et peu rigide. Les fibres de
collagene, comme le montre le petit schéma de gauche, sont encore ondulées ou "frisées" et

ne sont pas encore sous tension. Elles ne contribuent donc que tres peu a supporter la charge.
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v' Zone Verte (Contribution de la matrice collagéneuse):

Lorsque I'étirement augmente (typiquement pour A > 1.3-1.35 environ), les fibres de
collagene, initialement ondulées, commencent a se déplier, s'orienter dans la direction de
I'étirement et a étre mises sous tension (on parle de recrutement des fibres). C'est ce
qu'illustrent les schémas du milieu et de droite.

Les fibres de collagéne sont beaucoup plus rigides que I'élastine. Une fois qu'elles sont
tendues, elles opposent une résistance beaucoup plus grande a I'étirement. C'est leur
contribution qui provoque l'augmentation trés nette de la rigidité du tissu observée a des
niveaux d'étirement plus élevés (la forte pente de la courbe).

La zone verte représente donc la part de la contrainte qui est supportée spécifiquement
par le réseau de fibres de collagene une fois qu'il est activé.

Au fur et a mesure que lI'anévrisme se développe, les fibres de collagene peuvent étre
étirées au-dela de leur limite élastique, Cela réduire la résistance da la paroi et provoquer une
rupture de ces fibres suit & un fragment. De plus, les fibres de collagéne peuvent également
étre sujettes a une fragmentation et a une désorganisation, ce qui peut altérer la structure de la
paroi artérielle et augmenter le risque de rupture [39].

On retrouve également les études de Gasser et al. En 2006 et Niestrawska et al. En
2016 ont étudie les effets mécaniques de la dispersion des fibres symétriques en rotation
(transversalement isotrope) et des fibres parfaitement alignées en utilisant des données
structurelles et mécaniques provenant d'échantillons aortiques humains pathologiques et sains.
A la connaissance de l'auteur, les recherches se sont uniquement concentrées sur les effets de
la variation de la dispersion (k) en maintenant une orientation fixe des fibres. Aucune de ces
études n'a examiné de maniere approfondie et indépendante l'influence de I'angle d'orientation
des fibres de collagéne. Ainsi, la présente étude vise a démontrer. Comment la faiblesse
pathologique du tissu anévrismal peut étre associée de maniére successive a l'angle
d'orientation (0) et/ou de dispersion (k) des fibres de collagéne. La défaillance de la paroi
anévrismale résulte de la contrainte circonférentielle exercée par la pression induite par la
paroi [5], [47], [48]. Expérimentalement, la mesure de l'angle de 1’orientation du renfort
fibreux peut étre réalisée a l'aide d'un microscope a lumiere polarisée. Des informations
concernant la mesure de l'angle d'orientation des fibres de collagéne ou d'élastine sont
disponibles [49], [50].

Dans cette recherche, nous avons choisi d'examiner l'aorte abdominale anévrisme
comme échantillon pour analyser le comportement des fibres de collagéne plutét que nous

concentrons sur l'artere cérébrale. Cette décision est justifiee par l'existence de données
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expérimentales provenant de tests de caractérisation mécanique, qui portent sur l'orientation
du réseau de fibres de collagene dans un anevrisme de l'aorte abdominale induit par
xenogreffe chez le rat [81], [82].

Le renfort collagénose du média présente a des concentrations différentes et plusieurs
orientations privilégiées qui sont dirigées symétriquement par rapport a I'axe circonférentiel
de la paroi aortique saine (cf. Figure.l.2). Les interconnexions entre les FCs dans la matrice
gélatineuse du média donnent la structure fibreuse hélicoidale et fournissent le caractére
anisotropie de son comportement [78].

Naturellement, les fibres de collagenes non tendues sont ondulées et orientées en hélices
autour de I'axe du vaisseau (cf. Figure.l.2). Les FC ne prennent part a la charge (pression
sanguine) lorsqu’elles sont progressivement recrutées et étirées deviennent droites a des
tensions plus importantes. Ainsi, elles imposent le comportement non linéaire de paroi
aortique [83].

Concernant I'anévrisme de l'aorte abdominale, la dégradation pathologique de I'élastine
ainsi que ses interactions avec le reste des matrices cellulaires et extracellulaires entraine une
perte estimable des contraintes pariétale. ce qui oblige la paroi a se dilater irréversiblement
jusqu'au  recrutement des fibres de collagenes pour retrouver un nouvel équilibre
homéostatique [84].lorsque I'absence d'élastine et le collagene, il est le plus rigide et il est
limite de la distensibilité de la paroi [85] [86].

Il convient de souligner que la réorganisation des fibres au sein de la paroi anévrismale
constitue un processus complexe, influencé par divers éléments tels que la tension exercée sur
la paroi, la dégradation de la matrice extracellulaire et I'activité des cellules. Les études citées
ci-dessus fournissent des preuves solides pour appuyer l'idée que la tension artérielle agissant
sur la matrice non collagéne et participe a la réorientation des fibres dans la direction

circonférentielle dans des anévrismes de l'aorte abdominale.

1.4. Généralités sur le systéme vasculaire humain

Le systeme vasculaire est constitué de vaisseaux qui émergent de cceur, se ramifient et
diminuent de taille a mesure qu'ils s'en éloignent. 1l existe trois types vaisseaux sanguins : les
arteres, les veines et les capillaires. La composition des vaisseaux du systéme vasculaire varie
en fonction de I'emplacement et du diameétre de ses branches, comme illustré sur la Figure 1.3.
Le sang qui représente le véhicule du ravitaillement nutritionnel et des déchets, est mis en
mouvement par le cceur qui représente la motopompe du corps vivant. Les artéres sont une

classe de vaisseaux qui relient les organes au cceur pour leur assurer le ravitaillement en
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oxygene, nutriments et d’hormones aux organes, tandis que les veines qui est une autre classe
des vaisseaux sanguins, assurent 1’élimination du dioxyde de carbone et des déchets[41]. Les
vaisseaux sanguins sont capables d’une adaptation structurelle continue en réponse aux

exigences fonctionnelles et aux conditions locales changeantes [43].

VAISSEAUX SANGUINS
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Figure.l.3. Vaisseaux Sanguins : Structure et Flux [117].

1.5. Systéme arteriel

Une artere est une paroi épaisse composée de plusieurs couches différentes de tissus
musculaires généralement hétérogénes. La circulation sanguine dans les artéres est maintenue
par la pression générée par I'éjection pulsatile du sang par le cceur, qui provoque la dilatation
du diametre interne de l'artere a l'afflux et diminue lorsque le sang reflue. La structure de la
paroi artérielle varie avec 1’age, comme elle varie pour s'adapter a certaines conditions locales
et a diverses maladies. Il existe deux types d’artéres : les artéres musculaires comme les
artéres cérébrales. Et les artéres élastiques comme 1’aorte, ils sont les plus proches de ceeur
[41],[43].
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Figure.l.4. arbre artériel chez 1’étre humaine (https://lecorpshumain.fr/wp-
content/uploads/2012/01/arteres-1.qif)

1.6. L histologie d’artére
1.6.1. Structure d’artere

La structure d'une paroi artérielle présente trois couches distinctes: I'intima, la média et
I'adventice (Figure.l.5) [44].
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Figure. 1.5. Schéma illustrant 1’histologie d'artére (composition et structure )[45].

1.6.1.1. L’intima

L’intima est la couche la plus interne. Elle est constitué d'une seule couche de cellules
endothéliales (CE) du c6té luminal du vaisseau, c'est-a-dire en contact direct et incessant avec
le flux sanguin [44], elle joue un réle essentiel dans le contrdle de la motricité vasculaire et de
la coagulation sanguine [43]. L'intima saine est tres fine et son apport a la résistance
mécanique de l'artere est presque négligeable, mais cette résistance mécanique peut devenir

significative pour les arteres malades ou agées [6].

1.6.1.2. Média

La média est la couche intermédiaire la plus épaisse de la paroi artérielle. Il contient des
cellules musculaires lisses (CML) attachées a la matrice extracellulaire (MEC) composée
d'élastine, de collagene, de protéoglycanes et de fibrilline [44], [7], [42]. Le média est
enfermé entre deux couches en tissu conjonctif fibro-élastique (constituée de collagene et
d’¢lastine mélangés), appelées les limitantes élastiques interne et externe. Il convient de noter
que dans le cas d’artére musculaire et d'artére cérébrale, il a été constaté que limitante
élastique externe manque dans la structure [8]. La media, qui présente une structure
hétérogéne composée de fibres élastiques et de collagéne permet a l'artére une résistance

importante en face d'une hypertension avec un pouvoir amortisseur au fur et a mesure que le
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diametre vasculaire se réduit [44],[41]. En fonction des exigences de l'organisme, Les
neurofibres peuvent induire une vasoconstriction, c'est-a-dire une réduction du diametre des
vaisseaux, résultant de la contraction des cellules musculaires lisses (CML), ou une
vasodilatation, qui correspond a une augmentation du diametre, provoquée par le relachement
des CML [43].

1.6.1.3. Adventice

L'adventice représente la couche la plus superficielle de la paroi artérielle. Elle est
principalement composée d'un tissu conjonctif abondant en fibres de collagéne et élastiques,
et renferme des fibroblastes ainsi que des adipocytes. De plus, elle est entourée d'une
enveloppe périvasculaire qui joue un role crucial dans l'ancrage des artéres aux structures
avoisinantes. Il contient également des éléments du systéme nerveux et de vasa-vasorum qui
alimentent les parois artérielles elles-mémes [44],[42], [9]. L'épaisseur de I'adventice dépend
fortement du type d'artéere (élastique ou musculaire) et de la fonction physiologique du
vaisseau sanguin et de son emplacement; par exemple les arteres intracraniennes ne
comportent pratiquement pas d'adventice [10]. L'adventice a un réle protecteur essentiel pour
s'opposer aux poussées hypertensives; (pics de tension artérielle) [41]. Donc, on peut dire
que la paroi artérielle présente une structure d'un composite multicouches ou les limitantes
élastiques constitue les limites entre les trois tuniques (I'intima, la média et I'adventice).

Cette paroi artérielle composite se caractérise par la combinaison d'un réseau de fibres
d'élastine et de collagéne et présence de cellules musculaires lisses disposées selon des
configurations géométriques spécifiques, ils donnent & cette paroi une résistance élevée et
une extensibilité adaptable avec une distribution correspondante des contraintes et des
réponses viscoélastiques nécessaires pour amortir les oscillations pulsatiles imposées par le

flux sanguin [11].

1.6.2. Compositions histologiques d’artére

La composition biologique des vaisseaux sanguins qui sont des tissus mous leur
confere des propriétés anisotropes et héterogéene, élastiques, hyperélastiques, ou
viscoélastiques[12]. Les composants histologiques d’une artére sont principalement la matrice

cellulaire dans laquelle est imbibée la matrice extracellulaire.
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1.6.2.1. Matrice extracellulaire(MEC)

En biomécanique, la matrice extracellulaire (MEC) se compose principalement de fibres
de collagéne et d'élastine. Elle est caractérisee comme un systéme composite élastique poreux,
anisotrope et non linéaire. Selon certains modéles biomécaniques, le comportement de la
MEC décomposable en comportement isotrope pour la matrice cellulaire avec le fluide
interstitiel et en comportement anisotrope pour le renfort fibreux collageneux (fibres
élastiques et de collagéne avec les éléments passifs). La matrice non fibreuse est constituée
de plusieurs macromolécules et de collagene organisée selon une structure hiérarchique des
fibrilles [13], [45].

1.6.2.2. Elastine

L'élastine constitue une protéine appartenant a la catégorie des protéines fibreuses de
nature structurelle. Elle est synthétisée par les fibroblastes essentiellement durant la période
de croissance, elle donne des propriétés trés élastiques aux vaisseaux de diamétre entre 1 a
2cm de, 1’¢lasticité étant due a leur composition élevée en ¢€lastine (environ 40 %) mais les

arteres musculaires sont beaucoup moins élastiques (seulement 10 % d’élastine) [9], [7].

1.6.2.3. Collagene

Le collagene est une protéine, il est une macromolécule d'une longueur d'environ 280
nm. Les molécules de collagéne s'assemblent entre elles par des liaisons covalentes, donnant
naissance a des fibrilles de collagéne. Ce dernier constitue I'élément principal de la matrice
extracellulaire du tissu conjonctif. La matrice extracellulaire présente un réseau complexe et
désordonné de fibres de collagéne, immergées dans une matrice gélatineuse de protéoglycanes
(Figure.1.6). On a identifié plus del2 types de collagene. Le type de collagene le plus répandu
est le type I, également connu sous le nom de collagéne fibrillaire, c'est le constituant majeur
des vaisseaux sanguins. Il contient en plus de cela un peu de collagéne non fibrillaire [13], [7].

La molécule de collagene se compose de chaines polypeptidiques enroulées en une
structure de triple hélice. Cette molécule est principalement constituée de trois acides aminés :
la glycine, qui représente 33 % de sa composition et contribue a sa stabilité, ainsi que la
proline et I'nydroxyproline, chacune représentant 15 %. Les réticulations intramoléculaires du
collagene conférent aux tissus conjonctifs une résistance qui varie avec I'age, la pathologie,
etc. La préservation de la fonction et de I'intégrité des organes repose sur la tension des fibres
de collagéne. Lorsqu'elles sont soumises a une élévation de température, ces fibres se

contractent en raison de la dégradation de leur structure cristalline. (par exemple a 65 °C le
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collagéne de mammiféere raccourcie a environ un tiers de sa longueur initiale). Et selon La
fonction principale et la nécessité de résistance du tissu entrainent une variation du diamétre

des fibrilles de collagéne, qui se situe autour de 15 nm [14].
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® @ ® ® i
Three chains Procollagen 1
assemble ‘ peptidase Assembly Assembl
» > —_—— "V
1
1. q 3
67 nm
I !
] ]
Precursor Procollagen Collagen = : )
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Figure. 1.6. Schéma illustrant la structure de collagene (https://www.orthobullets.com/basic-

science/9013/collagen)

Dans une autre description le collagéne est un matériau hiérarchique qui est composé
d'une triple hélice de tropocollagene a I'échelle nanométrique, généralement d'environ 300 nm
de long. Ce tropocollagéne est assemblé grace a des liaisons intramoléculaires. Des agrégats
de molécules de tropocollagene, unis par des liaisons croisées, donnent naissance a des
fibrilles de collagene, lesquelles s'organisent pour former des fibres de collagéne. Les liaisons
croisées enzymatiques, qui unissent les molécules de tropocollagéne a leurs extrémités et
assurent la stabilité de la structure, contribuent a la résistance mécanique d'une fibrille sous
tension. D’un autre coOté, les liaisons croisées non enzymatiques qui peuvent se fixer a
n’importe quel point le long d’une molécule de tropocollagéne peuvent nuire a la fonction
normale des fibrilles. Les liaisons peuvent se produire sous forme de liaisons croisées
bivalentes et/ou trivalentes. Sous des charges appropriées, les liaisons peuvent étre rompues

suit a un glissement entre les filaments [16],[17].
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1.6.2.4. Cellules musculaires lisses vasculaires. (Les éléments actifs)

Cellules Musculaires Lisses (CML) empilées de fagon concentrique, elles permettent le
péristaltisme, elles peuvent faire ajuster I'état de tension de leur paroi, ce qui leur permet de
moduler la pression artérielle [9]. En raison de leur répertoire unique de protéines contractiles,
de canaux ioniques et de molécules de signalisation nécessaires pour la fonction
contractile[18].

1.7. Vascularisation du cerveau

Chez I'étre humain. Le sang artériel atteint le cerveau par les deux artéres carotides
internes et les deux artéres vertébrales [19]. Les quatre proviennent de l'aorte ascendante (voir
la Figure.l.7). En effet, le cerveau absorbe, a lui seul, environ 25% de I’oxygeéne et environ de

15% a 20% de 1’énergie consommée par I’organisme.
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Figure.l.7. Systeme artériel cérébral. [118]

1.7.1. Le polygone de Willis

La structure hiérarchique de ce réseau est complexe. Sa composition commence par le
complexe dit le polygone de Willis. Les vaisseaux artériels intracraniens peuvent étre larges
(en général dans le systeme extra-craniennes), ou tres mince, voire microscopiques

(substance blanche et substance grise) [20] , [21]. Ou le débit sanguin cérébral est
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normalement de 3 a 4 fois plus élevé dans les zones de substance grise que dans celles de la
substance blanche. Il existe également un couplage local entre le débit sanguin cérébral et le
volume, qui refléte la régulation métabolique de la circulation cérébrale [19]. On rappelle que
les artéres intracraniennes, contrairement aux arteres du reste du corps, présentent peu ou pas
de tissus de soutien (liaisons) périvasculaire. De nombreuses études ont montré une
organisation structurale complexe de la paroi artérielle au niveau des bifurcations. Ces études
ont abouti aux résultats qui montrent une susceptibilité a des Iésions pariétales avec une
faiblesse accrue dans sa résistance aux contraintes hémodynamiques trés variables dans ces
régions a fortes discontinuités géométriques [8]. L'augmentation de la rigidité artérielle avec
I'dge constitue un facteur de risque indépendant distinct des facteurs de risque traditionnels
tels que le cholestérol, I'obésité, le stress, la sedentarité, le tabagisme, ainsi que des facteurs
comme I'dge et le sexe. De nos jours, pour appréhender les maladies vasculaires et faciliter
leur diagnostic, il est courant d'examiner les propriétés mécaniques des parois artérielles ainsi
que la physiopathologie de I'ischémie cérébrale [9], [23], [24].
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Asthre carotide
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Figure.1.8. Le cercle artériel de Willis. https://www.kenhub.com/de/library/anatomie/arteria-

choroidea-anterior
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1.7.1.1. L’artére cérébrale communicante antérieure

L'artere cérébrale communicante antérieure (AComA) est une connexion vitale entre les

artéres cérébrales antérieures droite et gauche, jouant un role clé dans le Polygone de Willis et
étant un site fréquent d'anévrismes [119].

Figurel.9. Artére communicante antérieure en vert.
https://www.kenhub.com/de/library/anatomie/arteria-choroidea-anterior

1.8. Les accidents vasculaires cérébraux

L’AVC est un déficit brutal d’une fonction cérébrale focale qui peut résulter d'un

ensemble de pathologies vasculaires (Anévrisme, plaques athéroscléroses.....), généralement
d'origine artérielle, Ces AVC peuvent étre:

1.8.1. Des accidents ischémiques (80%b)

il en a deux types: transitoires (accident ischémique transitoire ) et constitués
(infarctus cérébraux )[25].

1.8.2. Des accidents hémorragiques (20%0)

I1 existe deux principaux types d’hémorragies cérébrales :
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1.8.2.1. Hémorragie intracérébrale

Elle résulte de la rupture d'un vaisseau sanguin a l'intérieur du cerveau, provoquant une
hémorragie directement dans les tissus cérébraux. Les causes courantes incluent
I'nypertension artérielle non contrélée, les malformations vasculaires, les tumeurs cérébrales,
I'usage de drogues illicites, ou des troubles de la coagulation.

1.8.2.2. Hémorragie sous-arachnoidienne

Elle est caractérisée par la rupture d'un vaisseau sanguin situé entre I'arachnoide et la
pie-meére, les membranes entourant le cerveau. Les causes fréquentes comprennent la rupture
d'un anévrisme cérébral, une malformation vasculaire, ou un traumatisme crénien [26], [21].

1.8.3. les thrombophlébites cérébrales

Sont une pathologie rare et également appelée thrombose veineuse cérébrale ou
thrombose des sinus veineux cérébraux. C'est une condition médicale caractérisee par la
formation de caillots sanguins dans les veines cérébrales ou les sinus veineux du cerveau. Ces
thrombus peuvent entraver la circulation sanguine, provoquant une augmentation de la

pression intracranienne et des complications qui peuvent s'avérer sérieuses [25],[27].

1.9. Physiopathologie de I’ischémie cérébrale

En mettant en avant la physiopathologie de I'ischémie cérébrale est di a la complexité
croissante de ce domaine de recherche se référe a une diminution ou a une interruption de
I'approvisionnement en sang dans une région du cerveau. Cela peut étre causé par une
obstruction partielle (ischémie focale) ou totale de l'artere (infarctus cérébral) qui alimente
cette région [28].

Le développement des mécanismes physiopathologiques de l'ischémie cérébrale
implique une cascade d'événements qui peuvent conduire a la fin a des dommages cellulaires
et a la mort tissulaire. Dans I'étude [24], ils analyserent successivement les évenements
tissulaires, cellulaires et moléculaires consécutifs a une occlusion vasculaire, et ils
évoquerent les stratégies de neuro-protection et la succession des processus inflammatoires
et oxydatifs au sein de 1’unité neuro-vasculaire aprés un AVC [24]. Les principales étapes de
ce processus sont les suivantes :

v Diminution du flux sanguin vers le cerveau: Au départ, il y a une
diminution du flux sanguin vers le cerveau, soit a cause d'une occlusion artérielle (ischémie

locale) ou d'une diminution globale du débit sanguin (ischémie globale).
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v Hypoxie : se manifeste par une réduction du flux sanguin, ce qui entraine une
diminution de l'apport en oxygene dans les tissus, ce qui peut entrainer des dommages
cellulaires.

v Excitotoxicité : L'ischémie peut provoquer la libération excessive de
neurotransmetteurs excitatoires, tels que le glutamate, entrainant une activation excessive des
récepteurs NMDA (N-méthyl-D-aspartate) et contribuant a I'excitotoxicité.

v Formation de Radicaux Libres : L'ischémie favorise la production de
radicaux libres d'oxygéne, contribuant a des dommages oxydatifs.

v Inflammation : L'ischémie déclenche une réponse inflammatoire, impliquant
la libération de médiateurs inflammatoires et I'infiltration de cellules immunitaires.

v Apoptose : Les cellules cérébrales peuvent déclencher des processus
apoptotiques en réponse a I'ischémie [19], [24], [28].

v L’ouverture de la BHE: Lors d'un AVC ischémique, la BHE peut étre
perturbée, ce qui peut entrainer des complications hémorragiques, notamment dans la phase

de reperfusion lorsque le flux sanguin est restauré.

La prise en charge des complications hémorragiques liées a I'ouverture de la BHE est
conditionnée par la cause sous-jacente. Dans certains cas, il peut étre nécessaire de traiter la
cause sous-jacente, comme la régulation de la pression artérielle ou gérer la prévention des
infections et le traitement des traumatismes craniens sont des aspects essentiels. Il convient
également d'envisager des approches destinées a préserver la BHE et a réduire I'inflammation
peuvent également étre considérées [24], [28].
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Figure.1.10. Physiopathologique des mécanismes oxydatifs et inflammatoires dans l'unité
neurovasculaire aprés un AVC. (BHE : Barriere HématoEncéphalique ; RLO : Radicaux Libres
Oxygénés ; NO: Monoxyde d'azote ; PNN : PolyNucléaire Neutrophile) [24].
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Comprendre la physiopathologie de I'ischémie cérébrale est crucial pour développer des
stratégies thérapeutiques plus précises et efficaces. De récentes avancées scientifiques peuvent
offrir des perspectives sur des traitements innovants. Cela peut inclure des interventions
pharmacologiques et des thérapies geniques, ainsi que d'autres modalités. Il convient de
souligner que la prise en charge de l'ischémie cérébrale dépend de la cause sous-jacente
(thrombose, embolie, sténose, etc.) et du stade auquel lintervention est réalisée. Les
interventions précoces pour restaurer le flux sanguin sont souvent cruciales pour minimiser
les dommages cérébraux. Les approches pharmacologiques peuvent varier en fonction des

mécanismes spécifiques en jeu et des traits spécifiques de chaque patient.[24]
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Figure.l.11. Etapes de progression des mécanismes physiopathologiques liés a I'ischémie et

principales stratégies pharmacologiques [24].

1.10. Anévrisme

Un anévrisme est une dilatation de taille localisée situé dans la paroi vasculaire sous la
forme d'une poche ou d'un sac ou est défini comme une déformation des parois vasculaires
entrainant une perte de parallélisme. Ces anomalies peuvent se trouver dans tout le systéme
circulatoire du corps humain par exemple: dans le crane, le cceur, l'aorte,.... Ces anomalies
peuvent se trouver principalement dans les artéres, mais, rarement on peut rencontrer

également des anévrismes veineux. Les plus dangereux pour la santé sont les anévrismes
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intracraniens dont les conséquences peuvent étre mortelles en cas de dissection (rupture).

L'une d'elles est I'némorragie sous-arachnoidienne (HSA) qui est mortelle dans 50 % des cas

[29], [8].
1.10.1. Classification des anévrismes

Une classification des anévrismes selon la localisation permet d'identifier trois
catégories : les anévrismes aortiques, les anévrismes périphériques et les anévrismes
cerébraux. En revanche, une classification selon la géométrie donne 3 types: anévrismes
sacculaires, fusiformes et pseudo-anévrismes (faux anévrisme) [29]. Les anévrismes
sacciformes constituent la forme la plus courante observée aux artéres intracraniennes. lls se
présentent selon une poche qui apparait et croit sur un cété de I’artére en formant un collet
avec le coté de l'artere distale (cf.Figure.l.12) [8], [30], [31].

SaC anéyrysmal

\

Coller
firanche

i

Artéra

nrtake

Figure.l.12. Schéma d’un anévrysme intracranien sacciforme. [8]

a: c¢’est le collet d’anévrisme, b: représenté la profondeur et largeur le plus grand

La partie la plus ¢loignée de I’ostium (L'ostium est la zone d’entrée de I’anévrisme (a))
est appelée le déme. Pour un anévrisme sacculaire, il existe plusieurs diametres et axes, tels
que I’axe central d’ostium-déme, ou le plus grand diameétre dans 1’anévrisme (b). Selon ces
informations géomeétriques, on peut choisir la méthode de visualisation et sélectionner la

stratégies de traitement correspondante [29].
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Une classification selon le diamétre du sac anévrismal (b) donne plusieurs types de
classifications; comme par exemple en fonction des dimensions du collet, on trouve la
Classification de Yasargil et Classification d’Higashida (cf. Table.l.1)[21].

Table. 1.1. Classification selon la taille de 1’anévrisme

Classification de Yasargil Classification d’Higashida
classe b (mm) classe b (mm)

Les mirco- <2mm Les anévrismes <12 mm
anévrismes de taille petite a

Les petits 2-6 mm | moyenne
anévrismes

Les anévrismes de 6-
taille moyenne 15mm

Les anévrismes 15-25 Les anévrismes 12-25 mm
larges mm larges

Les anévrismes > 25 Les anévrismes > 25 mm
géants mm géants

La forme fusiforme de I'anévrisme est le résultat d'une dilatation uniforme et allongée le
long de I’artére qui conduit a une perte de parallélisme des parois vasculaires, sans collet
individualisable, ce type d'anévrisme étant le plus courant au niveau de I'Aorte Abdominale
[30], [43], [31]. Souvent, I'Anévrisme de I'Aorte Abdominale est associée au développement
d'un thrombus intraluminal [32].
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Figure.l.13. Formes géométriques d' I'Anévrisme de I'Aorte Abdominale. [43]

1.10.2. Caractéristiques de I’anévrisme intracranien

Plusieurs critéres sont utilisés pour caractériser les anévrismes:

v Sa localisation (L'artére qui le conduit vers le polygone de Willis présente un
anévrisme qui se développe sur la paroi latérale de l'artére porteuse ou a I'emplacement d'une
bifurcation artérielle) [8]. Il reste une sous-classification de ces anévrismes entre extra-dural
et intra-dural, selon qu’ils se trouvent a I’intérieur ou I’extérieur de la dure-mere, ou une
rupture d’un anévrisme intra-dural peut conduire a une hémorragie sous-arachnoidienne alors
qu’un anévrisme extra-dural ne conduit pas a une hémorragie sous-arachnoidienne en cas de
rupture [29].

v Ses mesures (taille (a) du collet, la profondeur (b) et largeur le plus grand (c)
(cf. Figure.l.12). Les anévrysmes sacciformes sont classés de maniere arbitraire en trois
catégories en fonction de leur taille. (cf.Table. I.1). Le rapport (b/a) défini le caractére étroit
ou large du collet : un rapport (b/a) >1) correspond a un anévrysme a collet large.

v Sa morphologie (régulier ou non, polylobé...)[8]. Il est également essentiel de
définir la morphologie ainsi que les dimensions de l'artére. qui porte ’anévrysme et sa

progression ainsi que l'aspect du thrombus [43].

Il est important de noter que les anévrismes peuvent étre asymptomatiques et découverts
accidentellement lors d'examens médicaux de routine. Néanmoins, certains peuvent entrainer

des manifestations telles que des douleurs, des palpitations ou des céphalées intenses en ce
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qui concerne les anévrismes cérébraux. Les anévrismes peuvent étre surveillés, traités
médicalement ou nécessiter une intervention chirurgicale en fonction de leur taille, de leur

emplacement, et du risque qu'ils présentent de se rompre [22].

1.10. 3. Origine des anévrismes

Selon certaines théories, des mécanismes différents sont exploités pour expliquer la
formation des anévrismes intracraniens, mettant en avant des aspects congenitaux.
L'anévrisme existe dés la naissance sous la forme d'un anévrisme miliaire (micro-anévrisme).
La croissance de cet anévrisme aurait lieu tout au long de la vie. Selon [33] et [34],
I'anévrisme serait le résultat d'une oblitération incomplete d'une artére qui aurait normalement
dd disparaitre dans cette théorie associés a des facteurs acquis liés a des conditions
hémodynamiques. Selon cette théorie, les Iésions anévrismales seraient le résultat de facteurs
hémodynamiques, qui contribuent a leur aggravation. Un argument épidémiologique soutient
que la prévalence des anévrismes intracraniens dans la population croit avec I'dge. Les
facteurs responsables du développement de I'anévrysme incluraient I'nypertension artérielle,
I'athérosclérose et le stress hémodynamique [25], [33], [34].

Il est important de noter que le débat et la recherche continue d'avancer dans le domaine
de la pathogenése des anévrismes se poursuit et de récentes découvertes pourraient modifier

notre compréhension de ces mécanismes.

1.10.4. La physiopathologie des anévrismes intracraniens au cours de leur cycle
de vie

Dans des conditions physiologiques normales, les vaisseaux sanguins cérébraux
different des vaisseaux sanguins extracraniens par la présence d'une limitante élastique
interne plus épaisse, avec une quantité réduite d'élastine et de cellules musculaires lisses au
sein de la média. En outre, ils n'ont pas de limitante élastique externe et présentent une
couche plus mince d'adventice. Et Il y a un minimum de tissu périvasculaire dans l'espace
sous-arachnoidien. En raison du petit diametre des vaisseaux sanguins intracraniens, Certaines
théories suggérent que des contraintes de cisaillement élevées exercées sur la paroi peuvent
provoquer des Iésions au niveau de I'endothelium, ce qui conduit & un remodelage de la paroi
des vaisseaux sanguins et a une éventuelle diminution de la résistance de cette paroi. Mais il
est bien difficile jusqu'a maintenant d’expliquer la physiopathologie de l'apparition de

nouveaux anévrismes, s’agit-il d’une véritable pathologie du tissu artérielle avec des
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faiblesses de paroi localisée, Est-ce les effets hémodynamiques de sang sont la seul cause qui
crée la poche anévrismale?

Selon l'histologie de la paroi anévrismale, Suzuki et Ohara. 1978 [18] ont décrit 4
groupes d'anévrismes a partir d’une étude de 23 cas d'anévrismes a été réalisée en tenant
compte de I'épaisseur et de la composition de la paroi anévrismale. La caractéristique la plus
couramment observée est celle d'une paroi irréguliére, associant les types des parois
précédentes [18].

Dans le contexte de la mise en place d’une évolution anévrismale, trois évenements
méritent particulierement d’étre pris en compte car ils pourraient étre a 1’avenir les sources de
biomarqueurs d'anévrisme: le dysfonctionnement de 1’endothélium I'amincissement médiale
se réfere a une dégradation protéolytique des fibres élastiques et du collagéne, accompagneée

d'une diminution des cellules musculaires lisses [7]. (cf.Figure.l.14).

Collet

\chla

/ @ K./-—\L Endothélium

Artere porteuse Limitante élastique interne

Figure.l.14. Structure schématique d’un anévrisme sacciforme [21].

Et puisque les fibres de collagéne jouent un réle essentiel dans la résistance des parois
artérielles aux pressions élevées, contrairement aux fibres élastiques qui ont un role majeur
dans la résistance mécanique des vaisseaux aux faibles pressions [26]. Donc, En cas de
pression artérielle normale, les fibres d'élastine assument la plus grande partie de la
contrainte, tandis que les fibres de collagéne demeurent enroulées. Cependant, avec
l'augmentation de la pression artérielle, les fibres de collagéne sont progressivement recrutes
pour se redresser et s'associer a I'élastine pour empécher toute expansion excessive (cf.

Figure.l.15) [6]. A rappeler que la densité des fibres d’¢élastine reste stable avec I'age (durée
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de vie denviron 50 ans), mais Les fibres de collagénes qui sont plus rigides, sont
continuellement en synthése et dégradation [37], [38]. Pour cette raison, le risque de rupture

est directement lié a l'intégrité ou a la détérioration des fibres de collagene.
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Figure.l.15. La relation pression-diamétre pour un modeéle de I'aorte abdominale [36].
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I1.1. Rhéologie de la paroi vasculaire

La rhéologie de la paroi vasculaire designe la capacité de la paroi des vaisseaux
sanguins a se déformer et a s'ajuster aux variations de pression sanguine présentes a l'intérieur
des vaisseaux. Cette aptitude résulte de la structure complexe de la paroi vasculaire, qui est
constituee de plusieurs couches de compositions variées, notamment les cellules musculaires,
I'élastine et le collagene. La rhéologie de la paroi vasculaire est importante pour assurer une
circulation sanguine efficace et réguliére dans tout le corps. Elle peut étre affectée par des
maladies telles que I'nypertension artérielle, I'athérosclérose, I'aneévrisme et d'autres troubles
cardiovasculaires. Ainsi, Il existe différents tests effectués sur des échantillons prélevés dans
la paroi vasculaire, soit dans le sens axiale (déformation longitudinale), soit dans le sens
circonférentielle (déformation circonférentielle), afin d'analyser les lois de comportement (lois
contrainte-déformation). Cependant, en raison de la structure de I'artére, la courbe contrainte-
déformation se révele fortement non linéaire et présente les propriétés d'un matériau
viscoélastique. En conditions physiologiques normales, le module incrémental de 1’artere
E=@D:

Ecir~ 4.10°3 10° N /m?. et Elong ~ 10(Ecir). (avec Ecir : Ecirconférentiel €t Elong: Elongitudinale)

Et pour les fibres d’élastine, on a : E~3.10° N/m?, les fibres de collagéne : E~ 3.10°

Il convient de souligner que les fibres collagenes présentent une distensibilité inférieure
a celle des fibres élastiques. Lorsque la pression augmente, les arteres se dilatent pour
accommoder le flux sanguin accru, et le module incrémental mesure la variation de la

compliance pendant ce processus [15].

11.2. Comportement mécanique de la paroi artérielle

Le comportement mécanique de la paroi artérielle dépend des contrainte auxquels ou
des différents niveaux de charge elle est soumise. Il est expliqué en trois phases distinctes
principales (cf. Figure.l.2)

Premiere phase (Faibles chargements) : Lorsque la paroi artérielle est soumise a de tres
faibles chargements, les fibres d'élastine prédominent. L'élastine confére au tissu une élasticité
similaire a celle du caoutchouc. Pendant cette phase, la relation entre la contrainte (force
appliquée) et la déformation (étirement) est quasiment linéaire, ce qui signifie que le matériau

se comporte de maniere élastique, revenant a sa forme d'origine lorsque la charge est relachée.
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Deuxiéeme phase (Augmentation de la charge) : Lorsque la contrainte augmente, les
fibres de collagéne commencent a s'aligner et a interagir avec la matrice hydratée de la paroi
artérielle. Pendant cette phase, le matériau présente un comportement hyper-élastique. Cela
signifie que la relation entre la contrainte et La déformation n'est plus uniquement linéaire,
mais elle est influencée de maniére complexe par la déformation précédente du matériau.
C'est typique du comportement des matériaux élastiques non linéaires.

Troisieme phase (Fortes tensions) : Lorsque la charge augmente encore, le collagéne et
les fibres sont sollicités de telle maniere que ces composants s'aligner les uns par rapport aux
autres. Pendant cette phase, la relation contrainte-déformation redevient linéaire. Cela signifie
que le matériau réagit de maniére plus prévisible et élastique aux contraintes appliquées.

Au-dela de ces phases, lorsque les tensions deviennent excessivement élevées, les fibres
commencent a se briser. Cela peut entrainer un stade de rupture de la paroi artérielle, ce qui
est potentiellement dangereux et peut entrainer des problemes de santé graves, notamment des
ruptures anévrismales.

Ce comportement mécanique complexe de la paroi artérielle est essentiel a sa
fonctionnalité, car il lui permet de résister aux fluctuations de pression sanguine et de
maintenir un équilibre entre élasticité et rigidité pour soutenir la circulation sanguine tout en
évitant des dommages excessifs [12].

Effectivement, La modélisation du comportement mécanique des artéres ou des
fonctions d'énergie de déformation est fréquemment effectuée a I'aide de modeles
hyperélastiques. ils sont basés sur des fonctions potentielles de type exponentiel,
logarithmique ou polynomial élastiques illustrent la corrélation entre la contrainte et la
déformation.

La sélection du modele est déterminée par le niveau de précision nécessaire ainsi que
par les données expérimentales accessibles. Chaque modéle peut avoir des parametres
spécifiques qui doivent étre ajustés pour correspondre aux résultats expérimentaux [51].

Les modeles hyperélastiques sont couramment utilisés en biomécanique pour simuler le
comportement mécanique des tissus biologiques, incluant la paroi des artéres, dans le contexte
de lI'analyse numérique et des études en ingénierie biomédicale. Ces modeles permettent de
mieux comprendre comment les artéres réagissent aux charges mécaniques et comment elles
se comportent dans des conditions normales ou pathologiques, ce qui est fondamental de
considérer dans la création de dispositifs médicaux ainsi que dans la prise en charge des

maladies cardiovasculaires.
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11.3. Anisotropie

La paroi vasculaire est trés déformable et non- linéaire et se comporte difféeremment
selon différentes directions de sollicitation. Elle peut étre considérée comme orthotropique
(e,, er, ez) (cf. Figure II. 1). Outre les natures diverses des composants de la paroi vasculaire,
sa composition fibreuse est différente selon la direction de chaque fibre. L'anisotropie
d'orientation des fibres de collagene peut étre décrite en fonction de I'orientation spécifique de
chaque fibre. Pour évaluer cette anisotropie il y a deux caractéristiques suggérees :
I'orientation individuelle de chaque fibre ainsi que la densité des fibres correspondant a cette
orientation. Ainsi chaque couche vasculaire a des propriétés qui dépendent de 1’angle
d’orientation (6) de ses fibres. Cependant la paroi peut également étre modélisée en tant que
isotrope sous certaines conditions de pression.[12]

Local cylindrical
coordinate svstem

Figure .11. 1. Définition d'une orientation arbitraire de la direction des fibres M;. M; Défini a
l'aide des angles d'Euler (e,, er, ez). €,,er,e, Représente les vecteurs unitaires de la base principale,

P,or est le plan radial. P, est le plan tangentiel.

Par contre, Selon I'étude de Sanchez, Mathieu. 2012, La différence de comportement
entre l'orientation longitudinale et circonférentielle est liée a I'anisotropie du tissu artériel et la
contrainte de rupture. On peut également constater une différence significative dans I'énergie
de déformation W entre les états hyperéelastiques isotrope et anisotrope, notamment pour les
déformations supérieures a 10% ( Figure.ll. 3) ou le matériau anisotrope a un état résistif qui

devrait étre exponentiel et donc plus rigide que les matériaux isotropes [52].
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11.4. Modélisation mathématique de comportement mécanique de la
paroi artérielle

On considere ici le tissu artériel comme un milieu continu, ce qui signifie que, a une
échelle macroscopique, il peut étre modélisé comme un ensemble des points en mouvement
qui occupent un espace tridimensionnel. Cela simplifie I'analyse en traitant le tissu artériel
comme une masse continue plutét que de s'occuper de chaque particule individuelle, et c'est a
travers considérant le tissu artériel comme un solide élastique et en utilisant des
transformations finies. Représentée par un cylindre a sections circulaires et a paroi épaisse (cf.
Figure. 11. 2) [51].

Dans un repére R il y a un solide déformable (S), on dit que Q°(0) la configuration
initiale d’un solide déformable S, et on pose Qs(t) la configuration du systéme a I’instant t

avec P c'est I'ensemble des particules qui composent ce solide déformable occupe (Fig. Il. 2)

[9].

p(0) P(1) Q°(t)

Figure. 11. 2. Déformation de Iartére par x° [9].

X représente la position initiale d'un point dans le solide déformable, et x représente sa
position finale dans la configuration déformée. Le tenseur gradient de transformation (F) est
utilisé pour décrire comment les positions des points du solide évoluent de la configuration
initiale (X) a la configuration finale (x). tenseur (F) qui contient les dérivées partielles des

coordonnées x par rapport aux coordonnées X. s’écrit [52]:
F=grad X(x) (1.1)
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11.4.1. Quelques tenseurs de déformation

11.4.1.1. Le tenseur symétrique des dilatations de Cauchy-Green droit C
Est un outil important en mécanique des matériaux pour quantifier la déformation subie
par un matériau. Ce tenseur permet de caracteériser les variations de distance relatives entre les
particules dans un solide déformable. C est souvent defini comme suit:
C=F'F (11.2)
Ou : C tenseur des déformations de Cauchy-Green droit
FT représente la transposée de F [51].

11.4.1.2. Le tenseur des dilatations de Cauchy-Green gauche B

Est utilisé pour décrire les déformations dans la configuration courante
B=F -F' (1.3)

11.4.1.3. Le tenseur des déformations de Green-Lagrange E

Est une autre facon de décrire les déformations dans un matériau. Il est défini comme
E=(C-1) (11.4)
Ou 1 est le tenseur identité [53],[51],[54].

11.4.2. Les invariants du tenseur C

Les invariants sont des quantités scalaires qui caractérisent les déformations d'un
matériau indépendamment du systeme de coordonnées. Voici Les 3 invariants du tenseur C

s’écrivent :
11.4.2.1. Premier invariant de Cauchy-Green (I;)

L'invariant I, est défini comme la trace du tenseur des déformations de Cauchy-Green
(C). La trace de C est la somme de ses composantes diagonales. Ic; mesure la déformation

volumique du matériau
l,= Tr(C) (11.5)

11.4.2.2. Deuxieme invariant de Cauchy-Green (I,)

L'invariant I, est défini en fonction de la trace de C et de la trace du carré de C. Il
mesure la déformation anisotrope et tient compte des variations non uniformes de

déformation.
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=2 [Tr(C)°_Tr(C)] (11.6)

11.4.2.3. Troisiéme invariant (I5) de Cauchy-Green ou J?

L'invariant I3 est également J* appelé le Jacobien de la transformation et caractérise la
variation du volume du matériau. Et il est équivalent au déterminant de C (Det(C)) [51], [52].

l;=J %= Det (C) (1.7)

Aussi, il y a le quatriéme et cinquiéme invariants de déformation pour tenir compte des

déformations dans des directions spécifiques, notamment dans le cas d'un renforcement

fibreux. Ces invariants sont définis en utilisant un vecteur unitaire M qui représente la

direction du renforcement fibreux. lls sont définis comme suit:

l,= M (CM) (11.8)
Is= M (C°M) (11.9)
Ont posé a=FM et a partie de (eqg. C), devient notre:
l,=a.a (11.10)
Is=a (Ba) (1.11)

Soit a: c’est la direction du renforcement fibreux dans la configuration déformée[55].

Ces invariants de déformation sont utilisés pour caractériser les déformations d'un
matériau anisotrope, c'est-a-dire un matériau dont les propriétés mécaniques dépendent de la
direction. lls permettent de mieux comprendre comment un matériau réagit aux déformations
dans une direction spécifique, ce qui est pertinent dans des cas ou il y a un renforcement ou
une préférence de direction dans la structure du matériau. Ces invariants est pu écrivent en

fonction des valeurs propres (A1, A2 , A3 ) de F comme suit [51] :

l1= A2+ + A, (11.12)

1= 13 (M7 +ho2 + 2579, (11.13)

3= " A A&, (11.14)

L= M2M1? 0" Mo? +A5°Ma?= ar’+ a,°+ ag’, (11.15)

ls= A *Mi? 02" Mo? s Ma?= A%a®+ Mo%a.’+ hsPass, (11.16)

Avec M (M1, M,, M3) et a (ay, a2, a3)

11.4.3. Les contraintes

Le tenseur symétrique des contraintes de Cauchy o est effectivement défini dans la

configuration déformée d'un matériau
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o= %FSFT (1.17)

Cependant, dans certains cas, il peut étre plus pratique d'introduire un autre tenseur
symétrique des contraintes appelé le tenseur de Piola-Kirchhoff Il S, pour faciliter les calculs.

Dans la configuration initiale, en fonction du tenseur de Green Lagrange E :

_aw

S=3F

(11.18)

Avec W c’est la fonction d’énergie de déformation

En fonction du tenseur de Cauchy Green droit C :

oW
$=2°% (11.19)

La contrainte de Cauchy s’en déduit par :
6_W
a

a=%F = FT (11.20)

Pour le tissu artériel incompressible (J=det F=1), La contrainte de Cauchy s’exprime

sous la forme :
¢ =—pl+F2 FT
(1.22)

Et p : est un multiplicateur de Lagrange lié a la condition incompressible.[51], [3]

11.4.5. Différents modéles du comportement mécanique des artéres

11.4.5. 1. Modeles hyperélastiques isotropes

Plusieurs expressions de potentiel ont été proposées pour modéliser des milieux
hyperélastiques isotropes. Le choix du modele dépend souvent de la nature du matériau et de
la précision requise [56] , [57].

Le modele Mooney-Rivlin:

W = 326520 Cij Iy — 3)'(I; — 3) (11.22)
Ou C;j sont des constantes matérielles. L'utilisation du premier coefficient de Iy il est
donne le modéle Néo Hookien :
W = Cyo(I; — 3) (11.23)
Avec Cqo = 21 le module de cisaillement et pu> 0.
Le modéle d'Ogden définie par:

ow _

o= ng—Z(z‘j‘" + A+ 45" = 3) (11.24)
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11.4.5. 2. Modeles hyperélastiques anisotropes

En effet, les arteres, en tant que composants biologiques complexes, Les propriétés
meécaniques varient et sont influencées par la composition des tissus qui les forment.
Modéliser correctement le comportement des artéres en biomécanique est un défi en raison de
ces caractéristiques multiples. Les différents modeles disponibles dans la littérature sont
adaptés pour représenter divers aspects de ce comportement complexe. Ou I'on trouve les
diverses fonctions d'énergie de déformation non linéaire développées pour les tissus mous qui
supposent une isotropie matérielle par Nielsen et al. 1991 et Kyriacou et al. 1997. Une
isotropie transversale par Humphrey et al. 1990a, 1990b, Weiss et al. 1996 et Gardiner et
Weiss 2001. L'orthotropie par Tong et Fung 1976, Chew et al. 1986, Fung 1993, Criscione et
al. 2003a, 2003b, et Sun et al. 2003. Et les modeles constitutifs structurels par Lanir et al.
1996, Billiar et Sacks 2000 et Sacks 2003. Parmi tous ces modéles constitutifs, le modele

orthotrope proposé par Fung (1993) est peut-étre le plus utilisé [58].

11.4.5.2.1. le modele 2D de Fung:

Les modeles hyperélastiques anisotropes sont souvent I'extension d'un modéle
hyperélastique isotrope. Certains d'entre eux sont phénoménologiques comme le modelé de
Fung et al. La fonction exponentielle énergie-déformation bien connue a été proposé sous la
forme bidimensionnelle suivant :

W = 0.5B[exp(a11(I)* + az2(1)* + aq,111;) — 1] = 0.5B8[exp(Q) — 1] (11.25)

Avec a;;, B sont des parametres matériels [58], [2], [3],[10].

le systtme de coordonnées du matériau (I'indice 1 représente la direction
circonférentielle et I'indice 2 représente la direction axiale dans le systéme de coordonnées
local) [59].

11.4.5.2.2. le modéle Delfino [Holzapfel et al, 2000]

Comme déja mentionné, Les diverses couches des parois artérielles présentent une
anisotropie en raison de la microstructure de ces parois, qui est caractérisée par I'agencement
des eléments responsables de la charge, tels que les fibres d'élastine, les fibres de collagéne et

les cellules musculaires lisses [10], [39].
K/ —i 2
W=a(l = 3)+b(l, — 1) + X2, Xy =5 (exp K -1 -1 (11.26)

Ce modelé est déja simplifie par Holzapfel et al. (2000) de la maniére suivante:
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W =20~ 1) + 52 [exp(ly (s — 1)? = 1]+ 35 [exp(ka (g — D? — 1] (11.27)

Avec c, k; et k, sont des paraméetres matériels.

Ce modele prescrit un angle d’orientation (0) des fibres pour chaque couche,
Généralement ce modele basé sur I’analyse des données de microscopie (Les angles des
fibres), et donc les angles des fibres sont un autre parametre matériel a déterminer a partir des
données expérimentales [59],[43].

Mais les angles des fibres et les parametres des matériaux dans les artéres humaines sont
généralement différents selon la média et I'adventice. Il serait possible de déterminer les
équations constitutives du média et de I'adventice par une séparation mécanique des couches
de l'artére humaine, comme l'indiquent Holzapfel et al. en 2000 [59].

Les fibres de collagéne sont arrangées en spirales symétriques, caractérisées par un
angle o par rapport & la direction circonférentielle de l'artere (cf. Figure.ll.3). Cette
organisation de spirales constitue un elément essentiel de la microstructure de la paroi
artérielle, en lien avec la fonction d'énergie de déformation que vous décrivez, qui suit une
forme exponentielle, est souvent utilisée pour modéliser le comportement mécanique des
tissus biologiques, y compris les artéres. Cette forme de fonction d'énergie permet de prendre
en compte l'anisotropie, c'est-a-dire la dépendance des propriétés mécaniques par rapport a la
direction. Dans ce cas, elle permet de modéliser comment les fibres de collagéne sont
recrutées a mesure lorsque la paroi artérielle subit un étirement. Ce mécanisme est identique

pour la média et I'adventice, seuls les paramétres matériels différent [60] , [39].

Figure.ll. 3. illustration du renfort fibreux en fonction de deux familles symétriques par

rapport a I'orientation circonférentielle des fibres de collagene dans le plan tangentiel [16].
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Les conclusions de I'étude menée par Raghavan et Vorp en 2000, ainsi que par Vande
Geest et al. Concernant les essais bi-axiaux, visent a évaluer l'anisotropie du matériau
constituant la paroi de I'Aorte Abdominale Anévrysme. Comme l'illustre la Figure.ll.4, ces
résultats s'expliquent par les variations de comportement observées dans les directions

circonférentielle 0 et longitudinale L, ou I'on note une augmentation de la rigidité et une

diminution de I'extensibilité dans la direction 0 [52].
Pour une hypothese de matériau isotropique dans I'étude de Raghavan et Vorp (2000),

ainsi qu'une hypothése de matériau anisotropique concernant I'AAA en relation avec une

contrainte équi-biaxiale E, comme l'indiquent Vande Geest et al [52].
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Figure.ll.4. L’énergie de déformation moyenne (W)

11.4.5.2.3. Le modele Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) [Holzapfel2000a]

L'application de ce modéle considere le tissu comme un matériau composite
incompressible, renforcé par des fibres de collagene. Toutefois, ce modéle présente des
limitations, notamment I'hypothése selon laquelle les familles de fibres de collagéne sont
disposées de maniére paralleéle autour de l'artére. En outre, il ne prend pas en compte la
variabilite de la disposition des fibres de collagéne. Par conséquent, il ne permet qu'une
représentation adéquate de l'architecture histologique du média, sans tenir compte de celle de
I'intima ni de l'adventice. Les valeurs des paramétres mécaniques obtenues par les essais
expérimentaux ne permettent pas d'établir un lien entre les mécanismes de déformation et

I'architecture histologique de la paroi artérielle, car ces paramétres manguent d'une

interprétation physique concréte.
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Direction Axiale

Direction
Circonférentialle

Figure.l1.5. Schéma illustrant la disposition des fibres de collagéne dans le modele GOH [66].

Cependant, l'utilisation du modele GOH offre des bénéfices significatifs, notamment sa
capacité d'adaptation a des géomeétries variées et complexes. Ce modele, largement reconnu
dans la littérature facilite la comparaison de vous n’y été pas encore avec d'autres recherches,
tout en permettant potentiellement l'intégration de nos résultats dans des simulations
numériques via la méthode des éléments finis. En outre, il a I'avantage de représenter de
maniere précise la non-linéarité et I'anisotropie de la paroi artérielle en nécessitant un nombre
réduit de parametres. La fonction d'énergie de déformation isochore associée au modele GOH
a été formulée comme suit:

W = Wiso(X; 11) + Waniso(X; 14, 1) (11.28)

W : se compose de deux éléments:

W, : qui représente les déformations isotropes de la fonction d'énergie de déformation
et illustre le comportement mécanique de la matrice non-collagénique de l'artére,

W 4niso - Qui correspond aux déformations anisotropes et reflete Il'influence des

différentes familles de fibres de collagéne présentes dans I'artére [40], [66].

11.6. Contraintes résiduelles dans la paroi artérielle

Les contraintes résiduelles, désignées sous le terme de tensions résiduelles sont se
réferent aux contraintes internes qui subsistent dans paroi artérielle en I'absence de charge.
Pour quantifier ces déformations résiduelles, il est nécessaire de connaitre la configuration de
I'artére sans contrainte interne ni charge externe. En soumettant I'artére a un chargement pour
produire les déformations ramenant l'artere a sa configuration initiale, les Cependant,

I'utilisation de I'angle d'ouverture seul pour décrire les contraintes résiduelles a été remise en
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guestion par Olsson et al. [67], qui ont suggéré une approche plus complexe basée sur une
configuration de référence libre de contraintes. Les essais de caractérisation mecanique in
vitro ont été soulignés comme essentiels pour mettre en évidence les propriétés mécaniques de
la paroi artérielle et confronter les modeles théoriques aux données expéerimentales contraintes
engendrées peuvent étre mesurées, représentant les contraintes résiduelles physiologiques a
I'état passif non chargé [61], [51].

Le comportement mécanique des artéres est influencé par divers facteurs physiques et
environnementaux. Une avancée majeure a éte réalisée dans la compréhension des contraintes
résiduelles présentes dans la paroi artérielle a été faite il y a environ soixante ans. Bergel en
1960 a observé que les artéeres s'ouvrent d'elles-mémes lorsqu'elles sont coupées
longitudinalement, mettant en évidence ces contraintes résiduelles [62].

L’analyse repose sur la configuration hypothétique sans contrainte qui ne peut étre
obtenue qu’apreés avoir excisé une partie de ’artére sur les bords afin que I’étirement et la
contrainte axiaux soient libérés (Figure.ll. 6 (a)), puis en la coupant dans le sens axial afin que
I’anneau circulaire fermé s’ouvre (Figure.l1.6(b)). R est le rayon moyen de I’artére fermée
autour de la circonférence avec des contraintes bloguées (Figure.ll.6 (b)) ; L est la longueur
dans la configuration fermée avec des contraintes résiduelles axiales libérées. Les rayons
interne et externe de la i *™ couche dans la configuration sans contrainte sont respectivement
R int, i et Rexti, tandis que les rayons correspondants dans la configuration fermée sont r i et
Fexti; OU 1 =1 pour la couche intime interne, i = 2 pour la média et i = 3 pour I’adventice. Le
systeme de coordonnées cylindriques en configuration ouverte sans contrainte est constitué
des élements suivants : R, ® et X. Les coordonnées correspondantes dans la configuration
fermée sont : r, 0 et x. En raison de la déformation nécessaire a la configuration ouverte et non
contrainte pour atteindre la configuration fermée avec des contraintes bloquées, la
transformation de coordonnées suivante est introduite :

0 = k; 0,

x = 1;X, avec k; = 2n/ai
A ;2 L’étirement axial qui est mesuré expérimentalement, et aussi les angles ai qui sont

différents pour chacune des trois couches [63].
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Figure.l1.6. Schéma d’une contrainte résiduelle dans 1’aorte avec les différentes notations des

coordonnées dans les deux configurations [63].

@ une aorte étirée dans la direction axiale.

(b) contraintes résiduelles dans la direction circonférentielle d’une couche
aortique, L'anneau fermé avec ressort de contrainte résiduelle verrouillé (a droite) s'ouvre
lorsqu'il est coupé longitudinalement et donnant une configuration sans contrainte (a gauche).

Les parois vasculaires présentent des contraintes résiduelles en raison d'une croissance
non uniforme des tissus durant leur développement, ce qui a été initialement observé par
Bergel [64]. Des études ultérieures réalisées par Vaishnav et Vossoughi, ainsi que par
Chuong et Fung, ont validé cette observation en mesurant les contraintes résiduelles sur
diverses artéres. Ces recherches ont permis de décrire un état quasi libre de contraintes dans
les parois vasculaires, Il est essentiel de mettre en avant le role crucial des précontraintes dans
la modélisation mécanique théorique des arteres. La tension longitudinale et circonférentielle
induite par ces contraintes résiduelles est cruciale pour comprendre le comportement des
parois vasculaires. Cette approche a été utilisée pour schématiser I'état libre de contraintes par
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un secteur artériel ouvert, avec la possibilité de quantifier I'angle d'ouverture de différentes
maniéres [65], [68].

Les études sur la paroi artérielle ont révélé des informations cruciales sur les contraintes
résiduelles et leur impact. Greenwald et al. Ont souligné le role prepondérant de I'élastine par
rapport au collagene ou muscle lisse dans la génération de ces contraintes. Des études
subséquentes ont validé que la dégradation de I'élastine entraine une diminution notable des
contraintes residuelles et altere les angles d'ouverture des vaisseaux sanguins. [69], [70].
Cependant, I'utilisation de I'angle d'ouverture seul pour décrire les contraintes résiduelles a été
remise en question par Olsson et al [67], qui ont suggéré une approche plus complexe basée
sur une configuration de référence libre de contraintes. Les essais de caractérisation
mécanique in vitro ont été soulignés comme essentiels pour mettre en évidence les propriétés
mécaniques de la paroi artérielle et confronter les modeéles théoriques aux données

expérimentales

Figure.ll. 7. Schéma d’une coupe transversale de 'aorte montrant les trois couches: intima(1),

médias (2) et I'adventice (3) avec définition des symboles géométriques

¢ couche de l'artére

Dans la configuration fermée, la distance de I'épaisseur dans la i*™
est désignée par h;. Et dans I'état sans contrainte, on obtient I'épaisseur Ah; de la i ™ couche.

La quantification de la déformation a travers I'épaisseur de la paroi artérielle pose des
défis, rendant I'état de configuration “zéro-contraintes” insuffisant pour déterminer la
distribution réelle des contraintes résiduelles. En 1986, Chuong et Fung ont été les pionniers
dans I'évaluation de cette déformation en étudiant un secteur circulaire d'une bague artérielle
sous déformations planes. En supposant l'incompressibilité du tissu biologique, Un
chargement approprié est imposé a partir de la configuration zéro-contraintes afin de

provoquer la déformation de la paroi. Figure.l1.8. [71], [72].
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Figure.ll. 8. La configuration de référence pour la paroi artérielle : (1) configuration a zéro

contrainte, (2) configuration libre de chargement, et (3) configuration in vivo. [63]

La décomposition multiplicative du tenseur gradient de déformation F en Fe et Fc est
effectuée en utilisant la configuration intermédiaire (fermée). Cette configuration est
caractérisée par I'absence de contraintes [63].

Ces études ont permis de mieux comprendre les mécanismes sous-jacents a des
pathologies telles que I'hypertension artérielle I'anévrisme et l'athérosclérose, ou des
anomalies intrinseques des cellules musculaires lisses contribuent a des changements

significatifs dans la paroi artérielle.
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Modélisation Biomécanique de L’orientation des Fibres de Collagene dans une Poche

Anévrismale

I11.1. Introduction

Dans le contexte d'un anévrisme le réseau des fibres de collagéne, se trouve
désorganise et fragmenté. Cette désorganisation structurelle affaiblit la paroi artérielle, ce qui
la rend plus susceptible de se dilater sous I'effet de la pression artérielle. Cette dilatation qui
représente une tentative de rétablir I'équilibre des contraintes. Il provoque une réorganisation
de la matrice non collagéne. Sous I'effet de la pression artérielle, cette matrice tend a s'aligner
dans la direction circonférentielle de l'artere. C’est-a-dire perpendiculairement a l'axe
longitudinal du vaisseau. Cette réorientation entraine un affinement de la paroi et une
augmentation de la taille de la poche anévrismale. Expérimentalement, la mesure de I'angle de
I’orientation du renfort fibreux peut étre réalisée a 1'aide d'un microscope a lumiére polarisée.
Pour des informations supplémentaires concernant la détermination de I'angle d'orientation
des fibres de collagene ou d'élastine voir [73], [74], [75].

111.2. Objectif

Ainsi, une modélisation du comportement mecanique non linéaire anisotrope tenant
compte de sa nature composite et de I'orientation pathologique du renfort fibreux avec le taux
du nombre des fibres impliqués lors la déformation. Tout ¢a a été exploité pour évaluer la
réponse en contraintes du tissu aortique malade et traité pour les différentes orientations des
fibres de collagéne. Ou des études ont été menees sur des échantillons des aortes abdominales
obtenues a partir des rats. (Sains, atteints d'anévrisme crées selon la technique de xénogreffe
et traités par biothérapie a base de cellules souches mésenchymateuses) [76].

Pour analyser le comportement mécanique des aortes abdominales, on fait des
simulations numérigues utilisant la méthode des éléments finis effectuées sur trois modeéles
géométriques axisymétriques. Ces modeéles représentent trois groupes a savoir : les aortes
abdominales saines (AAS), les aortes atteintes d'anévrisme (AAA) et les aortes abdominales
traitées (AAT). Ces simulations sont basées sur I'approche des grandes déformations, elles ont
été effectuées pour un intervalle d'orientation azimutale des fibres de collagene (FC) confiné
entre 0° et 90°. Pour chaque tissu (AAA et AAT) et trois niveaux de dispersion des FC (k).
Elle a appliquée afin d'analyser l'influence de la répartition des fibres sur le comportement

mécanique des parois arterielles.
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111.3. Modélisation des fibres de collagénes

I z A Direction axiale
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Figure.l11.1. Définition Géométrique a l'aide des angles d'Euler (8 angle d'élévation et ¢ angle
azimutal) de la direction d’une orientation moyenne d'une famille de fibres (faisceau) dans une
lamelle. Ou 0 est 1'angle azimutal (horizontal) et ¢ I'angle d'élévation (angles d'Euler). (e, e, e€z)
Base unitaire du repere de référence. (r- T) ou (X-Y) est le plan radial, (T-Z) ou (Y-Z) plan
orthoradial ou circonférentiel, et (Z-r) le plan longitudinal.

La média étant la couche la plus sollicitte meécaniquement dans [lintervalle
physiologique de pression sanguine. A cause de sa composition en lamelles de cellules
musculaires lisses (CMLs) environ de (40-60) unités et des bandes des fibres d’élastine et de
collagene  [94], [95]. Le faisceau de fibre de collagéne FC compte un grand nombre
d'orientations (~50) trés difficiles a mesurer. L'orientation de ces fibres peut étre obtenue
expérimentalement directement par tomographie a rayon X [91], [92] ou déduite
indirectement par une méthode inverse [93].

Dans cette étude la média est un composite monocouche renforcé de fibres. On suppose
donc que la couche média est constituée d'une matrice homogeéne non collagénique liée a un
renfort collagénique intégré et disposée en deux familles de fibres symétriques [100].
L'orientation moyenne M; (i=1,2) de chaque famille des fibres est définie par les coordonnées
eulériennes (0, ¢) présentées dans la Figure.lll.1 et la Figure.l11.2.

Ainsi, a I'état non déformé, le vecteur d'orientation M; est donné par :

M; = cos6.sing e, + cosf.cosp ey + sinfez; 0 € [—g, +§]; g €0,2n], (i=12)
(11.2)

Pour (¢ = 0°), les fibres sont alignées differemment dans le plan circonférentiel. a

(6 = 0°) et (6 = £90°), elles sont respectivement circonférentielles et longitudinales.
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. Donc l'orientation a I'état déformé (cf. Figure.ll1.2) sera donné par:
M; = cosfer + sinfey (11.2)

bz

Figure. 111. 2. Modele de renfort fibreux basé sur deux familles symétriques par rapport a la

direction circonférentielle des fibres de collagéne dans le plan tangentiel (e}, e;)

Pour modéliser avec précision la contribution du réseau fibreux de collagéne (FC) a la
réponse mécanique du tissu anévrismal, il est crucial de prendre en compte plusieurs facteurs
liés a l'organisation et au comportement des fibres. Premiérement, il est essentiel de prendre
en compte la répartition des orientations des fibres de collagénes. C'est-a-dire la direction
moyenne des fibres cela nécessite d'identifier le nombre de familles de fibres collagénes
présentes dans le tissu ainsi que leurs orientations dominantes. Deuxiemement, le niveau de
dispersion des fibres de collagénes autour de leurs orientations moyennes doit étre pris en
compte. Cette dispersion mesurée par un paramétre dénommé "kappa"( k) illustre la
variabilite de l'orientation des fibres dans le tissu. Enfin, la proportion des fibres engagees
dans la réponse mécanique, c'est-a-dire le nombre de fibres qui contribuent effectivement a la
résistance de déformation doit étre évaluée. Ce parameétre est crucial pour déterminer la
contribution globale du réseau fibreux a la rigidité du tissu

A D’état chargé, la matrice médiale subite des déformations qu’elle transmet par

adhérence aux fibres de collagenes. A I’état déformée, une fibre redressée non ondulée subit
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une réorientation exprimable (m;) en fonction du gradient de déformations (F) et des angles

d’Euler (6 avec ¢ = 0) telle que:
m; = FM; (11.3)
Pour cela, un tenseur invariant positif (I,;) [95] est introduit pour chaque famille de FC
ou 6 est pris en tant que paramétre géométrique du modele du calcul.
Pour I’équation I11.2 et I,; est donné par:
Iy =1 =M;.C.M; =m;"m; =m;® = Ap°cos6? + 1,°cos0? = 2%;; i = 1,2 (111.4)
Ou |[M;| = 1 est la norme du vecteur directeur de la direction moyenne (i) des FC dans
la configuration de référence (état non déformé). alors que m; = FM; , c'est l'orientation
actuelle (état déformé). F est le gradient de déformation par rapport a la configuration non

déformée. Sa transposée est FT. La déformation de la fibre (A}i) de chaque famille (i) est

déterminée suivant la direction d'orientation initiale M; , C = FTF est le tenseur de
déformation droite de la Green Lagrange.

En coordonnées cylindriques le gradient de déformation F qui exprime le passage de la
configuration non chargée a la configuration chargée, se présente en fonction des élongations
relatives principales selon :

F = diag( A, Ar, Az) (111.5)

Ou A, Ay, A, sont respectivement les déformations macroscopiques principales
radiale, tangentielle et longitudinale du tissu.

Pour un tissu incompressible det (F) = A,.. Ar. A; = 1, l'orientation géométrique de
référence (initiale) M; peut étre retrouvée a partir de la connaissance de son état actuel de
déformation m,.

Connaissant les mesures (A, = (Az. A7)7 Y, Ar. 1;), les composantes du vecteur
d’orientation moyenne de la fibre ( M;), peuvent étre retrouvees a partir.

Xy,

Mi: Yfi =F_1mi (”|6)
Zs

La deformation (affine) de chaque famille de FC est introduite en fonction du niveau de

dispersion (k) ; il est un paramétre statistique qui représente la distribution des fibres dans le
sens intégral. C’est un scalaire positif k €[ 0, é], défini selon une modélisation statistique a
partir d’une densité de distribution de type Von Mises [96]. Les niveaux extrémes de
dispersion pour(x = i) toutes les directions des fibres de la (i eme) famille des FC sont

uniformément distribués dans le plan circonférentiel (0< 6 < m). Donc, subit une
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déformation isotrope définie par(H; = xI). Alors que pour (k = 0) les fibres sont toutes

alignées selon une méme orientation moyenne (6 ), cela correspond au comportement isotrope
transverse. Cela est repris dans le parameétre structural H;(M;, k; i = 4,6) introduit dans le
modele de Gasser Ogden et Holzapfel [97] tel que :

H;=xI + (1 -3, -1 (111.7)

I11.4. Modéle de Gasser, Ogden et Holzapfel (modele GOH)

Le tissu aortique est un matériau composite renforcé par des FC orientées aléatoirement.
Les reseaux des fibres sont supposés adhérents a la matrice de base (non collagénose) tels que
tout déplacement du tissu entraine une déformation affine des fibres. Le réseau fibreux est
divise en deux familles, chaque famille de fibres étant associée a une fraction volumique
d'orientations spécifique (k;). Pour la modélisation de la réponse du tissu aortique sain ou
pathologique on adopte le modéle de Gasser-Ogden et Holzapfel (modele GOH) [98],
exprimée par W c'est une fonction de densité d'énergie potentielle de déformation [97].
Cette fonction W décomposée en une contribution anisotrope W,,;s, liée a la phase
collagéneuse et une contribution isotrope W, associée a la phase non collagénose (thrombus,

protéoglycans, CMLs). Telle que:

W = Wiso + Waniso (|”8)
W, est représentée par un modéle de comportement néo hookien [104] telle que:
c
Wiso = E(Il —3) (111.9)

Avec c[MPa] > 0 le module d'Young de la matrice non collagene dans la configuration
de référence.

Avec (I, = (4,2 + A7 +2z%) = tr(C) le premier invariant du tenseur de Green
Lagrange droite C. A,,A;,A; Sont respectivement le coefficient matériel (module du
cisaillement positif en [MPa]) et les élongations positives relatives principales.

Pour prendre en considération la dispersion de I'orientation des fibres de collagéne ainsi
que leur comportement mécanique, deux parametres "géométriques™ sont intégrés dans la

composanteW,,,;s0, qui s'exprime de la maniere suivante :

ki
Waniso = aniso(C: 14,16,}() = %2i=4,6 {i [exp[ kz,i(’dl + (1 - BK)Ii - 1)2] - 1]}
(111.10)
k, i[KPa], ko ;[—]; 1 =4,6 sont des parametres matériels positifs du modele.
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Chaque FC est considéré comme une entité mécanique unidimensionnelle orientée

selon la direction de traction (M; ) Son allongement (A ; ) dans la direction M est :
Asit =mim; m; = FM; ;i=12 (111.11)
Dans le modele constitutif adopté GOH, la contribution mécanique de la densité des
CFs et leur orientation M; sont caractérisées par I' invariant de déformation anisotrope I,
(i=4,6)et le parametre de dispersion «. I; indique lI'allongement des fibres selon la direction

Mi; . Il est donné par:

Iy = M3(CMy) = (Ags)* et Ig = ME(CMe) = (A56)° (111.12)
Ara et Aggsont les allongements dans la configuration non déformée selon les directions
symétriques M, et M, respectivement. Comme mentionné précédemment les CFs sont sertis,
sauf lorsqu'ils sont soumis & la traction. les invariants structurels I; doivent vérifier les

conditions: I, > 1 etI, > 1. Dans cette étude, I'allongement des CF se réalise en fonction de
son orientation variable de 6 = 0° a 6 = 90°. Enfin, il est clair que le comportement du tissu

anévrismal dépend de la direction M; et la dispersion«, voir équations (111.4) et (III.6).

k décrit le degré de dispersion symétrique de I'anisotropie. Par exemple, lorsque x=0,

toutes les fibres de la famille sont alignées dans la méme direction privilégiéeM;, C'est le cas
anisotrope. Alors que lorsque k = T les directions CF sont uniformément dispersées (sans

direction privilégiée), c'est le cas isotrope.
Ensuite, pour savoir comment la densité des fibres dans n'importe quelle direction 6 la
réponse mécanique influence dans les simulations numériques. x est considérée comme

variable de I'état isotrope des fibres dans n'importe quelle direction 6 la réponse mécanique
influence dans les simulations numériques k est considéré comme variable de I'état isotrope (k = 5)
ou a I'état orthotrope (k = 0)

La dispersion de l'orientation des fibres dans chaque famille des fibres du matériau

composite monocouche est prise en compte dans le modele constitutif comme suivant:
W= %(11 -3)+ §2i=4,6 {ZT [exp[ ki (kly + (1 = 31)I; — 1)?] — 1]} (111.13)

Les paramétres matériels (c, kq;, k,;) du tissu anévrismal sont adoptés a partir du
calibrage du modéle GOH avec les données mécaniques obtenues a partir de tests sur les

tissus artériels de souris dans 1’étude de Karimi (2015) [99].
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En supposant des familles symétriques de renfort fibreux (1, =1,) avec les mémes

propriétés mecaniques (k14 = k16 = ky et k, 4 = k, ¢ = k,) et méme dispersion dans le tissu

AAA, la contribution mécanique anisotrope des deux familles devient :
k
W aniso = k_: [exp[ kZ(KII + (1 - 3K)14 - 1)2] - 1] (“Il4)

Les parameétres structurelsk, et 6 dans w,,, peut étre déterminé par exemple par
analyse structurelle basée sur I’imagerie de génération de seconde harmonique [100]. Dans

cette étude, w peuvent étre donnés explicitement par:

W =W(c; ki, k,,0,K) = g(AT‘ZAZ‘Z + AP+ 25— 3)+% [exp{ ky[k(Ar 24,72 +
A+ 275 + (1= 3k)(Arcos?0 +  A,°sin?0) —1)2} — 1] (111.15)

Pour le tissu artériel, le tenseur de contrainte de Cauchy (&) obtenu par la dérivé de w

comme:

o =—pl+FXOFT (111.16)

Ou 1 est la matrice d'identité, p est le multiplicateur de Lagrange qui peut étre déterminé
analytiquement en respectant I'nypothese d'incompressibilité (11,1, = 1) et I'état de contrainte

plane (o, = 0). p est donné par :
p = cA%. = cA7?A;? (111.17)

Toutes les composantes de o sont données par la dérivé de W(c; k4, k,, 0, k) comme

indiqué dans I'équation (111.16).

A partir d'observations expérimentales rapportées dans Watton (2009), He (1994),
Vande Geest (2006), Lindeman (2010) et Zidi (2014), Djellouli (2017); La pathologie de
I'anévrisme entraine une diminution de la résistance circonférentielle de la paroi de
I'anévrisme. Comme indiqué précédemment, la contrainte macroscopique tangentielle o1 est
la plus susceptible de provoquer la rupture de cette paroi. Par conséquent, les simulations
réalisées par éléments finis dans le cadre de cette analyse se focalisent sur I'évolution de
toutes les variations potentielles de la dispersion k des FC et de I'orientation moyenne6 . Par
consequent, deux stratégies ont été mises en ceuvre. (La premiere et la deuxieme approche)
[81],[104],[102],[103],[105].
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111.5. Géométrie du modele étudié

Les parametres géométriques (Tableau.lll.1.) de l'aorte saine et de I'AAA ont été
enregistrés respectivement avant xénogreffe (correspondant au temps (JO)) et apres 14 jours et
plus tard (J14) lorsque l'anévrisme est créé comme recommandé par le protocole
d'expérimentation [103].

Tableau.l11.1. Paramétres géométriques utilisés dans la reconstruction du modéle (AAA)

Parametres Désignation Valeur =
Moyenne * SD
(mm)
Ry Rayon interne de I'aorte saine (D0) 0,588 £0,03
Ran Rayon anévrismal (D14) 1,55 +0,05
r(z) Profil anévrismal rayon a distance
z
T Epaisseur de paroi (D0) 0,242 +0,22
tan Epaisseur de paroi du profil 0,962 + 0,07
anévrismal*
Lgraft Longueur du greffon suture 7,72 £0,63
L.n Longueur anévrismale 11,05+ 0,52
* L 'épaisseur de paroi de I'anévrisme représente la somme des épaisseurs de
thrombus et de paroi saine. p = 0,021 Test U de Mann-Whitney pour le % de
variation ( p <0,05).

A partir des données dans le Tableau.lll.1. Le profil externe r(z)de I'anévrisme est

exprimé par I'équation suivante:

z

Ro

Cl)] (111.18)

r(z) = Ry + [(Ran —Ry) —¢3 ;_z) exp (_Cz

4.605 ] Ran—Ro

_ — —6[_ _
(05Lan/Ro)®t "3 T Ro(08Lan/Ro)2 1 3.107°[=], e2 [-]

N L L
Ou: (—%<z<% Cy =

et c3[-] sont des fonctions scalaires sans dimension qui sont déterminées pour les données

géométriques L,,. L'investigation de la faiblesse du tissu anévrismal résultant du remodelage
anévrismal a été réalisée sur des modeles geométriques reconstruits d'’AAA avec les propriétés
mécaniques du tissu anévrismal supposées obtenues a (J14). L'analyse par la méthode des
éléments finis concerne les modeles géométriques de I'AAA pour toutes les valeurs de 6 et «.

Le profil elliptique r(z) de la courbe AAA est obtenu a l'aide de Matlab R2015a
(Mathworks Inc., USA). Le modele 3D de I'AAA est concu a l'aide d'un logiciel Solidworks,

comme le montre la Figure. 111.5b
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Figure.l11.4. Reconstruction des modeles géométriques.

5a- La xénogreffe d'aorte dé cellulaire provenant d'un cobaye male a été réalisée de
maniere orthotrope chez le rat, conformément aux directives établies dans le protocole de
xenotransplantation. 5b- le modéle géométrique reconstruit de I'AAA obtenu a quatorze jours

(14J) aprés xénotransplantation.
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Le modéle géométrique (Figure.ll1.6) utilisé dans les simulations numériques qui est

schématisé sur la Figure.ll1.5b il est reconstruit & partir du profil elliptique r(z) (Figure.lll. 4)

Figure.l11.5. demi-mod¢le géométrique 3D d’AAA utilisé dans les simulations numériques.
111.6. Méthode des Eléments Finis

111.6.1. La premiére approche

Il s'agit de déterminer numeriquement la contrainte circonférentielle o, (8, xy); (k=1,

2, 3, 4) en fonction de k; (k; = 0,k, =

O | =

2 1
K3 =5 Ky = 5),, avec 0 constant.
111.6.2. La deuxiéme approche

Dans la deuxieme approche, le calcul de la contrainte circonférentielle or, ( 0y, k), (k
=1, 2, 3, 4) est effectué pour toutes les valeurs de 6; (6; = 0°,0, = 30°,05; = 60°,0, = 90°),
avec k constant pour ce cas. Les valeurs de 6 et k sont choisies de maniere arbitraire et

peuvent ne pas correspondre a la réalité de la structure microscopique du tissu anévrismal.

Les simulations numériques sont effectuées pour toutes les valeurs de x et 6 qui ont été
successivement incorporées dans le modéle GOH (voir les équations (I11.13) et (111.14)).
Selon les résultats obtenus par les deux méthodes, il est possible de déduire les valeurs
optimales de « et 8 qui fournissent I'information nécessaire sur le risque de rupture du tissu

anévrismal.
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111.7. Calcul numérique

Le calcul numérique des contraintes a été réalisé a l'aide du logiciel commercial
d'éléments finis ABAQUS/CAE 2014, Systemes Dassault SIMULIA Corp. Elle a été réalisee
sous pression artérielle statique P=16 kPa correspondant a la pression systolique.

Les conditions aux limites sont les suivantes:

e  Tandis que le col distal a été bloqué selon la direction z, le déplacement
Az = 0 et pour tenir compte de l'action des artéres rénales le col proximal subit un
étirement imposé moyen de 1, = 1.15.

e  Dans le plan radial(e,, e) I'expansion est libre tandis que pour éviter un
déplacement rigide et une seule ligne de génération de I'enveloppe de I'anévrisme
est bloquée dans le plan longitudinal (e, e,). le plan (e,, er) correspond au plan
(x,y) et (er,e,) a(y,z)surlaFigure.lll.6a.

L'analyse est effectuée sur la géométrie 3D discrétisee en 1045 éléments de tétraédre
hybride quadratique (C3D10H) (voir Figure. Ill. 5b ). Les propriétés mécaniques données
dans le tableau.lll.2 suivant. L'épaisseur de l'anévrismet,, représente la somme de

I'épaisseur du thrombus et de I'épaisseur de la paroi saine qui forment un seul matériau (voir
Figure.lll. 5b).

Tableau .111. 2. Parametres matériels des échantillons AAA adoptés et calibrés a partir d'essais
de traction biaxial [100].

parameétres matériels de I'aorte abdominale
¢ (kPa) ki(kpa) | ko(kpa) R?
Aorte saine 11.59 2,66 19.25 0,89
AAA 16.08 11.68 07.18 0,98
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Figure I11. 6. L'évolution du champ de contrainte a l'intérieur de I'épaisseur reconstituée de

I'anévrisme.

111.8. Résultats

Une recherche a été réalisée sur l'influence de l'orientation 6 des FCs dans la structure
de I'AAA en utilisant la méthode des éléments finis (MEF) a grandes déformations. Dans un
premier temps, le modéle géométrique de I'AAA (Figure.lll. 5a) a été élaboré a partir de
mesures géométriques recueillies lors d'expérimentations sur la création d'anévrismes chez le
rat [81], et il a été généré a partir du profil de I'enveloppe externe de I'AAA r(z) calculé avec
le logiciel Matlab. Ensuite, on crée un modéle géométrique 3D de I'AAA a l'aide du logiciel
Solidworks.

Enfin d'évaluer de maniére numérique la contrainte (og;),nous réalisons des simulations
numériques basées sur le modéle adopté GOH, qu'il est utiliser une méthode permettant de
saisir la densité et la distribution spatiale de I'orientation des FCs. Des calculs paramétriques

ont été menés pour toutes les valeurs des variables indépendantes (0) et (k).

A partir des résultats numériques, I'évolution de o = o1(8, k) est tracée pour l'orientation
moyenne des CF @ pour une variable de 0° a 90° comme indiqué sur la Figure.lll.7. Ces

courbes correspondent a différentes valeurs du parameétre de distribution statistique k;

,2)-

1
(K_ 0;;:

oIiN
©|w
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Lorsque toutes les FCs sont alignés (x=0) orientés selon la circonférence dans la

direction (6=0"), la valeur des contraintes circonférentielles (o; ) maximale signifie que le
tissu présente un niveau de résistance le plus élevé. A mesure que l'angle d'orientation o
augmente la valeur des contraintes circonférentielles (o; ) est diminue alors le tissu tend a
s'affiner de maniere progressive. Le degré maximal de résistance est observé a (6=0°), quand
(x=0) (cas orthotrope du tissu). Cette situation ne peut pas correspondre a celle d'un tissu
anévrismal.

Il faut noter que lorsqu'elle eaugmente la contribution des FCs dans la résistance
circonférentielle des tissus malades diminue pour disparaitre lorsque 6=90". a ce stade, seul

le tissu de base isotrope (matrice cellulaire) qui supporte la charge circonférentielle. Ce cas est

également observé lorsque les FCs sont uniformément répartis (« = %) et indépendamment de

I'angle d'orientation moyen des FCs.

La résistance minimale du tissu composite est constatée lorsque ces fibres sont
uniformément dispersees. Cette situation est particulierement pertinente dans le cas des tissus
anévrismaux, qui présentent un risque maximal de rupture.

Ainsi, les cas les plus significatifs de résistance maximale sont obtenus pour le cas

orthotrope (x=0) du tissu composite précisément, lorsque tous les FCs sont alignés selon la
direction circonférentielle (e;), c'est a dire (6=0"), mais le minimum de o; est obtenu pour
le cas orthotrope (x=0) lorsque toutes les fibres sont orientées longitudinalement, c'est a dire
0=90"

Aussi, on observe gu'une diminution de la résistance du tissu anévrismal est obtenue
pour une augmentation de k quelle que soit la valeur de I'angle d'orientation moyenne des FCs

comme le montre la Figure. 111.7

Ainsi, pour toutes les valeurs l'orientation des fibres (o), la contrainte o; atteint son

minimum. « = % qui correspond au cas isotrope du tissu aortique malade.

Dans les deux cas de présentation histologique (K=% et0=90") le résultat est cohérent

avec les observations rapportees dans plusieurs études expérimentales, dont Zidi et al. (2014),
Xiong et al. (2009), Gasser et coll. (2006) et Niestrawska (2016) qui ont annoncé l'isotropie

du comportement des tissus anévrismaux.
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différentes directions moyennes des fibres).

111.9. Discussion et interprétation

Dans cette étude,

nous mettons en évidence le lien entre la fragilité de la paroi

anévrismale et le remodelage pathologique, tel qu'exprimé par les éléments suivants:

a- Reconstruction géométrique de I'AAA a partir des données mesurées obtenues lors de

la création de I'anévrisme par la technique de xénogreffe chez le rat.
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a-  simulations numériques sur le modele géométrique obtenu avec

différentes orientations et dispersions, en utilisant un modele GOH mécanique et
micro-structural pouvant étre découplé en contribution isotrope de la matrice de
base et une autre orthotrope du renfort fibreux ou la densité et I'orientation des FC
sont exprimes explicitement par le parametre de dispersion k et I'angle de direction

0.

c- Les résultats sont rassemblés et créez des courbes de développement o, (6)et o, (k)

qui sont illustrés sur les Figure.lll. 6 et 7.
Les résultats de la simulation numérique (voir Figure.lll. 6 et 7) ont montré que trois
plages différentes de variations de 1’effet d'orientation des fibres peuvent étre observées. Dans

la premiere région (e varie de 90° a 60°), les valeurs les plus basses de o sont enregistrées

puisque les fibres sont dirigées longitudinalement impliquant une contribution minimale de
collagene a la résistance circonférentielle du tissu composite. Dans la deuxieme région (e

varie de 30 a 60°) o; connait une réduction significative, qui révélant un point d'inflexion
autour de 6= 45° ou le renfort agit simultanément contre les déformations circonférentielles

et longitudinales. Alors que dans la derniére région (e varie de 0° a 30°) les courbes de (o7 )

diminuent exponentiellement pour converger vers sa valeur minimale a 6= 90°. Ceci est
valable pour toutes les valeurs du paramétre de dispersion. A ce stade, la contribution du
renfort fibreux disparait dans la direction circonférentielle.

Pour l'orientation longitudinale de tous les FCs (6= 90°), quelles que soient les valeurs
de « (Figure.ll1.6) cela suggere que la matrice extracellulaire représentée dans cette étude par
les FCs intervient pour résister uniquement a I'étirement longitudinal A,

Alors que la résistance aux tensions circonférentielles est en majorité assurée par la
seule matrice cellulaire lorsquex=0. Cela rend la paroi anévrismale circonférentiellement
tres faible avec un facteur de risque de rupture important par contrainte tangentielle. A
I'inverse, lorsque (6= 0°), les FCs deviennent circonférentiels et une fois redressés et étirés
comme defini dansW,,;,, I'équation (13). lls offrent une résistance globale maximale a la paroi
aortique comme peuvent l'interpréter les équations (15 et 16). ).

Ces équations montrent que la resistance du tissu anévrysmal est assurée par la
superposition des contributions des deux matrices histologiques (FC et MEC). Dans le cas

d'une paroi aortique cylindrique idéalisée, le tenseur de contrainte de paroi peut étre déduit
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selon les équations (15), (16) et (17) et peut valider les résultats numériques rapportés

précédemment dans ce paragraphe.
Enfin, on peut en déduire que lorsque I'anévrisme en tant que maladie provoque une

forte dispersion dans l'orientation du renforcement du collagéne, le tissu devient isotrope pour

(K=%) avec la plus faible résistance dans la direction circonférentielle, comme mentionné

dans de nombreuses études expérimentales telles que He (1994), Vande Geest (2006) et Zidi
(2014).

Dans la présente étude, il a été supposé que les fibres sont disposées dans le plan
tangentiel en deux familles disposées symétriquement par rapport & I'axe circonférentiel. Bien
que dans d'autres études comme Gasser (2006) et Niestrawska (2016), il a été rapporté que les
tissus anévrismaux présentaient un réseau collagéne avec une orientation moyenne symétrique
et non symétrique entre (6 =0° a o= 29°).

Ainsi, on peut conclure que la faiblesse pathologique de la paroi anévrismale peut
résulter de la désorganisation spatiale du renfort fibreux rendant ses fibres de collagene sans
orientation privilégiée.

Cette recherche pourrait offrir une compréhension approfondie des impacts de
I'anévrisme sur la solidité de la paroi artérielle, ainsi facilitant la conception et I'améliorée de
protheses vasculaires et le ciblage plus précis des thérapies cellulaires.

Les résultats fournis par cette étude numérique ne peuvent étre universels et nécessitent
davantage de données expérimentales sur la microhistologie des tissus anévrismaux. Ainsi,
afin d'étre plus réalistes, les résultats de la présente étude doivent étre obtenus pour un modele
géométrique reconstruit sur la base des données collectée a la date D(x) avec une direction
moyenne et une dispersion calculée correspondante des fibres observées avec propriétés

meécaniques obtenues a la méme date.
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CHAPITRE IV
Modélisation de I’Ecoulement Sanquin dans une Poche Anévrismale

1VV.1. Introduction

Apres avoir modélisé les fibres de collagéne ce qu’est considéré le composant le plus
important d'une artere, nous aborderons dans ce chapitre la modélisation du I'écoulement
sanguin car c'est I'effort principale influence sur l'artéere. L'écoulement sanguin turbulent et
les zones a fort cisaillement au sein de la poche anévrismale sont considérés comme des
facteurs importants contribuant a la rupture. La modélisation numérique de I'écoulement
sanguin dans les anévrismes permet d'analyser ces phénomenes et d'identifier les zones a

risque.

1IV.2. Généralité

L’anévrisme intracranien est une forme de maladie cérébrovasculaire, qui se manifeste
par une poche ou un gonflement de la paroi du vaisseau [106]. Il s’agit souvent d’un trouble
vasculaire cérébrale localisée et le taux de prévalence globale est 5 a 8% [107], Les
hémorragies sous-arachnoidiennes dues a des anévrismes constituent l'une des causes
majeures de mortalité a I'échelle mondiale [107]. Et le plus céleébre on trouve I’anévrisme de
I’artére communicant intérieur et ceci doit encore étre étudié plus avant pour déterminer les
causes principales de gonflement et évite la rupture et I’hémorragie.

Selon les études récentes, les conditions hémodynamiques jouent un réle important dans
I’initiation et le comportement d’artere [108], et les chercheurs utilisent la dynamique des
fluides computationnelle pour calculer le facteur hémodynamique afin d’évaluer les effets
thérapeutiques des stents tresses [106]. Par conséquent, lI'analyse de I'némodynamique dans
les vaisseaux sanguins cérébraux et de la poche anévrismale contribuera a une meilleure
compréhension des mécanismes de développement et des risques de rupture [112]. En raison
du petit diamétre des arteres intracraniennes, la contrainte de cisaillement exercée sur la paroi
revét une importance cruciale dans la dégradation des artéres et la formation de la poche
anévrismale. Plusieurs théories expliquent I’effet pathologique lié & la faible contrainte de
cisaillement exercée sur les parois, ce qui entraine une stagnation du flux sanguin et a
I’accumulation d’¢léments sanguins conduisant a une dégénérescence des parois vasculaires

associée a des changements inflammatoires [113].
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IVV.3. Principes physiques de modélisation de la dynamique des fluides

Les logiciels de Dynamique des Fluides Numérique (DFN) simulent le comportement
des fluides dans des systemes physiques. Ils reposent sur la résolution des équations de
Navier-Stokes afin de prévoir les mouvements des fluides, ainsi que les transferts de chaleur

et de masse, les réactions chimiques et les phénomeénes associés [109].

IV.3.1. L’équation de Navier-Stokes
La premiere approche pour construire la méthode de Navier-Stokes repose sur les
principes de conservation de la masse et de la quantité de mouvement, lesquels sont formulés

par les équations correspondantes:
2 +9(pv) =0 (IV.1)

p=l=—VP+phv + pv (IV.2)

Avec:

p: la masse volumique du fluide en (kg.m™)
t: le temps (s)
v: la vecteur de vitesse eulérienne d’une particule fluide (m.s'l)
1 la viscosité dynamique du fluide en (kg.m™.s™).
P : la pression dans le fluide.
£+ la résultante des forces massives s’exercant dans le fluide (N.kg™) [109].

Les équations régissant la circulation sanguine sont celles de Navier-Stokes, qui
modélisent le comportement des fluides visqueux et incompressibles [110]. Donne comme
suivant:

p [g—: + v. Vv] =—-Vp+uviv+ f (IV.3)

D'apres 1'équation. (IV.3), dans le cas que la viscosité (p) n’est pas constante. [111] le
sang présente un comportement non-newtonien. Sa viscosité varie en fonction du :

v Taux de cisaillement

Le sang est un fluide rhéofluidifiant c'est-a-dire que sa viscosité diminue lorsque le taux
de cisaillement augmente. Ce comportement est di a I'alignement des globules rouges sous
I'effet du cisaillement, ce qui réduit la résistance a I'écoulement.

v Température

La viscosité sanguine tend a diminuer lorsque la température augmente, Cette relation

est non linéaire et dépend de la composition du sang.
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v Concentration en cellules sanguines

La concentration en cellules sanguines, appelée hématocrite, a un impact majeur sur la
viscosité du sang. Plus I'hématocrite est élevé, plus la viscosité est élevée. A faible taux de
cisaillement, les globules rouges ont tendance a s'agglomérer en rouleaux, augmentant la
viscosité. A des taux de cisaillement plus élevés, les rouleaux se brisent et la viscosité
diminue.

Ce comportement non-newtonien résulte de la présence des érythrocytes, qui

contribuent de maniére significative a la viscosité sanguine.

IV.3.2. Propriétés rhéologiques du sang : un Fluide Non-Newtonien
Plusieurs modéles mathématiques ont été proposés pour décrire le comportement

rhéologique non-newtonien du sang. Parmi les plus fréquents :

IV.3.2.1. Le modéle de Carreau- Yasuda

Le modele de Carreau-Yasuda est employé dans les simulations de Dynamique des
Fluides Numérique afin de modéliser la variation de la viscosité du sang en fonction du taux
de cisaillement. Il est particulierement utile pour simuler I'écoulement sanguin dans les
vaisseaux sanguins de petit diametre, ou les effets de la viscosité non-newtonienne sont

importants. L'équation utilisée est la suivante :

n-1
N =M+ (Mo = Neo)(1 +A%y%) @ (IV.4)
o 1) est la viscosité du sang en fonction du taux de cisaillement y.

e est la viscosité a taux de cisaillement infini, généralement considérée
comme la viscosité du plasma. (Dans le cas du sang n < 1 puisque c'est un fluide
rhéofluidifiant. Le modele de loi en puissance prédit une viscosité apparente infini

(40 = )

* 1o est la viscosité a taux de cisaillement nul, c'est-a-dire la viscosité du sang au
repos. (Pour un taux de déformation nulle et une viscosité apparente nulle  (uw = 0)
pour des taux de déformation infini, ce qui n'est pas le cas physiquement. Malgré cette
limitation, le modeéle de la loi en puissance est fréeqguemment utilisé en raison du

nombre de solutions analytiques pouvant étre obtenues.)

el est le temps de relaxation, qui représente la durée caractéristique pendant
laguelle la viscosité du sang passe de sa valeur au repos a sa valeur a taux de

cisaillement infini.
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e o est un parametre matériel.

o n est I'indice d'écoulement, qui est un paramétre sans dimension compris entre

0 et 1, décrivant I'étendue du comportement non-newtonien du fluide.
o 7y est le taux de cisaillement [111]

Il est important de noter que le modele de Bird-Carreau, bien qu'il soit plus précis que le
modele newtonien, ne peut pas capturer tous les aspects du comportement non-newtonien du
sang. Il existe d'autres modéles plus complexes, comme le modéle de Casson (équation) ou de
Bingham (équation), qui peuvent fournir une meilleure description du comportement du sang

dans certains cas.

1VV.3.2.2. Le modele de Casson

VT = 1, +wy (IV.5)
Ou:
T est la contrainte de cisaillement.
Ty est la contrainte de cisaillement au seuil de rendement.

y est le taux de cisaillement

1V.3.2.3. Le modéle de Bingham
T=7Ty+uy (IV.6)

IV.4. Reconstruction 3D d’artére

Nous avons utilisé le logiciel Mimics 21.0 (Materialise, Louvain, Belgique) et le
logiciel 3Matic pour effectuer une reconstruction tridimensionnelle (3D) d'un anévrisme de
I'artere communicante antérieure (ACoA). La reconstruction 3D était basée sur les données
médicales obtenues d'un patient de 37 ans présentant un anévrisme sacciforme de I'ACoA
mesurant 6,5x5x 10mm. Des images par d'angiographie tomodensitométrie (TDM) en coupes

fines de 01mm aprés injection le produit de contraste ont été utilisées pour la reconstruction.
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Figure. 1V. 1. Angiographie cérébrale d'anévrismes de I'artére communicante antérieure.

L'anévrisme de taille centimétrique en basi frontal médian. (A: Antérieur, P: Postérieur)

La reconstruction 3D a été réalisée en suivant les étapes suivantes:

el es images de TDM ont été importées dans le logiciel Mimics.

e 'anévrisme de I'ACOA a été segmenté a partir des images TDM en utilisant
I'algorithme de croissance de région.

eUn modeéle de surface 3D de lI'anévrisme de I'ACOA a été crée a partir des
données segmentées. Voir Figure. IV. 2. (Utilisez les outils de segmentation pour créer
un modéle 3D du cerveau.)

eLe modele de surface 3D a eté exporté au format STL (tandard Triangle
Language/Standard Tessellation Language) pour une analyse plus approfondie.

ePar la suite, les reconstructions 3D ont été exportées en tant que fichiers STL,
et le logiciel 3D 3-Matic a eté utilise pour affiner davantage le modele, voir
Figure.lV.3 et Figure. 1V. 4.
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Figure. IV. 3. Fichier STL aprés exportation vers 3-

Matic du flux sanguin de I'anévrisme de l'artére communicante antérieure.
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Figure.lV.4. Le volume de sang de l'anévrisme de I'artére communicante antérieure.
IV.5. Modélisation de I’écoulement sanguin

Au lieu de modéliser le sang comme un fluide newtonien, Abaqus peut utiliser la loi
constitutive de Carreau-Yasuda pour les fluides non newtoniens tels que le sang. Et pour
simplifie I’étude Nous allons modélisons la viscosité du sang en utilisant le modele de Bird-

Carreau. [9] L'équation utilisée est la suivante :

n-1
N =N + (Mo — Neo) (1 + A2y?) 2 (IV.7)
Ou: Mo = 65.7MPa.s; 1, =4.47MPa.s; A=10.4s; n=0.34

IV.6.  Simulation Numérique de la Dynamique des Fluides
(CFD)

Nous simulons de la circulation sanguine dans ’ACoA pour comprendre I'influence

du comportement du sang sur la formation d'un anévrisme.

IV.6.1. Les conditions aux limites
Les propriétés du fluide sanguin définie: la densité (1100kg/m?), la viscosité dynamique
(0.0035 Pa.s), et le flux sanguin réaliste pourrait étre appliqué en tant que la pression

d'écoulement pulsatile (cf. Figure.IV.6.), ce modele de Dynamique des Fluides Numérique
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vérifie simplement la faisabilité de I'analyse de Dynamique des Fluides Numérique , puis

I'étape de la condition aux limites ( cf. Figure.lV.5. et Table.l1V.1.) [17].

Magnitude

Figure.lV.5. Schéma les conditions aux limites du cercle de Willis (14 ACoA). [17]

Tableau.lV.1. Conditions aux limites

Nom de la zone les  conditions  aux
limites
Inlet (12,13) La pression
Outlet (15,16) Vitesse du sang
Wall intéraction sang/artére

|

0.0 0.4

0.8
Time/Frequency

1.2

— _temp_ap_Amp-pulsat

Figure.1V.6. Définition de lI'amplitude périodique.
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IVV.7. Résultat et discutions

Les simulations de Dynamique des Fluides Numérique réalisées sur I'ACoA mettent en
évidence des changements notables dans I'némodynamique au sein de la cavité anévrismale.
La pression est plus élevée dans la zone d'entrée de la poche anévrismale par rapport a la
poche d’anévrisme. Une conséquence immediate de sa dilatation est la formation d'une région
de faible vitesse accompagnée d'une accumulation de pression. On observe une zone de basse
pression & la sortie de la poche, ce qui indique la présence de vortex ou de recirculation. La
transition entre les zones de haute et de basse pression se fait de maniére progressive,
suggerant un écoulement relativement turbulent. Ces caractéristiques de pression, ainsi que les
gradients observés vers la sortie, sont des indicateurs des changements notables dans
I'némodynamique et ce phénomene frequemment observé dans les anévrismes et favorable a

la formation de thrombus.

PRESSURE

+3.144e-03
+2.8582e-08
+2.620e-08
+2.358e-08
+2.096e-08
+1.834e-08
+1.572e-08
+1.310e-03
+1.045e-03
+7.800e-09
+5.240e-09
+2.620e-09
+1.615e-27

Figure.lV.7. la pression de I’écoulement sanguin

Concernant la vitesse, I'écoulement est plus lent dans la poche anévrismale
particuliérement au niveau du déme (voir la figure. 1V.8). et des zones de haute vitesse sont
observées a l'entrée et a la sortie de la poche, ainsi que, les zones étroites de l'artére peuvent
également engendrer des contraintes de cisaillement importantes sur la paroi. Les zones

colorées en bleu dans la poche signalent des régions de recirculation, ou le sang circule en
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sens inverse, favorisant l'accumulation de thrombus et des contraintes de cisaillement plus

faibles dans ces zones.

V, Resultant

+1.699e-01
+1.529e-01
+1.359e-01
+1.189%e-01 Pore !
+1.019e-01 L

+8.495e-02 . /
+6.796e-02 t
+5.097e-02 . ]
+3.398e-02 i
+1.699e-02 : f'd,
+0.000e+00 =

Figure. IV.8. Tracé vectoriel de la vitesse résultante.

La simulation met également en évidence I'existence des zones de cisaillement intense a
I'entrée de la poche anévrismale (voir la Figure. 1V.9) ainsi qu'a proximité de l'orifice de
I'anévrisme. Ces zones de fort cisaillement peuvent exercer une pression importante sur les
parois de I'anévrisme, ce qui pourrait contribuer a I'amincissement de la paroi et a la formation
de micro-déchirures, augmentant ainsi le risque de rupture. Ceci est d0 a la modification des
trajectoires du flux sanguin, qui tend a devenir lent et a recirculer dans la poche anévrismale.
L'absence de zones de haute WSS (en rouge/orange) dans cette image particuliére suggére
que, pour cet instant simulé, il n'y a pas de jet de sang impactant directement la paroi avec une
grande force de frottement, mais plutdt un environnement de flux globalement lent dans le

Sac.
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i ALLZHEAR

+1.996e2-03
[ +1.5330e-03

+1.6642-08
+1.497e2-05
+1.331e-03
+1.1652-03
+9.,932e-09
+5.518e-09
+6.6552-09

+4.991e-09
+3.327e-09
+1.6642-09

+2.66%92-13

Figure. 1V.9. La contrainte de cisaillement

IV.8. Interprétations

Les résultats de la simulation numérique de I'écoulement sanguin dans I'anévrisme de
I'artere communicante antérieure (ACo0A) révelent des informations importantes sur les
caractéristiques hémodynamiques et leur lien potentiel avec la formation et la croissance de
I'anévrisme. En particulier, la modélisation prenant en compte le comportement non-
newtonien du sang, grace au le modele de Bird-Carreau. Ou, qui permet d'analyser des
variations notables de la vitesse et de la contrainte de cisaillement au sein de la poche
anévrismale.

L'analyse des résultats met en évidence des zones de faible contrainte de cisaillement a
I'intérieur de la poche anévrismale, en particulier dans la région proximale de I'anévrisme, ou
le sang est susceptible de stagner. Cette stagnation du flux sanguin peut favoriser
I'accumulation de cellules sanguines, de protéines et de facteurs de croissance, ce qui peut
favoriser I'expansion de I'anévrisme et I'augmentation le risque de rupture [115].

Il est important de souligner que les résultats obtenus sont basés sur un modéle simplifié

de I'anévrisme de I'ACoA. La complexité du systéme vasculaire cérébral et La diversité des
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types d'anévrismes ainsi que la variabilité individuelle des traits anatomiques et
physiologiques appellent & des recherches plus approfondies [116].

Cependant, cette étude fournit un apercu précieux des mécanismes hémodynamiques
impliqués dans la formation et la croissance des anévrismes. Les résultats suggerent que la
prise en compte du comportement non-newtonien du sang est cruciale pour une analyse
précise des conditions hémodynamiques dans les anévrismes.

En résumé, la simulation de Dynamique des Fluides Numérique met en évidence un
environnement hémodynamique défavorable au sein de I'ACoA. La combinaison d'une faible
vitesse et d'une haute pression dans la poche anévrismale favorise Il'accumulation de
thrombus. Les zones de faible cisaillement de la paroi contribuent a la dégradation des tissus
et a la croissance de I'anévrisme, tandis que la turbulence peut augmenter les contraintes de
cisaillement sur la paroi. Bien que cette simulation soit une simplification de la réalité, elle
met en evidence les risques potentiels liés a I'anévrisme. Des simulations plus poussées
intégrant des paramétres physiologiques plus précis, comme la rhéologie non-newtonienne du
sang et la présence de thrombus, permettront une compréhension plus approfondie de

I'environnement mécanique au sein de la poche anévrismale.
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Ce travail de recherche a permis d'étudier I'impact de la désorganisation du réseau
fibreux de collagene et des forces hémodynamiques sur la croissance de 1’anévrisme des
arteres. On y a intégré des modeles numériques par éléments finis pour la paroi vasculaire et
de la dynamique des fluides pour simuler le comportement de I'écoulement sanguin a
I'intérieur de la poche anévrismale.

Les résultats issus de la simulation numérique dans ce travail ont permis de mettre en
évidence que la désorganisation pathologique du réseau fibreux de collagéne caractérisée par
une dispersion accrue de l'orientation des fibres et une diminution de leur densité entraine
une réduction significative de la résistance mécanique de la paroi anévrismale. En particulier,
la contrainte circonférentielle qui constitue la force principale responsable de la dilatation de
la paroi. Elle est considérablement diminuée lorsque les fibres de collagene sont
désorganisées et orientées de manicre aléatoire telles qu’aucune orientation privilégiée n’est
préservee.

L'analyse de I'écoulement sanguin a l'intérieur de I'anévrisme a mis en lumiére la
présence de zones de faible cisaillement et d’autres zones de turbulence, qui influer
favorablement sur la croissance et la rupture de I'anévrisme. Ces zones qu’on peut classer « a
risque», sont exacerbées par la présence d'un thrombus, qui a son tour perturbe I'écoulement
du sang malgré son role de « protecteur», diminuant les contraintes sur la paroi.

Ces résultats soulignent I’importance des ¢léments biomécaniques dans la pathogenése
des anévrismes. Ils permettent de mieux comprendre les dégradations biomécaniques
provoquées par la maladie (1I’anévrisme). Par les applications suivies sur 'ACo0A, ce travail a
fourni quelques informations sur 1’anévrisme des artéres du polygone de willis. Alors, on
peut dire que la combinaison de la désorganisation du réseau fibreux de collagene et le
déréglement de hémodynamique dans I’artére atteinte d’anévrisme sont défavorables et sont
responsables d’un environnement mécanique hostile entrainant un risque de rupture de la
paroi vasculaire.

Ce travail de recherche fournit une contribution a la compréhension des mécanismes
biomécaniques impliqués dans la formation des anévrismes des artéres. Les résultats obtenus
peuvent constituer une base pour développer une co-simulation numérique (tissu et

écoulement et détermine l'influence de I'écoulement sur 1’évolution du risque de rupture
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d'artére atteintes d’anévrisme. Néanmoins, notre étude reste incompléte tant qu’on a utilisé
des données, en majorité issues de la bibliographie, pour une application spécifique afin

d’obtenir des résultats plus réalistes.
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