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Tab.1 Table des Abréviations

Abréviations Signification

AA Aorte Abdominale

AAS Aorte Ascendante

AB Arteére Brachiale

AC Artere Carotide

AD Aorte Descendante

AFC Artere Fémorale Commune

AFS Artere Fémorale Superficielle

AH Artére Humérale

Al Artére Iliaque

AP Artere Poplitée

AT Aorte Thoracique

ATI Artere Tibiale

CAN Conversion Analogique - Numérique
CE Cellule(s) Endothéliale(s)

CML Cellule(s) Musculaire(s) Lisse(s)
GBF Générateur de fonctions Basse Fréquence
K, KCN Potassium, Cyanide de Potassium
MEB Microscopie a Balayage Electronique
Nepi Norépinéphrine

PBS Phosphate Buffer Saline

PMO Prélévement Multi-Organes
Ex-PTFE Expanded-PolyTetraFluoroEthyléne
US UltraSons

VF Veine Fémorale

A\ Veine Jugulaire

VOP Vitesse de I’Onde de Pouls

VS Veine Saphéne

Tab.2 Table de Nomenclature ou de notation

Notation/Symbole Signification

a

p

v

oS, T:‘J', 60, =z
-’]er. 00, ==

& E e oo
V-0 ro -

(-Ipm’, Vv

Er. =

G

P, e. i T

Re. 1 inw

Sit

Vi

W,

Angle d’ouverture

Rigidité pariétale

Coefficient de Poisson

Contraintes normale radiale, circonférentielle et longitudinale
Allongement radial, circonférentiel et longitudinal
Déformations normale radiale, circonférentielle et longitudinale
Déformation de cisaillement

Compliance par unité de longueur, Volumique

Module de Young radial, circonférentiel et longitudinal
Module de cisaillement

Pression externe, intraluminale, transmurale

Rayon extérieur, intérieur, a mi-paroi

Section intraluminale

Volume intraluminal, pariétal

Energie par unité de volume
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Tab.3 Tableau de conversion des unités de pression utiles

1 unité de  Egale dynes/em®  g/em’ psi mmHg  mmH,0 Paou N/m’ Bar
dynes/cm’ - 1 1.02x107 38.8x107 0.75x10°  10.2x10” 0.1 10°
g/em® = 981 1 70.34 0.735 10 98.1 981x10°
psi = 459.65  468.8x10” 1 344.7x107  4.688 45965  459.65x10°
mmHg = 1333 1.36 517 1 13.6 1333 1.333%10™
mmH,0 = 98.1 0.1 38 73.5x107 1 9.81 98.1x10°
Paou N/m* = 10 102x10°  0.388  7.5x107 0.102 1 10°
Bar = 10° 1.02x10°  3877.5 750 10.2x10° 10° I
Tab.4 Tableau de constantes
Notation Nomenclature Valeur
Py Densité du tissu pariétal artériel 1.060 g/ml = 1060 kg/m”
Ps Densité du sang 1.055 g/ml = 1055 kg/m’
o, Densité d’une solution de Tyrode 1.060 g/ml = 1060 kg/m*
Pm Densité du Mercure 13.6 g/em’
i Constante gravitationnelle 9.8 m/s’
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INTRODUCTION GENERALE

En dépit de progrées importants, les maladies cardio-vasculaires (en particulier
I’athérosclérose) représentent toujours la premicre cause de déces et d’incapacités dans les
pays industrialisés (Beattie 1996). En France, elles constituent 32% de ’ensemble des décés
(plus de 170000 en 1996) dont 3.5% dues aux maladies hypertensives et 35% aux maladies
vasculaires cérébrales et de ’appareil circulatoire (sources INSERM).

La variété des manifestations de 1’athérosclérose vient de la diversité de ses localisations.
Tous les organes peuvent étre atteints par une complication ischémique d’origine
athéroscléreuse (apparition d’un hématome, formation d’un caillot, nécrose des tissus non
irrigués) avec risque fatal d’embolie. Les trois cibles principales sont le muscle cardiaque
(myocarde) par I’obstruction des artéres coronaires, le cerveau par 1’obstruction des arteres
cérébrales (arteres carotides et vertébrales au niveau du cou et leurs branches dans le crane).
et les membres inférieurs par I’obstruction des ramifications terminales de 'aorte (arteres

iliaques, fémorales, poplitées et jambieres). En particulier, I’ischémie des membres inférieurs
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provoque une douleur musculaire a la marche (pouvant se manifester par une claudication

intermittente) et peut, quand elle est sévere, déterminer la survenue de gangrénes entrainant

I’amputation. Parmi les interventions chirurgicales les plus courantes pour lever une sténose,

’angioplastie endoluminale percutanée (accompagnée de la pose d’un stent le cas échéant) et

I’implantation d’un conduit parallele (pontage) de nature biologique (veine autologue ou

allogreffe artérielle cryoconservée a la Banque des Tissus) ou synthétique, permettent de

rétablir la circulation sanguine au niveau des tissus et des membres qui en étaient privés.

Les propriétés mécaniques des artéres s’alterent donc au cours du vieillissement, avec la
survenue des maladies vasculaires (artériosclérose, hypertension, diabéte...) et également
avec les actes chirurgicaux pratiqués. La compréhension de ces phénoménes mécaniques,
biologiques et physiopathologiques est donc un axe de recherche important de la rhéologie
des vaisseaux et du sang (hémorhéologie). Le probléme est complexe car multifactoriel et
interdisciplinaire. Il faut ainsi déterminer le role des différents facteurs physico-chimiques
(échanges, mécano-transduction), de la nature particuliere du sang (plasma et cellules) et des
¢coulements (non stationnaires) ainsi que celui des caractéristiques mécaniques spécifiques
des vaisseaux sanguins (anisotropie, non linéarité, grandes déformations...). Au sein de
I’équipe d’Angiohématologie — Hémorhéologie du LEMTA, les trois premiers points font
partie des thématiques de recherche depuis déja plusieurs années. Sur la base des moyens et
des compétences disponibles sur place, un groupe d’étude des propriétés mécaniques des
vaisseaux s’est donc formé afin de développer 1’activité scientifique liée a la caractérisation
des propriétés rhéologiques de la paroi artérielle, dans le cadre des problémes cliniques de la
chirurgie vasculaire (Dobrin 1988) et prenant en compte le vieillissement, le développement
d’anévrismes, les dilatations post-sténotiques, les greffons vasculaires, I’hémodynamique...
Les recherches expérimentales actuelles, sur I’humain, dans ce domaine peuvent étre classées
en deux catégories :

e En condition naturelle in vivo (non invasif), dans le cadre d’études cliniques impliquant
’utilisation de matériels spécifiques (en particulier I’échographie ultrasonore) et I’acces a
un nombre de données limitées.

e [n vitro, avec la réalisation de multiples types de tests mécaniques (uni- ou multiaxiaux,
en traction, compression, torsion, dilatation...), sur lambeaux simples ou segments entiers
d’artéres, en condition statique ou dynamique, dans des configurations plus ou moins

proches de I’état in situ, et le recueil d’une quantité plus importante d’informations.

L’objectif de cette these qui nécessite d’aborder a la fois les aspects d’instrumentation
électronique, de physiologie et de modélisation mécanique, est donc de mettre en place des
moyens et des méthodes de tests adaptés a la comparaison du comportement mécanique in
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vitro d’artéres humaines (des membres inférieures) saines et pathologiques, fraiches et
cryoconservées et ce, afin de déterminer des informations utiles sur le plan clinique.

Ainsi, un nouveau dispositif expérimental a donc été congu, développé, réalisé et validé pour
permettre les tests en condition statique puis dynamique de segments vasculaires de
différentes tailles. Construite autour d’une chambre de tests dans laquelle des échantillons
entiers d’artéres sont plongés, I’instrumentation électronique de ce banc de test comprend une
régulation en température du bain, une mesure de diametre externe réalisée sans contact au
moyen d’un capteur optoélectronique (CCD linéaire), ainsi qu’un capteur de pression
différentielle disposé a I’entrée de perfusion et un capteur de force (lame de flexion) situé a
Pextrémité fermée du segment permettant respectivement la mesure de la pression
transmurale et celle de la traction longitudinale exercée lors de la tension et de la dilatation de
I’échantillon. Aprés traitement analogique des signaux issus des différents capteurs
(conditionnement), les informations sont numérisées puis stockées afin de pouvoir étre
exploitées par la suite. L’interface matérielle et logicielle développée gére également la
commande d’un générateur hydrodynamique asservi (par I’intermédiaire d’un capteur de
déplacement linéaire) sur le volume de liquide envoyé pour dilater le segment artériel.
Plusieurs tests ont été réalisés sur des artéres saines de moutons et des artéres humaines
saines, pathologiques et cryoconservées ; les différents résultats obtenus (en condition
statique) ont fait I’objet de la rédaction de plusieurs articles. Différentes descriptions
mathématiques des propriétés mécaniques de ces échantillons ont été utilisées afin de
comparer la pertinence de leurs paramétres caractéristiques. Enfin, en collaboration avec les
cliniciens, quelques résultats importants ont permis de mener une réflexion et de conduire a
des perspectives concrétes en matiere de pratique chirurgicale, quant & I’implantation adaptée

de greffons artériels issus de cryoconservation.

Le chapitre 1 consiste en 1’étude des données bibliographiques (état de la question)
concernant les caractéristiques physiologiques normales et pathologiques des matériaux
biologiques testés, les éléments de mécanique appliquée et les parametres cliniques utilisés
pour représenter leurs comportements, et les divers systémes de tests in vivo et surtout in
vitro référencés permettant le recueil des données expérimentales.

Le chapitre II présente ensuite de fagon détaillée les différents éléments constitutifs du
banc de tests congu et réalisé ainsi que le protocole défini et mis en place.

Le chapitre III rend compte des travaux personnels de recherche conduits sur ce sujet avec
les résultats expérimentaux obtenus, leur exploitation, leur interprétation, ainsi que leur
intérét scientifique, sur la base des travaux publiés, acceptés ou soumis.

Le chapitre IV conclut et présente les axes envisagés de poursuites a ces travaux.
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[.1.1. SYSTEME CIRCULATOIRE

.11.1.1. Description du Circuit Complet

1.1.1.1.a. Anatomie Générale

La fonction essentielle du systeme circulatoire est le transport du sang, en continu et en
boucle fermée. Il permet le maintient du milieu intérieur constant par 1’acheminement de
I"oxygeéne O,, du dioxyde carbone CO,, des nutriments et des déchets ainsi que différentes
hormones utiles a la régulation des activités physiologiques du corps (régulation de
température, équilibre des fluides, activités physiques). Au sein du systéme circulatoire, le
cceur constitue la pompe et les artéres conduisent le sang a partir du cceur vers les artérioles
puis les capillaires ou les échanges ont lieu. Le sang retourne ensuite au cceur depuis les
capillaires par I'intermédiaire des veinules puis des gros conduits veineux (Green 1982). Le
ventricule gauche du cceur alimente la circulation systémique (cerveau, muscles, organes
gastro-intestinaux) et le ventricule droit la circulation pulmonaire (collecte d’O, et rejet de

COy).

Artéres allant vers

Veines issues  / / le haut du corps
(

du haut du corps
Poumons
Artere pulmonaire " Veine pulmonaire
Oreillette droite - e Oreilletie gauche

Veniricule
gauche

Appareil
digestif

i Arteres de
a|  1'appareil
digestif
et du foie

Veine
liépatique

Axteres allant

Veiues
issues duhas vexs le has du
du corps corps

Fig.1  Représentation schématique classique du systéme circulatoire. Le sang oxygené est dessiné

en noir et les fleches indiquent le sens du flux sanguin.

Par ailleurs interconnecté au systéme circulatoire, le systeme lymphatique est constitué
d’un ensemble de vaisseaux a paroi mince (réseau lymphatique adventiciel) permettant. entre

autre, I’évacuation des substances provenant du sang et transportées a travers la paroi.
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Les artéres regoivent leurs substances nutritives par diffusion a partir de la lumiére vasculaire
est des vasa vasorum (Williams et Heistad 1996). Dans les artéres normales de diamétre
supérieur a 200 pm, les réseaux de vasa (provenant des artéres souches) se situent dans
’adventice tandis que dans les grosses artéres musculaires et les artéres athéromateuses, ils
s'étendent jusqu’a la média et a I’intima (a partir de I’adventice mais aussi de la lumiére dans
le cas des greffons ou des segments recanalisés aprés thrombose). Les vasa vasorum sont des
tubes cellulaires endothéliaux a paroi fine avec peu ou pas de cellules musculaires lisses
(CML) dans la média. Les résultats de plusieurs études indiquent que les vasa vasorum
régulent de fagon active I'apport sanguin aux parois artérielles et peuvent revasculariser les

greffons artériels ou d’artéres porteuses d’un stent.

1.1.1.1.b. Physiologie Générale

Les propriétés mécaniques d’un segment de vaisseau dépendent de sa géométrie et des
proportions de ses différents composants. Chez ’homme, 1’aorte descendante posséde un
diamétre d’environ 25 mm pour une épaisseur de I’ordre de 2 mm tandis que les artérioles ont
un diameétre de 10 a 30 pm pour une €épaisseur pratiquement équivalente.

Pour une méme espece, la composition de la paroi vasculaire dépend du type de vaisseau
(artére ou veine) et du site (segments plus élastiques ou plus musculaires). Les constituants
principaux des vaisseaux sanguins sont les cellules endothéliales (CE), 1'élastine, le collagéne
et les cellules musculaires lisses (CML) dont les proportions varient également selon les

critéres précités.

Aorte  Artére Sphincter  Veinule Veine Veine cave
Q O Ar‘te:rlole. Caplilalre Q @
Diametre 25 mm 4 mm 30 pm  35um Bum 20 pm smm 30 men
Paroi 2mm 1 mm 20 um 30 um 1 um 2 pm 5 min 1,5 mm
Endothélium [l 3 p =1 1 1
Muscle
Fibreux

Fig.2  Diversité anatomique et physiologique des vaisseaux humains (Rushmer 1979)
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.1.1.2. Eléments de Mécanique Circulatoire

£1.1.2.a. Pression et tension

L’ensemble anatomo-physiologique du systeme vasculaire ainsi constitué peut étre décrit
en premiere approximation comme un systéme mécanique simple constitué de tuyaux
¢lastiques tendus axialement et soumis aux pressions externes du tissu conjonctif et internes
du flux sanguin circulant. Trés tot donc, plusieurs parameétres tels que la tension 7 (force par
unité de longueur) et la contrainte pariétales o (loi de Laplace) ont été utilisés (Boughner et
Roach 1971, Dobrin 1978, Wuyts et al. 1995) afin de décrire ces propriétés mécaniques (tube
a paroi épaisse) :

Eql. T=PR,—-P,R, ~PR,
avec P pression, R rayon du vaisseau et indices i, e pour interne et externe respectivement,

Eq 2. crsz£
h

avec h épaisseur, P pression interne ou transmurale et R rayon interne ou a mi-paroi.

A titre d’exemple, les valeurs de tension pariétale mesurées in vitro, en conditions statiques,
par Boughner et Roach (1971) sur des Al humaines vont jusqu’a 120x10” dynes/cm”.

Sous I'influence de la contraction cardiaque, le sang circule dans les artéres sous une certaine
pression qui s’équilibre avec la tension de la paroi distendue de ces mémes artéres. Bien que
représentant des forces de sens opposé, la pression sanguine et la tension artérielle désignent
donc la méme chose. L’enregistrement graphique de la pression sanguine fait apparaitre des
oscillations synchrones aux contractions cardiaques avec une pression maximale (maxima ou
pression systolique Py),) lors de la systole ventriculaire et une pression minimale (minima ou
pression diastolique Pgi.) lors de la diastole. La minima représente donc la pression de
charge permanente des arteres, alors que la maxima n’est qu’une surpression intermittente
lide & la contraction cardiaque.

Chez le sujet normal, la maxima est entre 160 et 187 hPa (120 et 140 mmHg) et la minima
entre 93 et 120 hPa (70 et 90 mmHg), dans les grosses artéres ou elles sont habituellement

mesurées.

1.1.1.2.b. Modeéle Conceptuel

Van Bortel et al. (1995) rappellent que la pression sanguine peut se diviser en deux

composantes :
e statique : la pression artérielle moyenne qui dépend du cceur et de la résistance vasculaire

systémique (viscosité du sang et résistance des arteres, artérioles et capillaires).
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e dynamique : le pouls de pression qui résulte de la quantité de sang éjectée du cceur et de

la capacité de tampon des grosses artéres principalement.

Résistance et Compliance Vasculaires

Selon la loi de Poiseuille, qui régit la relation pression — débit pour un fluide Newtonien
dans un conduit, la pression artérielle dépend de la puissance de la contraction cardiaque et
des résistances périphériques rencontrées (elles-mémes fonction de la longueur et du
diametre des vaisseaux, de la masse sanguine et de sa viscosité). De tous ces facteurs, le plus
important sur le plan physiologique comme physiopathologique est constitué par la résistance

vasculaire qui varie surtout en fonction inverse du calibre des artérioles.

Pouls artériel

C’est le choc per¢u rythmiquement par le doigt qui palpe une artére superficielle en la
comprimant légérement sur un plan dur. Il correspond a la variation systolique de la pression
artérielle, rendue perceptible grace a la pression exercée qui neutralise la tension propre de la
paroi artérielle. Lorsqu’on enregistre ce pouls artériel (sphygmogramme. du grec sphugmos
«pouls, pulsationy»), on constate une onde principale qui correspond a I’ondée systolique et se
propage a une vitesse d’environ 9m/s et une deuxiéme onde, I’onde dicrote (du grec
dikrotos, de di-, et krotos «bruity), correspondant a la fermeture des valvules sigmoides

aortiques qui s’opposent au reflux du sang au début de la diastole.

Propagation d’onde

Chapman et Charlesworth (1983) rappellent que la théorie des lignes de transmission est
utilisée (en particulier dans 1’évaluation des propriétés dynamiques de I’aorte) pour calculer
les paramétres tels que : 'impédance complexe caractéristique Zy, d’entrée Z; et longitudinale

Z.

P P
Z[l — _f e h
Q," Q.‘J
P)‘ + [)J':
Eq3 2 =—1_"%
Q} + Qh
1 dpP,
"0, dL

avec Pr, et Oy, pression et débit directs (forward) et réfléchis (backward), L longueur.

Segers et Verdonck (2000) précisent que les indices de réflexion d’ondes dans "aorte in vivo
sont le résultat de deux phénomeénes interactifs : d’une part la réflexion d’onde continue due a
la réduction du diamétre aortique et d’autre part les réflexions locales provenant des

collatérales au niveau du diaphragme.
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I.1.1.2:c. Paramétres Hémodynamiques

-

La nature du flux sanguin a 'intérieur de I'arbre vasculaire est complexe et I'étude de
parametres hémodynamiques individuels en conditions contrélées est difficile in vivo. Un
grand nombre de travaux ont donc consisté a développer des modeles in vitro valides pour
¢tudier I’'hémodynamique artérielle (Brant et al. 1987b).

Citons simplement les parametres hémodynamiques tels que :

- la viscosité du sang (fluide newtonien, flux laminaire),

- la vitesse et I'amplitude de I’onde de pression,

- la résistance vasculaire (dimensions des tuyaux).

Néanmoins, ces €éléments ne nécessitent pas d’étre pris en considération dans les travaux

présentes.

1.1.2. PHYSIOLOGIE ARTERIELLE NORMALE

1.1.2.1. Roles, Fonctions et Modélisation

Les grosses artéres (par leurs propriétés élastiques et viscoélastiques) agissent comme un
réservoir capacitif qui transforme I’¢jection cardiaque pulsatile et les ondes de pression
générées par la contraction intermittente du ventricule gauche en flux continu au niveau des
organes (How et Clarke 1984, Bank et al. 1999, Cholley et Schroff 1997). Cette fonction in
vivo (en partie assurée par |’aorte) peut étre simplement modélisée par le principe classique
du Windkessel qui considére le réseau artériel comme un vaisseau unique distensible
connecté en amont a la pompe (ventricule gauche) et en aval au systeme veineux (basse
pression) par I’intermédiaire d’une résistance périphérique unique équivalente. Dans ces
conditions, les caractéristiques élastiques, obtenues grace a des tests de pression — volume
(P - Vi), peuvent étre décrites par un modéle mathématique donnant une élasticité volumique
E’ et un module d’¢lasticité volumique £y (indépendant de la géométrie du vaisseau) tels
que :

Eq4. E, = a8 vV, =EY,
dv,

avec Vi volume intraluminal.
Parmi les parameétres plus classiquement utilisés, on peut rappeler (Langewouters et al. 1984)

I’expression de I'impédance caractéristique Zj (explicitée précédemment) liée, cette fois, a

I"inertance / et a la compliance par unité de longueur C,, :
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pul

Cou = AP,
avec py densité du sang.
A titre d’exemple, Langewouters et al. (1984) rapportent des valeurs d’impédance
caractéristique de 0.1 a4 0.2 mmHgs.cm™ pour des aortes humaines testées entre 0 et

180 mmHg en conditions statiques, in vitro.

.1.2.2. Structure et Composition Pariétale

La structure de la paroi artérielle varie d’une espéce a I’autre et également selon le site le
long de [’arbre artériel. Les différences d’architecture pariétale aménent a distinguer
classiquement les artéres de type «élastique» (plus proches du cceur) comme [’aorte, les
artéres pulmonaires, carotides et iliaques communes, de celles plutét «musculaires» telles que
les iliaques externes, fémorales, rénales, coronaires et cérébrales (Tedgui et Lévy 1994).

Les données histologiques montrent par ailleurs que I’ensemble des fibres constitutives de la
paroi artérielle est essentiellement orient¢ dans les directions circonférentielle et

longitudinale (Patel et Fry 1969).
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Fig.3  Schéma classique de 'arbre artériel systémique canin (d'apres Nichols et O'Rourke 1998)
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La paroi artérielle se compose de trois couches (ou tuniques) concentriques a partir de la

lumiére vasculaire (Tedgui et Lévy 1994) : I’'intima, la média et I’adventice.

L1228, Intima
L’intima est d’épaisseur mince car constituée :
e d’un « tapis » de cellules endothéliales CE (cellules aplaties de forme losangique d’épaisseur
inférieure a 10 um, pour 100 um de longueur et 10 um de largeur environ) orientées
axialement dans le sens de 1’écoulement. Interface entre le sang et les cellules de la paroi

vasculaire, les CE jouent un role complexe et multiple ; elles assurent notamment ’anti-

.....

paroi et D’expression de signaux biochimiques a partir de contraintes mécaniques de
cisaillement dues au flux sanguin (mécano-activation et mécano-transduction),

e d’une membrane basale fine (de Iordre de 0.1 pm) composée de microfibrilles de
collagéne, support de I’endothélium,

e d’une couche sous-endothéliale se développant avec 1’dge au niveau des gros troncs

artériels.

1.1.2.2.b. Média

La média comprend des cellules musculaires lisses (CML) (forme cylindrique ou de

fuseau de 50 a 80 pm) dans un complexe extracellulaire de fibres d’élastine, de collagene et
d’une matrice intercellulaire de base constituée d’un gel amorphe de mucopolysaccharides
(Oddou 1980, Demiray 1981). Les CML constituent la majorité des cellules vivantes de la
paroi vasculaire et se contractent en réponse a des signaux physico-chimiques (systéme
sympathique), a leur étirement (contraction myogéne) ou a des vibrations mécaniques. Les
CML sont organisées en couches concentriques orientées de fagon plutét hélicoidale et
séparées par de fines membranes d’élastine (3 pm). Ces lames élastiques médiales sont
rétractées et ondulées a basses pressions et tendues aux pressions physiologiques (Dobrin
1978).

Parmi les constituants du tissu conjonctif pariétal, 1’élastine et le collagéne sont toutes deux
des protéines fibreuses ou fibrillaires. La premicre est composée de chaines en accordéon
largement indépendantes, extrémement extensibles (50 a 70%) et qui rétrécissent sous 1’effet
de la chaleur (caoutchouc), tandis que la seconde possede une structure hélicoidale peu
extensible (2 a 4%) avec trois chaines protéiques tres enroulées et trés liées autour d’un axe
central (Dobrin 1978, 1988). Par polymérisation, les molécules de protocollagene forment

des fibrilles de collagéne (configuration hélicoidale). Il existe plusieurs types de collagene
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dont le type I est le principal constituant de la paroi artérielle (entre 0.05 et 0.1 pm de

diametre).

Fig.4  Représentation de I'empilement architecturale des couches de CML (sens et directions

alternées) et des lames élastiques dans les arteres élastiques (Tedgui et Lévy 1994)
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Fig.5  Composition chimique des éléments fibreux de la paroi artérielle canine (d’apres Nichols et
O'Rourke 1998)

[:1.2:2.¢. Adventice

[’adventice, essentiellement composée de fibres de collagéne dans un mélange d’¢lastine,

de nerfs, de fibroblastes et de vasa vasorum, représente environ 10% et 50% de la paroi des
artéres respectivement élastiques et musculaires. Elle constitue I’interface avec les tissus
alentours. Contrairement 4 son organisation médiale, le collagéne adventiciel n’est pas aussi

bien orienté et pas tout a fait tendu aux pressions physiologiques (Dobrin 1978).
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1.1.2.2.d. Les Interfaces

Les différentes couches détaillées ci-avant sont séparées par des lames de tissu élastique
(internes et externes), trés fines (= 100 nm), tendues dans la direction axiale a longueur in
vivo et dans la direction circonférentielle a partir de 60 a 80 mmHg de pression. Cette

organisation uniforme a travers la paroi influe sur les contraintes résiduelles (cf. 1.2).
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Fig.6  Représentation schématique de la structure d’artéres élastique (gauche) et musculaire
(droite) (Tedgui et Lévy 1994)

L1.2.2.e. Réponses passives et actives

Les réponses passives de la paroi artérielle sont principalement dues aux fibres d’élastine
et de collagéne tandis que les réponses actives (vasodilatation, vasoconstriction) sont
possibles grace aux CML. Roach et Burton (1957) ont vérifié sur des segments d’artéres
iliaques humaines testés in vitro en dilatation et a partir des courbes de tension -
circonférence que la résistance a la traction était presque entierement due a basses pressions
aux fibres d’élastine (digestion par trypsine) et a hautes pressions aux fibres de collagéne
(digestion par acide formique). En dessous des pressions physiologiques, les lames d’élastine
sont progressivement étirées et les espaces interlamellaires progressivement réduits. Les fins
réseaux d’élastine connectant ces lames contribuent a distribuer la contrainte dans la paroi
sous ’effet de I’augmentation de tension. Les fibres de collagéne situées entre ces lames sont
orientées de fagon aléatoire pour des pressions inférieures a 80 mmHg et
circonférentiellement au-dela de 120 mmHg (Boughner et Roach 1971).

De plus, Dobrin (1969, 1978, 1984, 1988), mais également Greenwald et al. (1982)
rappellent que le muscle vasculaire possede deux fonctions mécaniques : production d’une
tension active ayant pour effet une constriction circonférentielle du vaisseau et augmentation
de la rigidité circonférentielle du vaisseau afin de résister a la distension. La constriction
artérielle augmente avec la pression jusqu’a un maximum qui dépend de 'espeéce et du site
artériel et avec une amplitude essentiellement fonction de la circonférence initiale du

vaisseau. De plus, le segment artériel subit une force de distension /) due a la pression
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(produit de la contrainte de tension et de la surface d’application correspondante) mais
engendre une force de rétraction F (produit de la contrainte intramurale rétractive et de la
surface d’application correspondante) par un processus d’adaptation des contraintes et des
surfaces (rééquilibrage par constriction active), telles que :

Eq 6. Fy=P.«2R, L

F,=0:2hL

avec Py = P;— P, pression transmurale, L longueur du segment de vaisseau et o contrainte
circonférentielle.
En état d’équilibre, la contrainte générée par la paroi est alors déduite de I’égalité des deux

relations précédentes, et I’on retrouve :

R,P,

Eq7. o=——
h

[.1.3. ASPECTS CLINIQUES

1.11.3.1. Physiopathologie Artérielle

Les propriétés élastiques des arteres s’altérent de fagon importante avec le vieillissement
et de nombreuses situations pathologiques comme 1’athérosclérose ou I'hypertension (Tedgui

et Lévy 1994, Cholley et Shroff 1997).

L1.3.1.a Sénescence et Athérosclérose

Pathogéneése de I’Artériosclérose

L artériosclérose est une maladie artérielle se présentant sous trois formes principales :

e |’artériosclérose de I’intima ou athérosciérose,

e ['artériosclérose de Monckeberg ou sclérose de la média,

e la sclérose artériolaire ou sclérose des artérioles.

L’athérosclérose (de athéroma, «kyste rempli de matiére graisseuse» et de skléros, «dur») est
une lésion de la couche intimale des artéres qui constitue la cause dominante des obstructions
qui touchent les artéres de gros et de moyens calibres dans la grande circulation, chez les
personnes dgées. Un déterminant majeur de I’athérosclérose est I’exces de cholestérol. qu’il
est possible de corriger grace a la prise de médicaments limitant la thrombose ou au moyen
d’interventions chirurgicales.

La lésion élémentaire d’athérosclérose, ou plaque simple, est un épaississement localisé de
I'intima formé d’un amoncellement de tissu fibreux dur (sclérose) autour d’un centre mou

constitué de lipides (athérome, ou cceur lipidique de la plaque). Cette plaque simple, lisse et
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réguliere, est couverte d’une couche de cellules (endothélium) et absorbée dans I’épaisseur de
la paroi artérielle (remodelage). Le tissu athéroscléreux est constitué de cellules dispersées au
sein d’une matrice fibreuse dense faite de protéines (collagene, élastine, protéoglycanes)
formant une armature compacte. Le centre athéromateux (athéro-nécrotique) est presque
exclusivement composé de lipides (cholestérol et des débris de cellules mortes). Les cellules
de la plaque sont des CML (plus abondantes dans les parties scléreuses qu’au pourtour du
cceur lipidique) et des globules blancs (leucocytes), venus du sang (monocytes et
lymphocytes T). La plaque présente souvent des zones de calcification voir de véritable
ossification, qui contribuent a sa dureté. Elle est irriguée par un riche réseau de petits
vaisseaux qui se développent en méme temps qu’elle (alors que, normalement, les couches
internes de I’artére sont dépourvues de toute vascularisation). Sous la plaque qui s’édifie dans
’intima, la média est amincie. La formation des plaques dans les artéres se déroule sur
plusieurs décennies suivant une succession de remaniements de I’intima.

L artériosclérose peut donc étre considérée comme un ensemble de réponses (afflux de
protéines du plasma, hyperplasie fibromusculaire, dépots lipidiques dans I’intima, thrombose

murale) & différents stimuli physiques et chimiques.

Exemple de Classification
Comme le notent How et Clarke (1984), quatre caractéristiques peuvent étre définies qui
décrivent les altérations intimales de la paroi :
a) Points ou zones lipidiques, altérations de couleur jaune ou jaune - grise de l’intima,
réparties sur la surface intimale du vaisseau,
b) Plaques fibreuses, ce terme est utilis¢ pour décrire des protubérances intimales élevées,
rugueuses et de couleur grise a perle,
¢) Athéromes, qui sont des plaques athéroscléreuses avec une prédominance de masses
lipidiques molles,
d) Endommagements extrémes de I’intima, seuls ou combinés: hémorragie, thrombus,
ulcération et calcification.
Un exemple intéressant de classement en 4 groupes suivant le degré d’évolution de la
maladie pour des échantillons aortiques est proposé :
e Rien d’anormal (intima lisse),
o Artériosclérose de degré I (a+ b).
e Artériosclérose sévére limité de degré II (a+ b + c),

e Artériosclérose sévere de degré 11 (¢ +d).
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Complications Ischémiques - Artériopathies Oblitérantes et Sténosantes

Pour causer une ischémie (du grec iskhaimos, «qui arréte le sangy), la plaque doit s’étre

compliquée au point d’entraver la circulation du sang vers ’organe irrigué. Deux

complications principales sont a distinguer :

la sténose (complication chronique). Une plaque augmente progressivement de volume
jusqu’a dépasser les capacités compensatrices du remodelage artériel, déformant alors
’artére jusqu’a rétrécir peu a peu sa lumiére et déterminant une sténose (du grec stenos,
«étroity). Passé un certain degré de sténose (généralement supérieur a 75% du calibre
originel de la lumiére artérielle), I’écoulement du sang est trop perturbé et son débit ne
peut plus augmenter en proportion des besoins de 1’organe irrigué. L’obstruction d’une
artére détermine la mise en place de réseaux de secours (circulations collatérales)
permettant au sang de contourner I’obstacle en empruntant les branches de ’artére situces
en amont de 1’obstruction pour atteindre son aval ; cela se fait par la dilatation et méme
par le développement du réseau artériel secondaire local. Par ailleurs, si la chape fibreuse
couvrant la plaque se rompt, le sang circulant mis en contact avec la profondeur de la
lésion peut entrainer deux complications : d’une part, du sang sous forte pression peut
s’engouffrer dans la bréche pour former un hématome, parfois volumineux, a I’intérieur
de la plaque; d’autre part et surtout, la barricre de ’endothélium étant désunie, le
systeme d’hémostase (c’est-a-dire antihémorragique) interpréte la rupture comme une
plaie artérielle et ses mécanismes de colmatage s’enclenchent, aboutissant a la formation
d’un thrombus («caillot»). Outre les éléments coagulants, les plaquettes sanguines qui
s’agglutinent au niveau de la bréche sécrétent de puissantes substances qui contractent le
muscle artériel et peuvent entrainer un spasme du vaisseau qui en rétrécit davantage la
lumiére. Dans le pire des cas, la masse de la plaque, celle de I’hématome et celle du
thrombus et ’action du spasme s’additionnent pour aboutir & ’occlusion totale de
I’artére. Sans circulation collatérale, le tissu est ainsi brutalement privé de sang. C’est
I’ischémie aigué thrombotique, qui, si elle dure un temps suffisant aboutit a la mort, ou
nécrose (infarctus) du tissu.

la rupture (complication aigué), qui peut se révéler par un accident subit. Le thrombus
n’occlut pas I’artére au niveau de la plaque rompue, mais s’en détache pour former un
projectile (embole) qui, entrainé par le courant sanguin, part occlure une artére d’aval et
provoque une ischémie aigué dite embolique. L'un des exemples classique concerne la
plaque située a I’origine de I'artére carotide interne (cible de choix pour quantifier et

suivre les lésions athéroscléreuses compte tenu de son accessibilité non invasive et de son
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importance, O’Leary et al. 1991) d’ou se détache un embole qui va obstruer une artére du

cerveau ou de I’ceil.
Différentes études ont montré que le contenu en collagene et le rapport collagéne / élastine
des artéres augmentent avec le vieillissement ; notons par exemple, la composition de coupes
histologiques d’iliaques humaines anévrismales (27% de collagéne, 23% d’élastine, 63% de
protéine) et athéromateuses (23% de collagene, 22% d’élastine, 57% de protéine) relevées
par Summer et al. (1970). Avec I’age, la pression artérielle systémique croit également
progressivement, tout comme le diametre des artéres (parois épaissies, média plus large) ou
encore leur longueur (Girerd et al. 1992). Une perte d’élasticité accompagne ce processus
(rigidification des fibres d’élastine par dépots calciques) (Dobrin 1978, 1988, Posey et
Geddes 1973).
Enfin, Il faut noter I'importance des facteurs hémodynamiques dans la pathogéneése de
I"artériosclérose localisée préférentiellement dans les branches, bifurcations ou coudes de
I’arbre artériel exposés aux fortes contraintes mécaniques (viscosité du sang et élévation de
pression) qui accélérent I'infiltration des protéines du plasma a I'intérieur de la paroi. La
perméabilité de la paroi dépend justement aussi de la distribution de déformation locale et de
la densité d’énergie de déformation, qui sont fonction de la pression et des propriétés
mécaniques élastiques du segment de vaisseau malade (Hudetz et al. 1980). Parmi les travaux
plus récents, certains suggerent que les plaques ont tendance a se former dans les zones ou les
contraintes moyennes sur la surface luminale de la paroi sont faibles, tandis que d’un autre
coté, de faibles niveaux de contrainte dans la paroi artérielle ralentissent la progression de
plaques athéromateuses (Chaudry et al. 1997). Le processus de modification de 1’élasticité

pariétale reste encore mal connu.

Dilatations Post-Sténotiques et Evolution Anévrismale

La présence d’une sténose peut parfois entrainer la survenue d’une dilatation d’aval
caractéristique dite dilatation post-sténotique, et liée a la détérioration des propriétés
¢lastiques a cet endroit. Boughner et Roach (1971) ont notamment montré que la fréquence
des vibrations nécessaires a dilater un segment artériel augmente avec 1’age.
Il est a noter enfin que si ’athérosclérose est plus marquée dans I’aorte abdominale (de
structure plus élastique). comme le rappellent Mac Sweeney et al. (1992), c¢’est également sur
ce site que surviennent le plus fréquemment les anévrismes (poche dilatée résultant d’une
dégradation de la paroi). L’augmentation importante de la rigidité de I’aorte anévrismale est
liée notamment aux changements structuraux majeurs : désorganisation et remplacement

fibreux de la media, et diminution marquée de la quantité d’élastine.
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1.1.3:1.b. Hypertension

Les modifications structurales et mécaniques de la paroi artérielle et la pathogénése de
I’hypertension sont étroitement liées car elles influent ’une sur I'autre. Les résultats des
études menées sur le sujet (Cox et Bagshaw 1988, Dobrin 1988, Caputo et al. 1992) montrent
ou rappellent que I’hypertension est globalement associée a une rigidité accrue de la paroi des
segments artériels (décalage sur la gauche des courbes de contrainte - déformation) ainsi qu’a
une modification hypertrophique pariétale (épaississement de la média) liée a une
augmentation de la quantité d’élastine et de collagéne (augmentation du tissu conjonctif)
ainsi qu’a la rigidité passive de la matrice extracellulaire et au tonus musculaire (altérations
au sein de la masse musculaire lisse). L hypertension se concrétise donc par une diminution
de la compliance mais également par I’augmentation de Fp alors que le vieillissement
diminue Fr en méme temps que |’artére perd son élasticité (Dobrin 1988).

La pression sanguine élevée (Hayashi 1993) semble également influencer [activité de
syntheése des CML vasculaires (plus contractiles), de méme que sous ’effet du vieillissement
ou de I’hypertension, les ondes réfléchies surviennent plus tot dans le cycle cardiaque ayant
pour effet d’augmenter la pression systolique (facteur de risque cardiaque) et la charge sur le

ventricule gauche (Segers et Verdonck 2000).

.1.3.2. Remodelage Tissulaire

Le remodelage est un remaniement de la géométrie de I’anneau artériel qui doit lui
permettre de conserver sa forme circulaire et son calibre « normaux ». De fagon plus
détaillée, la paroi artérielle posséde la capacité d’adapter sa géométrie, sa structure et sa
composition interne en réponse a des changements de charge mécanique en vue de maintenir
normaux les niveaux de contrainte’ circonférentielle et de cisaillement flux - intima (Rachev
1997) lors de processus tels que 'hypertension ou I’athérosclérose. Qui plus est, Greenwald
et al. (1997) précisent que le remodelage des couches intérieures (lieu de concentration de
déformations résiduelles plus compressives) intervient en réponse a des concentrations de
contraintes.

Mais, si la variation cyclique de contrainte imposée par la pulsatilité est un déterminant
reconnu du remodelage vasculaire (dilatation, épaississement et augmentation de la rigidité
de la paroi artérielle résultent d’une fatigue des fibres d’élastine soumises aux contraintes
cycliques), elle pourrait également augmenter la susceptibilité de I’intima a I’athérosclérose
(Cholley et Shroff 1997). En effet, le remplacement de 1’¢élastine par du collagéne durant le
processus de remodelage ainsi que la calcification des fibres de collagene et d’élastine

contribuent a I'augmentation de la rigidité (Chaudhry et al. 1997).
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1.1.3.3.  Substituts Artériels

En dehors de la prise de médicaments, dits angiogéniques, capables de stimuler le
développement des circulations collatérales naturelles, deux interventions thérapeutiques
principales visent & pallier une insuffisance de circulation collatérale.

La premiere méthode consiste a lever la sténose soit par angioplastie chirurgicale en ouvrant
I’artére pour retirer directement la plaque par curetage (endartériectomie), soit par
angioplastie endoluminale percutanée. Celle-ci consiste a introduire une sonde spéciale
(cathéter muni d’un ballonnet gonflable) dans le réseau artériel a I’aide d’une aiguille piquée
a travers la peau dans une artére périphérique (généralement la fémorale a 1’aine), & amener
extrémité du cathéter au contact de la sténose, puis a gonfler le ballonnet sous haute
pression pour dilater en force I’artére rétrécie. La pose d’une endoprothése ou stent (treillis
auto expansif, a mémoire de forme ou & expansion par ballonnet) intravasculaire (Back et al.
1994) peut également étre réalisée afin de contenir la sténose écrasée vers la paroi et
d’obtenir le dégagement de la lumiére du vaisseau.

La seconde méthode consiste a établir un chenal collatéral en implantant par chirurgie un
conduit (« pontage »), qui relie I’amont a I’aval de la sténose. On utilise pour cela (par ordre
de compliance décroissante selon Dobrin 1988) une des artéres du malade (pontage coronaire
utilisant ’artére mammaire interne) ou un segment artériel prélevé sur donneur d’organes et
conservé a trés basse température en vue de réimplantation, ou sa propre veine superficielle
(habituellement prélevée a la cuisse ou a la jambe), ou bien encore un tube en matériau
synthétique (Dacron et PTFE). Il est a noter qu’une inégalité¢ de compliance entre la greffe et
I’artére réceptrice peut étre la cause d’une importante concentration de contraintes au niveau
de I’anastomose.

Bien que les taux de réussite et la pérennité a moyen terme offrent un sursit certain au patient,
et constituent ainsi les éléments favorables a ces pratiques cliniques, les différentes solutions
présentées ont tendance a dégénérer plus ou moins rapidement et plusieurs problémes restent
posés. Plusieurs études ont montré que I’inadaptation de compliance artére - greffon peut étre
a Dorigine de complications affectant la pérennité du greffon (How et Clarke 1984,
Storkholm et al. 1997) et que la formation d’anévrisme commence a apparaitre dans les
greffons biologiques deux ans aprés I’implantation avec des risques de rupture et donc de
mortalité accrue. Hamilton et al. (1988) ajoutent qu’a ce niveau, la dégénérescence pariétale
résulte probablement d’une détérioration dans le temps des liaisons de collagéne, associée a
une digestion enzymatique par I'intermédiaire d’une réponse immunitaire. L’expérience
clinique montre que I'occlusion de greffon apparait par la formation de thrombus dans les
prothéses synthétiques, par une hyperplasie intimale et médiale et/ou développement de

I"athérosclérose dans les greffons veineux. Brossollet (1992) souligne par ailleurs qu’aucune
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regle clinique n’existe concernant l’allongement d’implantation d’un greffon prenant en
compte les parametres tels que I’allongement suffisant pour ne pas obtenir de tortuosité une
fois en pression, la force de traction limitée sur les sutures pour éviter la rupture, la technique
de suture influengant la compliance anastomotique.

Ce probleme particulier constitue I’un des points d’étude clé de cette these.

1.1.3.3.a. Prothéses synthétiques

Les études sur les prothéses synthétiques ont démarré au début des années 1970 afin de

pallier les complications des transplantations d’allogreffes initiées a partir de 1950.

Caractéristiques et Matériaux

How et Clarke (1984) rappellent que I’utilisation de protheéses synthétiques aux propriétés
mécaniques similaires a celles des segments artériels implique le développement de
biomatériaux inertes et compatibles avec le sang et les tissus environnants. De fagon
générale, les biomatériaux doivent assurer une biocompatibilité, une stabilité et une durabilité
mécaniques (Hayashi et Nakamura 1985). Actuellement, la plupart des protheses
synthétiques commercialisées sont réalisées en Dacron® qui est une marque de polyester
tricoté ou en polytetrafluoroéthyléne (PTFE) qui est un polymeére relativement rigide.
Néanmoins, leur efficacité dans la substitution de petits diametres artériels est tres limitée,
soit par I’apparition d’occlusion par thrombose (propriété thrombogene de la surface interne),
soit par le développement d’une hyperplasie néointimale a proximité des zones
d’anastomoses (manque de compliance circonférentielle). De plus, I’inadaptation entre les
propriétés mécaniques des artéres et des prothéses synthétiques est en partie, a 1’origine des
ruptures anastomotiques observées par Megerman et al. (1986)
Différents processus de fabrication ont permis le développement et le test de nouvelles
prothéses (structures différentes et/ou matériaux nouveaux) comme par exemple : des
segments en fibre de polyuréthanne présentant des propriétés élastiques anisotropes et
orthotropes en grandes déformations se rapprochant de celles des artéres naturelles (How et
Clarke 1984), ou d’autres prothéses spécifiquement congues par tissage (fil monobrin de
polyuréthanne avec un module d’élasticité faible de 0.8 MPa, fils multibrins de polyester
avec un module d’élasticité de 140 MPa) largement plus compliantes que les protheses
tricotées du commerce (tests statiques) et offrant ainsi des propriétés mécaniques en accord
avec celles des AC humaines (Gupta et Kasyanov 1997). Les essais en traction de lambeaux
circonférentiels et longitudinaux montrent notamment que 1’élasticité des prothéses en ex-
PTFE varie avec la déformation tandis que celle des prothéses en PU (polyuréthanne) est

constante ; les deux matériaux étant par ailleurs compressibles (Caddock et Evans 1995).
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D’autres tests in vitro réalisés sur lambeaux mettent en évidence qu’en comparaison des
courbes non linéaires de contrainte - déformation et des valeurs de déformations d’artéres
canines (de l’ordre de 50% et 20% dans les directions longitudinale et circonférentielle
respectivement), les prothéses synthétiques en PTFE expansé (ex-PTFE) présentent un
comportement trés peu extensible (linéarité et déformations inférieures a 10%) tandis que
celles en Dacron® tissé sont plus distensibles longitudinalement (30 a 60%, non linéaire).
Seules les prothéses prototype en polyuréthanne testées permettent d’obtenir des propriétés
d’extensibilité suffisantes dans les deux directions (10 a 20% et 30 a 60%) alliées a un
comportement non linéaire (Lee et Wilson 1986). Enfin, il parait intéressant de mentionner
les essais dynamiques menés par Yokobori et Yokobori (1991a) pour évaluer la fatigue de
prothéses synthétiques et le comportement mécanique de sites anastomotiques, et qui
montrent d’une part, que I’effet pulsatile semble favoriser les fuites ou la perméabilité au
travers du substitut vasculaire (polyester tissé) et d’autre part, qu’une détérioration,

probablement due a la concentration de contrainte, survient lors du mouvement dynamique

du fil de suture plutét qu’a I’inadaptation de compliance.

Fig.7  Images de structures de prothéses synthétiques vasculaires (de gauche a droite : ex-PTFE,
Dacron® et polyuréthanne) obtenues par MEB x 25 (Lee et Wilson 1986).

Conséquences sur I’Onde de Pression

L’implantation d’un conduit de compliance inadaptée dans [’arbre artériel entraine
plusieurs effets. Tout d’abord, un tube rigide interposé dans une structure artérielle
compliante agit comme un filtre passe-bas pour 1’onde de pouls (How et Clarke 1984). Par
exemple, un segment rigide de 15 cm inséré dans une AF canine réduit d’environ 13% et
42% ’amplitude de la premicre et de la quatrieme harmonique de l'onde de pouls
respectivement (Gupta et Kasyanov 1997). Ensuite, a I’endroit d’une bifurcation ou d’un
changement de compliance dans I’arbre vasculaire, la transmission et la réflexion de 1’onde
de pression sont déterminées par les impédances de ces vaisseaux et jusqu’a 40% de 1’énergie
du flux pulsatile peut étre réfléchie a I’interface entre une artére et une prothese tres rigide

c’est-a-dire de faible compliance (Lee et Wilson 1986). Cette inadaptation de compliance est
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la source probable des augmentations de contraintes observées (cisaillement, traction sur les

anastomoses).

Enfin, si I’élasticité, 1’anisotropie, la viscoélasticité et la durée de vie sont autant de
propri€tés a prendre en compte afin de faire correspondre les comportements mécaniques
entre artére et prothése, d’autres parametres comme le traitement spécifique du revétement
intimal (hémocompatibilité) et le développement tissulaire dans la paroi suivant
I"implantation d’une prothése (porosité) doivent étre pris en compte (Lee et Wilson 1986,
Caddock et Evans 1995, Gupta et Kasyanov 1997) afin de garantir un succes in vivo durable

(modification des propriétés mécaniques et évolution de I’adaptation de compliance).

1.1.3.3.b. Autogreffes Veineuses

Comme le rappellent Chapman et Charlesworth (1983), les veines permettent une viabilité
a long terme plus importante que les protheses synthétiques (module élastique largement
supérieur) mais leur disponibilité est bien plus réduite. Par ailleurs, différents auteurs ont
montré que les greffons plus compliants tels que les veines saphénes et les veines ombilicales
traitées a la glutaraldéhyte donnent de bien meilleurs résultats que les protheses synthétiques
(Hasegawa 1983, How et Clarke 1984). La présence de la couche endothéliale a la surface
interne représente également un avantage important. Néanmoins, Dobrin (1988) précise que
les greffes veineuses sont plus rigides a la pression que les arteres et développent de plus une
hyperplasie intimale et un épaississement de la média liés aux modifications de vitesse

circulatoire et de contrainte circonférentielle.

1.1.3.3.¢, Allogreffes Cryoconservées

Intérét et Problémes posés

La cryoconservation est un processus classiquement et largement utilisé a I’heure actuelle,
par lequel les tissus biologiques ou les fluides sont congelés a paliers controlés puis
conservés a trés basse température TBT (jusqu’a —196°C dans un bain de nitrogene liquide),
et qui étend considérablement les possibilités des banques de tissus et d’organes (Brossollet
et Vito 1997). Les techniques de cryoconservation offrent également une sécurité infectieuse
par la réduction du risque de contamination virale (validation sérologique) des greffons
vasculaires (Rosset et al. 1996, Lehalle et al. 1996). Parmi ceux-ci, les allogreffes artériclles
présentent en particulier, un nouvel intérét pour le chirurgien qui est confronté de plus en plus
fréquemment a des implants prothétiques ne donnant pas de résultats satisfaisants (infections

prothétiques, veine saphene autologue inutilisable) (Cardon et al. 1999).

- Page 40 -



Par contre, le maintien des fonctions cellulaires du greffon et des propriétés biomécaniques
des greffons ainsi conservés, décongelés puis implantés reste un sujet de discussion plus ou
moins controversé, comme le montrent quelques-uns uns des résultats expérimentaux publiés
dans ce domaine.

Concernant les veines, Brossollet et Vito (1997) constatent par exemple qu’a I’issue de tests
réalisés sur des VS canines fraiches et cryoconservées, les propriétés mécaniques de celles-ci
sont affectées par la cryoconservation (perte progressive de compliance due aux CML) si
["implantation n’est pas réalisée immédiatement apres décongélation. Au contraire, lors d’une
¢tude de la viabilité a long terme des VS cryoconservées par des moyens de microscopie
optique et d’histochimie, Louagie et al. (1990) notent qu’a contrario des dégradations
pariétales observées pour des veines conservées de —20°C a —40°C au bout de quelques
semaines seulement, celles conservées a TBT (-196°C) durant plusieurs mois apparaissent
identiques aux veines fraiches. Malgré la présence d’altérations morphologiques
significatives, ils concluent que la cryoconservation préserve un.pourcentage important de
cellules endothéliales viables et constitue donc un bon moyen de conservation a long terme
de tissu viable. Parallélement, Brossollet et al. (1997) confirment que dans la gamme
physiologique, les segments de VS de chiens conservent globalement leurs propriétés
mécaniques aprés cryoconservation et décongélation, mais notent néanmoins que le tonus
statique des muscles lisses veineux semble affecté par ce processus a contrario des fibres
d’¢élastine et de collagéne.

De maniére concomitante pour les artéres, Lehalle et al. (1996) observent que des fissures
transversales visibles sur I’intima apparaissent parfois dans les artéres et veines congelées
soumis a divers protocoles de congélation (variation de la durée avant congélation, de la
concentration de DMSO, du délai de conservation en azote liquide et des modalités de
décongélation) avec une fréquence allant jusqu’a 13%, sans pour autant pouvoir identifier de
facteur prédictif. Ils montrent ainsi que I’implantation d’allogreffes cryoconservées comporte
un risque de dégénérescence voir de rupture secondaire constaté dans plusieurs cas cliniques
(Lehalle 1997). A I'opposé, les essais dynamiques réalisés in vitro sur AC et AF humaines
avant et apreés cryoconservation par Rosset et al. (1996) semblent mettre en évidence que les
modifications pourtant significatives observées sur les AC, restent minimes (perte d’élasticité
ou fragilisation traduite par certains parametres seulement). Aucune différence significative
entre les parameétres mesurés n’apparait pour les AF dont le comportement et la structure (pas
d’altération majeure des segments examinés en histologie ou par microscopie optique et EB)
restent comparables avant et aprés cryoconservation. A I’issue de tests en traction uniaxiale
d’artéres musculaires humaines, Cardon et al. (1999) concluent de leur ¢oté que d’une part.

les caractéristiques biomécaniques et structurales ne sont pas modifiées apres
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cryoconservation a —80°C comme a —150°C, mais que d’autre part, la fonction capacité de
contraction directe du muscle lisse vasculaire et sa relaxation endothélo - dépendante sont

totalement supprimeées.

Processus de cryoconservation

La cryoconservation et la décongélation des segments artériels sont réalisées selon des
protocoles propres aux centres de recherche ou cliniques, mais malgré tout relativement
proches (Girerd et al. 1993, Adham et al. 1996, Rosset et al. 1996b/c, Brossollet et Vito 1997,
Cardon et al. 1999). Les segments artériels prélevés (en fin de prélévement multi-organes)
sont classiquement perfusés par un liquide d’Eurocollins a 4°C (les malades vasculaires ou
hypertendus étant exclus), puis conservés avec 1’ajout d’antibiotiques (par exemple, Gournier
et al. 1993 : Gentamycine 240 mg/ml, Colimycine 80 mg/ml, Amphotéricine B 25 mg/ml et
Lincomycine 100 mg/ml) et cryoconservés dans les 24 heures. En ce qui concerne le
protocole de cryoconservation, nous donnerons a titre d’exemple celui mis en place au sein
de la Banque des Tissus de Nancy : les segments vasculaires sont placés dans des poches
Gambro® DF 700 (NPBI — Moussy-le-Neuf, France) avec 100 ml de solution saline
isotonique contenant 4% de sérum d’albumine. Avant congélation, le cryoprotecteur
(Diméthylsufoxyde Me2SO) est lentement introduit (addition continue) dans la poche jusqu’a
obtention d’une concentration finale de 10%. Le temps total d’exposition au Me2SO est de
30 minutes a une température inférieure a 10°C. Les descentes graduelles et contrélées en
température dans les phases liquides et solides sont programmées au rythme de —1°C/min
jusqu’a —40°C puis —5°C/min jusqu’a —150°C, a I’aide d’un congélateur au nitrogene
(Kryo10-16 série III Planer® - FLOBIO — Paris, France). L.’évolution de la chaleur latente est
contrdélée manuellement par une injection de nitrogene liquide dans la chambre au point
approprié¢. La décongélation est réalisée au bain-marie a 37°C durant 20 minutes. Le

processus complet s’effectue sans manipulation physique traumatisante.

[’ensemble des éléments présentés dans cette premiére partie souligne bien I’utilité clinique

de I'identification des propriétés des matériaux biologiques mis en ceuvre.
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1.2. BIOMECANIQUE DU SEGMENT ARTERIEL
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[.2.1. ELEMENTS DE MECANIQUE DU SOLIDE

1.2.1.1. Caractéristiques Générales

L2:1.1.a. Modéle Géométrique

Avant de déterminer le comportement mécanique d’un segment artériel, il est tout d’abord

nécessaire de modéliser sa géométrie en supposant un certain nombre d’hypotheses :

€z

Un segment artériel sera considéré comme un tube cylindrique de longueur infinie (lors
de tests en dilatation) et constitué d’une paroi d’épaisseur uniforme,

L’hypothése de paroi mince pourra étre utilisée pour des valeurs de A/R (épaisseur/rayon)
inférieures a 0.1 ; soit 10% d’erreur dans le cas d’un cylindre (charge axisymétrique et
matériau Hookéen) soumis a de petites déformations (Chuong et Fung 1983). Il est a
noter que de nombreux auteurs rapportent des valeurs moyennes de h/R entre 0.1 et 0.15
pour diverses arteres humaines.

Le repérage des points s’effectuera en coordonnées cylindriques. Ainsi, les coordonnées
du point courant en état non déformé « zéro contrainte » et non déformé « non chargé »
sont notées (R”, &, 7 et (R, ©, 2) respectivement, et celles du méme point en état

déformé sont (r, 6, z).

eo Cr i P(R 62

P (R", &7 \\"‘“—t_"‘/’/

Fig.8  Croquis représentant (de gauche a droite) les trois états caractéristiques des vaisseaux

sanguins : zéro contrainte, non chargé et en charge (déforme)

- Page 44 -



1.211.5. Modeéle Structural

Homogénéité

D’aprés les données histologiques, la paroi artérielle est clairement un matériau
morphologiquement hétérogene, organisé en couches pouvant elles-mémes étre considérées
comme plus ou moins homogenes (le rapport entre élastine, collagéne et C.M.L. par unité de
volume pouvant varier dans I’épaisseur). Les propriétés mécaniques de cette organisation
structurale varient donc d’une couche a 'autre (radialement) et de fagon discontinue aux
interfaces. La couche intimale jouant un réle peu significatif dans les propriétés mécaniques
passives de la paroi, la média et ’adventice (par leur épaisseur et leur composition)
constituent donc les éléments structuraux essentiels, du point de vue du comportement

mécanique (Bauer et al. 1982, Greenwald et al. 1997).

Sur la base de cette correspondance physiologique, quelques études ont été réalisées sur des

modeles de segments a deux couches par le test de leurs propriétés mécaniques respectives de

fagon :

e Séparée, par un processus de séparation physique manuelle, en fonction de la densité et
de la couleur de la média et de I’adventice (Von Maltzahn et Keitzer 1984), ou mécanique
(Greenwald et al. 1997),

e Groupée, en retournant les segments intérieur — extérieur.

D’une part, cette approche permet de définir les propriétés élastiques non linéaires des artéres

de fagon plus précise que le modéle monocouche et d’autre part, le modele bicouche présente

un intérét particulier notamment dans 1’étude des propriétés mécaniques des artéres issues de
cryoconservation, pour lesquelles la concentration de contraintes aux interfaces pourrait étre

a I’origine de certaines dégradations.

Néanmoins, dans le cadre d’approches globales, la plupart des modeéles d’artéres utilisés

considerent encore une paroi homogene (média principalement considérée), c’est-a-dire dont

les propriétés mécaniques ne dépendent pas de la position au sein de la paroi (Greenwald et

al. 1997).

C’est essentiellement cette hypothése que nous utiliserons dans cette these.

Distribution radiale

De plus, lorsque deux matériaux possédant des propriétés mécaniques différentes sont
connectés, une redistribution et une concentration des contraintes et/ou des déformations
apparaissent aux sites de connexion (Matsumoto et al. 1995). Cette distribution de contraintes
et de déformations est particulierement complexe dans les parois artérielles pathologiques

(artériosclérose) et peut ainsi affecter la progression de la Iésion.
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L2.1.1.¢c. Isotropie et Orthotropie

[.’isotropie et I"anisotropie sont des propriétés des corps macroscopiques. Un systéme est
isotrope si, a I’échelle considérée, aucune de ses propriétés ne posséde de dépendances
directionnelles, c¢’est-a-dire que les composantes des tenseurs d’élasticité sont invariantes par
rapport a une rotation de la base de référence. Il suffit qu’une seule propriété soit
directionnelle pour que le corps cesse d’étre isotrope.

Avant tout, il est important de noter que le segment artériel est un modele géométrique
multidirectionnel mieux adapté que les lambeaux ou les anneaux a la détermination des
propriétés anisotropes (Dobrin 1978). Plusieurs études (Tickner et Sacks 1967, Cox 1975b)
ont montré que les segments artériels sont anisotropes car les modules élastiques obtenus
pour différentes charges sont différents dans les directions radiale, circonférentielle et axiale.
Dobrin (1986) précise également que les artéres carotides et fémorales canines sont plus
rigides circonférentiellement que longitudinalement. Cette anisotropie est due d’une part a
[’architecture de la paroi artérielle (composition) et d’autre part aux déformations inégales
subies dans chaque direction in vivo. Il note enfin (Dobrin et Mrvicka 1992) que le segment
artériel approche I’isotropie en conditions naturelles (longueur in vivo et pressions

physiologiques).

Symétrie élastique

Patel et Fry (1969) furent parmi les premiers a montrer que dans la gamme physiologique,
les déformations de cisaillement &4 &4 &- d’un segment artériel sont suffisamment faibles
pour étre négligées ; en d’autres termes, lorsqu’une pression et une traction longitudinale sont
appliquées, le segment gonfle et s’étire mais ne se tord pas. L’analyse des propriétés
¢lastiques des vaisseaux sanguins s’en trouve simplifiée par le fait qu’ils puissent ainsi étre
considérés comme des tubes cylindriques orthotropes possédant une symétrie élastique des
plans perpendiculaires aux axes (r, 6, z).
Différents résultats expérimentaux (rappelés par Chuong et Fung 1983, Vorp et al. 1995) ont
montré que les déformations de cisaillement induites dans les artéres ne dépendent que des
contraintes de cisaillement respectives (les contraintes normales ne produisent pas de
déformations de cisaillement) et confirment ainsi que les vaisseaux sanguins sont orthotropes,
avec les vecteurs de la base du systéme de coordonnées cylindriques comme axes de symétrie
du matériau.
En résumé, bien que la paroi artérielle présente une structure anisotrope et un comportement
orthotrope cylindriquement, celle-ci peut étre considérée comme isotrope dans une gamme

réduite (physiologique) de pression.
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1.2.1.1.d. Incompressibilité

Par définition, un matériau incompressible idéal ne subit aucune variation volumique sous
n’importe qu’elle déformation ; ce type de matériau est alors caractérisé par un coefficient de
Poisson v de 0.5 dans le cas d’un matériau élastique isotrope en petites déformations (Oddou
et al. 1976). Carew et al. (1968) ont d’ailleurs montré que cette hypothese était tout a fait
justifiée dans les conditions physiologiques lors de tests en gonflement d’artéres canines in
vitro et la plupart des auteurs ont utilisé cette hypothése d’incompressibilité de la paroi
considérée comme anisotrope (Cox 1974, Sharma 1974, Wesly 1975, Fronek 1976, Hayashi
1993, Zhou 1997). La déformation isovolumique qui s’en suit permet de définir
complétement la déformation radiale a partir des déformations dans les deux autres
directions, et se traduit par les égalités suivantes :

Eq8. AzAoohr=1
Eq9. V,=z-(D,~h,)h, L, =x-(D-h)-h-L
ou ¥, est le volume pariétal, D, h, L correspondent au diamétre extérieur, a la hauteur et a la
longueur du segment respectivement et I’indice # indique 1’état initial «non chargé».
D’une fagon générale, pour un matériau orthotrope incompressible, la somme des 6
coefficients de Poisson vy est égale a 3, mais la valeur de chacun n’est pas nécessairement

égale a 0.5 (Dobrin 1978) :

E. (1 1 1
Eq 10. U,.J.=]-u,g.=—2i-[E +E——E—
i ] k

j
avec £ module d’élasticité et i, j, k=r, 6, z.
Aussi, ces modules sont liés deux a deux par le principe de symétrie tel que :

Eq11. 1}

E, E,

aveci,j=r, 6,z.
Ainsi, Dobrin (1978) rapporte des valeurs différentes de coefficients de Poisson de 0.28 a
0.72, et souligne que I’approximation d’isotropie (qui conduirait aux coefficients de
Poisson tous égaux a 0.5) entraine une erreur sur la valeur du module circonférentiel de
’ordre de 20% en dehors de la gamme de pressions physiologiques et donc plus faible
entre 75 mmHg et 135 mmHg. D’aprés les mesures effectuées par Tickner et Sacks
(1967), la somme des trois coefficients de Poisson serait inférieure a 3/2, montrant que le
volume du matériau n’est pas constant (réduction de 35% a 300 mmHg). Chuong et Fung
(1984) jugent cette observation largement excessive. Les autres travaux réalisés montrent
plutét un changement de volume de I’ordre de 0.1 a 3% selon la contrainte. I1 obtient lui-

méme un taux de fuite de fluide de 0.5 a 1.26% du volume de tissu non déformé par
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10* Pa de contrainte compressive, jusqu’'a 3% pour une contrainte maximum de
34.6x10" Pa.

En substance, les résultats de ces travaux montrent que I’hypothése d’incompressibilité
de la paroi artérielle parait raisonnable mais n’implique pas un coefficient de Poisson

égal a 0.5.

l.2.1.1.e. Modules de Young et de cisaillement

Sir T. Young (1773-1829) fut le premier a introduire le concept fondamental de
I’élasticité, s’exprimant de nos jours avec les modules d’élasticité (module de Young) et
définis comme les rapports de contrainte sur déformation (Posey et Geddes 1973). Ceux-
ci sont une propriété du matériau, indépendante de sa quantit¢é ou de sa forme
géométrique.

Mais, ’utilisation de ces modules n’est pas appropriée dans le cas d’une relation non
linéaire entre co_ntrainte et déformation telle que celle caractérisant les artéres. Ainsi,
différents parametres jouant le role de modules ont été proposés par plusieurs auteurs.
Dobrin (1978) exprime par exemple un module de Young incrémental plus adapté, et
défini par la pente de la tangente en chaque point de la courbe contrainte - déformation.
Bauer et al. (1982) vont plus loin en indiquant que le terme module élastique incrémental
ou différentiel (variation de la pente de la courbe contrainte - déformation) est plus
approprié.

Dobrin (1978) rapporte que les mesures effectuées sur divers types d’artéres conduisent a

une relation d’inégalité entre les modules d’élasticité telle que :
Eq12. E,)E,)E,
En théorie classique d’élasticité, pour un matériau isotrope, le module de cisaillement G

est relié¢ au module de Young E et au coefficient de Poisson v par la relation (Fung 1990,

Zhou et Fung 1997) :

EqB.G:E-U+@
2
Or comme nous 1’avons vu, ’artére est globalement anisotrope et [’anisotropie s’explique
par la structure composite du matériau telle que méme si les modules de Young sont
identiques, le module de cisaillement est une variable indépendante (dépendante des
points de contact internes entre fibres) donc n’obéissant pas a la relation ci-dessus (Zhou
et Fung 1997). Si cette relation est satisfaite alors le matériau est biaxialement isotrope
(transverse) mais les essais réalisés en torsion sur des AT de rats par Deng et al. (1994)

montrent que le concept d’isotropie transverse ne marche pas en condition homéostatique.
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Par ailleurs, Dobrin (1986) rappelle que pour un vaisseau a longueur constante, le coefficient
de Poisson entre les directions circonférentielle et longitudinale vy peut étre calculé comme
le rapport des contraintes incrémentales simultanées dans ces deux directions tel que :

Ao,

Eq 14. v, = Ve
i

Finalement, le modele géométrique de tube cylindrique orthotrope avec symétrie élastique
(validé par Patel et Fry 1969) permet de réduire le nombre de coefficients élastiques
pertinents a 6 au lieu de 21. De plus, dans le cas ou la paroi est considérée comme un
matériau incompressible, on peut montrer que ces 6 coefficients se réduisent a 3 modules

¢lastiques indépendants dans les 3 directions (r, 6, z).

Tab.5 Bibliographie des Valeurs de Modules de Young et de Cisaillement

Références Conditions Sujets  Ateres Module de Young Module de cisaillement
Patel Invitro, Statique  Chiens  AC E,=2.3x10° dynes/cm’
1970 Ep=14.8x10° dynes/cm’
Ez=8.7x10° dynes/cm’
Tickner In vitro, statique, Humain Al E,= 14 5x10° dynes/cm’
1967 longueur fixe Eg=5 435x10° dynes/cm’
Ez=10 4 25x10° dynes/cm’
Posey Invive Chiens AAAT  E,=104250x10° mmHg
1973 Autres auteurs Chiens AA Ey=7413x10° mmHg
cités AT Ep=3 4 14x10° mmHg
Cox 1975b  Invitro Chiens AC E.=64a15x10° dyncsﬁcm2 G,=0.720.6x10° dynes;’cmz
80 a 140 mmHg Ep=9a22x10°dynes/em®*  G,=0.6 4 0.4x10° dynes/cm’

E;=9 4 18x10® dynes/cm’ G 7=0.3x10" dynes/cm’
Yu 1993 Invitro, courbure Cochons AT,AA  £;=43,450x10° Pa (int/méd.)

Fung 1994  petites oet & £,=4.7,110x10° Pa (advent.)

Deng 1994  In vitro, torsion  Rats AT Gy=183x10° Pa
120mmHg

Caddock  /nvitrolambeau Prothése PU Eg=.717, E;=1.08x10° Pa

1995 |4 12%de ¢ Synthét. Ex-PTFE g, =16 4384x10° Pa
1,16 420% de & E;= 14,100 a 50x10° Pa

Nichols Autres références Chiens AF Ey=10, E;=2x10° Pa

1998
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1L2.1.1.1r Eléments Constitutifs de la Paroi Artérielle

Les parois artérielles sont principalement composées d’élastine, de collagéne et de CML

(cf. I.1) possédant chacun leurs propres propriétés rhéologiques.

Propriétés Mécaniques Spécifiques de I’Elastine et du Collagéne

Comme le soulignent de nombreux auteurs (Sharma 1974, Dobrin 1978, Wuyts et al.
1995) I’¢lastine posséde de remarquables propriétés élastiques et ne nécessite que de faibles
valeurs de contraintes pour produire de grandes déformations (jusqu’a 140% avant rupture)
tandis que les fibres de collagéne également élastiques (10%) sont largement plus rigides
mais a des valeurs de contraintes plus importantes. Rappelons que I’élastine est une protéine
¢lastomérique fibreuse qui se comporte comme un matériau hookéen tandis que les fibres de
collagéne en forme de tdle ondulée (arrangées en structures hélicoidale et circonférentielle)
permettent le renforcement de la paroi contre la rupture a haut niveau de pression et limite

ainsi I’extension de la structure (Demiray 1981, Wuyts et al. 1995).

Tab.6 Bibliographie des Valeurs de Module de Young du collagéne et de I'Elastine

Références Conditions, Sujets, Artéeres Module de Young Collagéne Module de Young Elastine

Roach 1957 107 dynes/cm” 3x10° dynes/cm”
Bergel 1961 Jusqu’a 10° dynes/cm’ 6x10° dynes/cm’
Dobrin 1978 Autres références, Aorte 3 425x10° dynes/cm’ 1.5a4.1x10° dynes/cm®
Dobrin 1984 10° N/m? 0.4x10° N/m*
Langewouters 1985 Autre référence citée 5250x10" N/m? 24 5%x10° N/m?
Dobrin 1988 10 N/m? 0.45%10° N/m?
Barra 1993 966x10° dynes/cm” 5%10° dynes/cm’
Armentano 1995 /n vivo, chiens 1100x10° dynes/cm® 5%10° dynes/cm®
Wuyts 1995 In vitro, humains, AA, AT 0.3x10° Pa 0.7,0.5x10° Pa

Autres références citées 0.141x10° Pa 0.1al,.04 (typ)x10° Pa

Traitements Enzymatiques Associés au Collagéne et a ’Elastine

Les effets d’un traitement par collagénase d’artéres carotides bovines et de veines
ombilicales humaines testées in vitro (Hamilton et al. 1988) sur leur compliance ont permis
d’évaluer les potentialités de dégénérescence anévrismale. Les résultats obtenus montrent que
la compliance est effectivement nettement diminuée mais pas forcément dans les proportions
importantes attendues (recherche d’une « compliance initiale critique »), et que les ruptures
de segments apparaissent préférentiellement aux endroits ou la paroi est la plus mince. De
facon corollaire, Dobrin et al. (1990) observent, apreés avoir soumis des AC canines et des Al

humaines a un traitement intraluminal d’élastase (8 et 40 U/ml) ou de collagénase (64 et
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320 U/ml), une nette diminution de la force axiale sous l'effet de I'élastase (aucune

modification significative sous I’action du collagénase).

Caractéristiques Mécaniques Propres des Cellules Musculaires Lisses

Wuyts et al. (1995) rappellent que le muscle lisse est plus difficile a décrire a 1’aide d’un
seul module élastique car il combine un comportement élastique et contractile (de différents
niveaux). Globalement, une CML a I’état relaxé est trés distensible (jusqu’a 150%) et un
muscle lisse contracté peut produire des contraintes allant jusqu’a 400x10° Pa. De
nombreuses études confirment d’une part, que ’activation du muscle lisse vasculaire a un
effet prédominant dans la direction circonférentielle et faible dans la direction longitudinale
(Dobrin et Mrkvicka 1992) et d’autre part, que le comportement dynamique de la paroi
artérielle est modifié par I’activation musculaire (augmentation des modules visqueux et
d’inertie lors de tests pression - diamétre in vivo invasifs sur aorte canine menés par
Armentano et al. 1995). Néanoins, le role des CML dans le tonus vasculaire reste controversé
(Mangell et al. 1996) car bien que la rigidité et I’hystérésis augmentent sous |’effet de la
contraction musculaire, I’amplitude de ces modifications reste négligeable en conditions

dynamiques.

Tab.7 Bibliographie des Valeurs de module de Young des Cellules Musculaires Lisses

Références Conditions, Sujets, Artéres Module de Young CML
Bergel 1961 Non activées 0.1 a2.5x10° dynes/cm”
Dobrin 1969 Non activées par cyanide de potassium KCN 2.7x10° dynes/cm” (Einc)

Activées par norépinéphrine 12.7x10° dynes;‘cmz (Einc)
Dobrin 1984 Soustraction des contraintes (activée — inactivée) 2x10° dynes.-’cmz (calculé)
Langewouters 1985 Autre référence citée, inactivée 5% 10" N/m?
Armentano 1995 In vivo, chiens, soustraction des contraintes 8.34x10° N/m? (valeur max)
Wuyts 1995 Autre référence citée, inactivée 10 4 100x10° Pa

Activée Augmentation d’un facteur 10

Traitements Enzymatiques Associés aux CML

Un grand nombre de travaux réalisés par Cox montrent clairement les effets, sur des
segments in vitro, de la norépinéphrine Nepi (puissant contractant des CML) ou du potassium
K qui augmentent les valeurs des modules élastiques anisotropes dans les trois directions
(cellules orientées transversalement et axialement) pour des valeurs de déformations
circonférentielle et longitudinale constantes (1975b) et entrainent une diminution de la
contrainte et de la déformation circonférentielles (plus de 60% et 20% respectivement)
(1975a). Il note également que les éléments passifs de la paroi artérielle jouent un rdle
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important dans la réactivité de la paroi car ils déterminent la longueur des éléments
contractiles. Poursuivant entre autre sur des lambeaux de veines de chiens, Cox (1983)
observe que la noradrénaline (107 g/1) produit une baisse importante de la relaxation sur les
lambeaux circonférentiels tandis que la papavérine (4.10'S g/l, relaxant) ne produit pas de
réponse significativement différente de celle produite par le bain de PBS. De plus, ces deux
agents (qui n’ont aucun effet sur les fibres d’élastine ou de collagéne) ne semblent avoir
aucun effet sur les lambeaux longitudinaux. La digestion des CML/fibres de collagene et de
I’élastine par traitement a I’acide formique (90% a 30°C pendant 20 heures) et a ’¢lastase
(10 mg/ml de tampon thymol (pH 8.8) a 37°C pendant 1 heure) respectivement, ont
¢galement permis de mettre en évidence la plus large contribution de 1’élastine aux propriétés
des lambeaux longitudinaux (plutét élastiques) que circonférentiels (surtout viscoélastiques).
A partir de tests en dynamique (0.002 a 10 Hz) sur des anneaux d’artéres pulmonaires
canines, Cox (1984) a aussi montré que I’activation des CML (solution saline physiologique
contenant 60 mM de Potassium) augmente la variation en fréquence des propriétés
viscoélastiques de ces arteres sur la base du calcul des modules incrémental et dynamique.
Ces différents résultats ont été confirmés notamment par Greenwald et al. (1982) qui utilisent
la noradrenaline (10™ mol/l) afin d’activer les CML lors de tests in vitro statiques et
dynamiques sur AC de lapins juste aprés excision, et qui constatent une diminution du
module incrémental significative a partir de 60 mmHg. Ils rappellent (comme Bauer et al.
1982) que le module augmente lorsqu’il est présenté en fonction de la déformation et qu’il
diminue lorsqu’il est présenté en fonction de la pression ou de la contrainte circonférentielle.
Bauer et al. (1982) justement testent la forte vasoconstriction induite par Nepi (5.107 g/l) et
la relaxation induite par papavérine (4.102 g/l) des CML d’AC de rat. Les résultats qu’ils
obtiennent ne permettent pas de distinguer de différences dues au tonus musculaire en
dynamique, tandis qu’en condition quasi-statique la boucle d’hystérésis de la courbe
pression - diametre est élargie sous ’effet de la Nepi et réduite sous I’effet de la papavérine
de fagon significative.

Les comportements déja observés sont confirmés par Dobrin (1984) sur des segments
artériels et veineux canins et humains testés in vitro en dilatation statique dans un bain de
PBS. Il reléve qu’'une constriction maximum (activation des CML par une dose maximale de
Nepi ou de cyanide de potassium KCN) représente environ 25% du diametre du vaisseau
relaxé et que celle-ci apparait rapidement puis plus lentement a pression constante. Enfin, il
souligne d’une part que I’activation des CML (d’orientation principalement circonférentielle)
modifie 'anisotropie du vaisseau. et d’autre part que la rigidit¢ des vaisseaux (module

d’élasticité) est également modifiée (globalement augmentée) mais que son interprétation
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dépend de la référence choisie pour I’exprimer (augmentation en fonction de la déformation,
diminution en fonction de la pression).

Enfin, la réponse contractile a la Noradrénaline de segments artériels de petite taille in vitro
3D en dynamique, évaluée par Langewouters et al. (1986), met en évidence que le cycle de
gonflement - dégonflement par rampe ou sinus de pression suit la courbe obtenue en statique,
et qu’'une fois les CML contractées, |’orientation des boucles de pression - diamétre dévie

nettement entre 10 et 80 mmHg.

Tab.8 Bibliographie des Valeurs de Modules d'échantillons de vaisseaux avant et aprés activation
de leurs CML

Références Conditions, Sujets, Artéres Modules

Cox 1975a Segments in vitro, CML non activées, Chiens AC, Al Jusqu’a 100.10” dynes/cm” (Einc)

Activées par K Jusqu’a 12.7 10° dynes/cm” (Einc)
Greenwald Segments in vitro, CML non activées, Lapins, AC 2.4x10° N/m’ (Einc)
1982 Activées par Noradrénaline, (4 100 mmHg) 3.5%10° N/m’ (Einc)
Autre référence citée, non activée 2.7x10° N/m? (Einc)
Activée 6.1x10° N/m? (Einc)
Bauer 1982 Segments in vitro, Rats, AC, a 80 kPa, 1.542 Hz 0.6x10* Pa (Edyn)
Non activées par PP, Activées par Nepi
Cox 1983 Lambeaux longitudinaux et circonférentiels 0.36 et 0.2x10° dym:sh:m3 (Edyn)
in vitro, Chiens, Veines, Traités a I’¢lastase 200x10° dynes/cm® (Edyn)
Cox 1984 Anneaux, in vitro, Chiens, Arteres pulmonaires 1.2(Einc), 0.8(Edyn) x10® dynes/cm’
activation au K, 0.002 a 10 Hz 4.9(Einc), 2.9(Edyn) x10° dynes/cm’

Dobrin 1984  Segments in vitro, Chiens, AC, non activées par KCN  Jusqu’a 14x10° dynes/cm®
Fonction de Py(jusqu’a 200 mmHg), Activées par Nepi  Jusqu’a 3x10° N/m?
Armentano In vivo, Chiens, AT, activées par phéniléphrine Jusqu’a 14x10° dynes/cm’

1995 Jusqu’a 3x10° N/m?

.2.1.2. Rhéologie et Equations Constitutives

1.2.1.2.a. Présentation théorique

Définition

Le mot «rhéologie» (du grec : petv, «s’écoulery) a été proposé par Eugéne Cook Bingham,
en 1928, pour désigner «la science qui étudie les déformations et I’écoulement de la matiére».
Plus exactement, I’objet de la rhéologie est I’étude du comportement mécanique, ¢’est-a-dire
des relations entre les déformations et les contraintes de la matiere. La connaissance de la loi

de comportement du milieu associée aux équations d’équilibre permet de déterminer |’ état
p
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des contraintes et des déformations de ce milieu soumis a des conditions aux limites. La
rhéologie, en tant que discipline, s’intéresse a tous les corps : métaux et alliages, plastiques et
caoutchoucs, produits pétroliers, sols, roches, verres, bois, peintures. mastics, encres, colles,
crémes, produits alimentaires, substances biologiques...

La rhéologie présente trois aspects principaux : la recherche expérimentale du comportement
des matériaux réels, I’étude théorique des diverses formes de lois de comportement (étude
macroscopique) et enfin, I'influence de la structure de la matiére sur ce comportement :
molécules, réseau cristallin, grains (étude microscopique). Bien que 1’on distingue
naturellement les solides des fluides (liquides et gaz), cette distinction perd souvent son sens
en rhéologie car les matériaux réels se situent fréquemment entre ces deux cas extrémes, et
I’on parle de corps peu déformables (solides au sens habituel) et de corps trés déformables
(fluides).

Pour donner une description mathématique précise du comportement mécanique
macroscopique observé, on suppose que toutes les grandeurs qui caractérisent la réponse de
la matiére sont réparties d’une manic¢re continue. Une telle conception, qui repose sur
certaines hypotheses statistiques implicites, permet de définir la distribution des déformations
et des contraintes comme des champs dépendant des variables d’espace. Les relations entre
ces champs sont appelées lois de comportement ou équations constitutives. En rhéologie, on
se sert souvent de lois paramétriques permettant de simuler un grand nombre de
comportements (contrainte reliée a la déformation ou a la vitesse de déformation) lorsque ces
paramétres varient. Concernant les propriétés mécaniques de la paroi vasculaire, Hayashi
(1982) rappelle qu’elles sont généralement explicitées par des équations constitutives

multiaxiales décrivant les relations contrainte - déformation en état de chargement multiaxial.

NB : par soucis de simplification d’écriture, les fleches des vecteurs ainsi que les double

barre des tenseurs ne sont pas représentées.

Déformations

Une particule de position X se transforme en x = f(X). La notion de déformation peut étre
appréhendée lorsque I'on regarde le déplacement de trois particules infiniment voisines
définissant deux vecteurs notés dX et dX'.

- La déformation Def'de dX et dX' peut étre mesurée par :

" Def =dx e dx'-dX e dX' (produit scalaire)

: ou dx et dx' désignent les vecteurs correspondants a dX et dX' dans
Y’

leur position déformée.

dis

[¢7]
Ln
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Puisque dX et dX'sont infiniment petits, on a :

dx = (gradf (X ))dx
dx'=(gradf (X ))dx'

ou gradf(X) désigne la matrice Jacobienne de la transformation f au point X considéré et

habituellement notée F = gradf (X ) On peut alors écrire :

dx e dx'=(FdX ) (FdX")=" a!X("‘ FF);U{*:‘ dx(C)ax'

avec C='FF le tenseur des dilatations de Cauchy — Green au point considéré X.
Si I'on utilise les déplacements U(X,f)z x(X,t)— X au lieu des positions x et X, on obtient
une relation entre H = gradU et Ftelleque H=F - 1.
Il est alors possible de mesurer les déformations de plusieurs maniéres qui conduisent a des
tenseurs différents :
o Def=dX-E-dX' génére le tenseur de Green-Lagrange F (ou de St-Venant ou

Lagrangien), en référence a 1’état initial :

1

Eq 15. E:E(’F}«"—l)z1

2

c-=n)= %(H#H#HH)

o Def =dx-e-dx' génere le tenseur d’Almansi e (ou d’Euler, ou d’Hamel), en référence a

I’état déformé :
L, -1 -
Fql16. e=—\[-"F ' F
q16. ¢ 2( )

e lorsque les déformations sont petites, ces deux tenseurs peuvent étre assimilés au tenseur
des déformations classiques ¢ (termes d’ordre supérieur a 2 négligeables dans E et e) :

1

Eq17. &= (F+‘F—21)= E(H#H)

1
1
Ces trois tenseurs ne sont que des cas particuliers utilisés pour décrire les déformations. En
effet, le tenseur /' (rendant compte de 1’évolution infinitésimale de la matiere) se décompose

en une rotation R (déplacement sans déformation) et une déformation pure U tel que F'=RU

qui vérifie alors U 2 = C='FF . Un tenseur de déformation en général est une fonction de ce
tenseur U, ce qui permet d’exprimer d’autres tenseurs de déformations. Celui de Hencky £y
est défini de la maniére suivante :

Eq18. £, =InU
avec U symétrique et donc diagonalisable, de valeurs propres positives, et £y matrice dont les

¢léments diagonaux sont alors les logarithmes des éléments diagonaux de U.
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Enfin, si I’on repére les positions d’une particule X=R, O, Zetx=r, Q, z, les éléments (ou
composants physiques) de F dans la base considérée sont donc les 9 dérivées partielles des 3

grandeurs (r, 6, z).

[or & o |2 1(%4 % M04) 10w  Ou
OR RO® 087 or 2\ or r r o6 2\ o0z or
Eq19. F= rof ro6 rob - 15_“8_+ﬁ l[aLJra_“b'_
OR RO® 0oZ r oo r 2\ 00 oz
g Oz g ou.
| OR  RO® 0Z | g |

Contraintes
Les efforts agissant sur une facette d’aire ¢élémentaire, centré en x a 'instant ¢, et de

normale n, incluse dans le milieu continu Q, peuvent étre représentés par une densité
surfacique de force r(x,t,n) (force / unité de surface) dépendant du point x et de n.

On montre qu’il existe un tenseur symétrique o‘(x,t)tel

que :
o(x,t,n)=o(x,t)-n

avec o(x,t) tenseur des contraintes de Cauchy en x a

w I’instant ¢.
En particulier, si n est portée par la premiére direction des coordonnées, le vecteur a(x,t)—n

correspond & la premiére colonne de o(x,¢) et ainsi de suite pour les deux autres directions.

En coordonnées cylindriques, on peut alors noter

Opi O 10,z Expression du vecteur

Eq20. o=|i0, | 04 0y contrainte sur une
surface orientée selon
Tyt Ogz9 110z v Qe

\ "\ < /J/u

ou oy sont les contraintes normales (forces qui s’exercent perpendiculairement aux surfaces)

et o;= o sont les contraintes de cisaillement ou tangentielle ou de cission (forces

tangentielles aux surfaces). Le schéma ci-dessous représente les 9 composantes de o

]
ﬁ—"‘y—“o—
i

f

Fig.9  Représentation classique des contraintes en coordonnées cylindriques (Batoz et Dhatt 1990)
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Le tenseur o étant symétrique, il est diagonalisable et ses vecteurs propres définissent les
directions principales de contrainte.

Plusieurs contraintes peuvent étre définies les unes relatives a I’état non déformé, les autres
relatives a 1’état déformé. Ainsi le tenseur des contraintes de Kirchhoff (physicien allemand
né a Konigsberg) S consideére les forces appliquées par rapport a I’état initial non déformé
tandis que le tenseur des contraintes de Cauchy fait référence aux forces par rapport aux
surfaces en état déformé.

Dans le cas d’une particule de coordonnées X,, Xy, X7 a I’état initiale et x,, xp, x7 a 1’état
déformé, les contraintes de Cauchy sont reliées a celles de Kirchhoff (Chuong et Fung

1983/1984) par :

ox. Ox.
P M B e )
Py 0X, 0X,

avec p densité du matériau dans sa configuration déformée, reliée a la densité a 1’état de
référence par pyp = pdetkF.
Dans le cas bidimensionnel, les contraintes du second tenseur de Piola-Kirchhoff sont reliées
aux contraintes de Cauchy oyg et o-- ainsi qu’aux contraintes de Lagrange Ty et 7-- par les
relations suivantes :

T

7
Eq22. S, =-2=22 5, ="2_2
iﬂﬂ 2’0{) A’ZZ ZZ

7

La contrainte radiale est obtenue, par simple intégration, a partir de I’équation d’équilibre

(Von Maltzahn et Keitzer 1984) :

Eq23. 20 _Tw =% _
or r

avec les conditions aux limites o;(R;) = -P; et g;(R.) = -P,

Energie de déformation

Lorsqu’un vaisseau sanguin est soumis a une déformation, I’énergie emmagasinée dans sa
paroi est disponible pour un travail (Patel et Janicki 1970). En considérant le matériau
comme parfaitement élastique, un processus quasi-statique et 1’équilibre thermique avec
’environnement, 1’énergie de déformation W peut étre estimée a partir du travail externe du

vaisseau en utilisant la formule :
Eq24. W = " Pav,+ [ FaL

avec les indices () et findiquant les valeurs initiales et finales, F force axiale due au poids. De

plus, les surfaces sous les courbes P(Vil) et F(L) représentent les deux intégrales de

- Page 57 -



I’équation précédente et il est possible de calculer ensuite la densité d’énergie de déformation
ou énergie de déformation par unité de volume telle que Wv=W/Vil.

Par ailleurs, dans la mesure ou I'on admet que le tissu artériel se comporte comme un
matériau hyper-élastique, celui-ci possede alors un potentiel élastique , ou fonction d’énergie
de déformation, a partir duquel la contrainte peut étre dérivée (Vorp et al. 1995, Chaudhry et
al. 1997). En considérant le vaisseau comme orthotrope, la fonction d’énergie de déformation

W est invariante aux transformations appartenant au domaine orthotrope et :
2 2 2
W=W(E,,Ep,EpsEng, Egg, Eg 1)
avec Ej; composantes du tenseur des déformations de Green-St Venant et / troisiéme invariant
du tenseur d’extension de Cauchy-Green C tel que / = detC' = (detF)>.

Le tenseur des contraintes de Cauchy o est alors la dérivée de la fonction d’énergie de

déformation par unité de masse :

!
ow
Eq25. o=pF | —
azs. o= pr (27

L’énergie de déformation W est en général une fonction des six composantes (3 déformations
normales et 3 déformations de cisaillement) du tenseur de déformations. Or, dans le cas d’une
membrane mince les déformations normales sont uniformes et une tension axiale combinée a
une charge en pression uniforme (tube axisymétrique) ne produit aucune déformation de
cisaillement (Tickner et Sacks 1967, Vaishnav et al. 1973).

Dans le cas bidimensionnel, les contraintes du second tenseur de Piola-Kirchhoff sont les
dérivées de la fonction d’énergie de déformation (Zhou 1997, Holtzapfel 1996) :

Eq26. 5= g =% g W
aEm aEZZ aEf:‘Z

Et Von Maltzahn et Keitzer (1984) rappellent que compte tenu de I’incompressibilité de la
paroi, seules les différences de contraintes de Cauchy peuvent étre déterminées a partir de
I"énergie de déformation, soient les équations constitutives :

) W
Eq 27' o-r'i - O-.-'.-' =, A’;ﬂ E‘_
aEh

avec i = 0, z et g; composantes physiques du tenseur des contraintes de Cauchy et W(Epp.fo77)

énergie de déformation.

1.2.1.2.b. Déformations Elastiques Appliquées au Vaisseau

Cas général : Grandes Déformations
Compte tenu de la grande déformabilité des vaisseaux sanguins, les relations cinématiques

sont habituellement formulées sur la base d’une théorie de grandes déformations (Tanaka et
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Yamadah 1990) également appelées déformations finies. En conséquence, de nombreux
auteurs (Fung 1990, Vorp et al. 1995, Humphrey 1995...) considérent que les tenseurs £ et e
sont les seules mesures exactes valides en déformations infinitésimales et finies (dans le
cadre des études menées sur le vaisseau), et utilisent ainsi le tenseur de Green — Lagrange car
défini par rapport a une configuration de référence non déformée (e défini par rapport a la
configuration déformé courante).

De plus, dans le cas d’un vaisseau modélisé comme un tube cylindrique (paroi mince et
¢lastique constituée d’un matériau uniforme et incompressible) possédant une symétrie axiale
orthotrope, la tension axiale et la pression longitudinale n’ameénent aucune déformation de
cisaillement (Stoichev 1980). Dobrin (1978, 1988) confirme également que les déformations
circonférentielle et longitudinale apparaissent avec quasiment pas de torsion du vaisseau, de
sorte que les déformations de cisaillement sont minimes et que, d’une fagon générale, les
trois déformations normales font peu intervenir la torsion. L’expression du tenseur gradient

de déformation est alors une matrice simplifiée (diagonale) :

o v oo
OR
r
Eq28. F=| 0 — 0
. R
oZ |

et la matrice du tenseur des déformations de Green — Lagrange correspondante se résume a :

[QJ 10 0
oR , 21 0
| o 1 ,
Eq29. E=—| 0 L) 0 |le=| ® B=1 0
= = 5 00 ,
o N2 0 0 A, -1
0 0 L3
(6‘2}

Ainsi, en écriture simplifiée, les composants physiques indépendants non nuls du tenseur des
déformations finies de Green (Vaishnav et al. 1973, Chuong et Fung 1983, Von Maltzahn et

Keitzer 1984, Carmines et al. 1991, Zhou et Fung 1997) sont telles que :
Eq30. E, = % a2 ~1)
aveci=r, 0,z

Hypotheése de petites déformations
Lorsque les déformations sont inférieures a quelques %. elles sont considérées comme
petites et leur calcul est simplifié. Ce cas particulier a ét¢ utilisé par de nombreux auteurs (Cox

1975/1983, Fronek et al. 1976, Dobrin 1978, Linne et al. 1994) malgré des valeurs de
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déformations bien supérieures (plusieurs dizaines de %) car elles sont plus simples a calculer et

a interpréter. Souvent, les composantes du tenseur des déformations classiques sont utilisées :

B, g ot Wil o ot o A i g = T
0 1] L{}
Tab.9 Bibliographie des Valeurs des Déformations Tridimensionnelles
Références Conditions Sujets  Atéres Radiale Circonférentielle Longitudinale

Patel 1969 /n vitro, statique Chiens AAAT,AC 60 a 85%, 40 4 65% 45-65%, 60- 65%
Tucker 1969  Tension lambeaux in vivo Chiens AT 66% (init.)
Patel 1970 In vitro, statique Chiens AC 44 4 50% 554 65%

In vitro, diastole-systole 1.4%
Boughner 1971 /n vitro, statique Humain Al 24%
Vaishnav 1973 /n vitro, statique Chiens Aorte 50 a65% 50%
Wesly 1975 Invitro, statique Chiens Veines 454 50% 30465%
Cox 1975b In vitro, statique Chiens AC Jusqu'a 40%
Cox 1975a In vitro, statique Chiens AC,Al Jusqu’a 70%
Dobrin 1978  Autres références Chiens AC.Al | 48% 57 467%

In vivo, systole-diastole Humain AF 2al5%
Fung 1979 In vitro, statique Lapins AC,Al Jusqu’a 55, 40% 70-100, 60-85%
Bauer 1982 In vitro, statique et Rats AC 0 a 55% (inactif)

dynamique 0 a 45% (actif)
Cox 1983 In vitro, statique Chiens AILAC 0a53%,04a55%
Chuong 1983  /n vitro, statique Lapins -45% (Ri) 150 (Ri)

-42% (Ro) 60% (Ro)

Chuong 1986  Rétraction in vivo Rats AT 60%
Takamizawa  /n vitro, statique Chiens AC -45% (Ri) 120 (Ri)
1987 a 100 mmHg -40% (Ro) 40% (Ro)
Cox 1988 In vitro, statique, Chiens AC 65%, 50% (hypert.)

100 mmHg AF 55%, 44% (hypert.)
Hansen 1993  /n vivo, systole/diastole Humain AC, AF 9%., 4%
Linne 1994 In vivo, systole/diastole, Humain AC, AA 1845%, 14a3%

10475 ans
Mangel 1996  /n vivo, non invasif Mouton AAAF,AC 4.8%. 2.4%, 1.8%

syst/diast calculé
Rosset 1996a  /n vitro, dynamique, Humain AC, AF 6, 2.3% (avant cryo)
1996b 80-140 mmHg AC, AF 4.4,2.5% (apres)
Lichtenstein In vivo, statique, Rats AC 04 40% (normot.)

1998
Nichols 1998

Bank 1999

50 4200 mmHg
Autres références citées
In vivo, syst/diast

In vivo, non invasif

Humain AA
AD
Humain AB

0 a 85% (hypert.)
4.3a5.7%
3.8a4.7%

0a32% (0-100mmlig)
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La déformation totale peut également étre donnée par l’expression des déformations

(naturelles) de Hencky (Demiray 1981, Weizsédcker et al. 1983) :

= m[i] =InA,
x X5

Eq32.5,=[
avec i=vr, OB zetx=hr L.

Distribution radiale des déformations
A partir de relations de contrainte - déformation tridimensionnelles, plusieurs auteurs dont
Chuong et Fung (1983), Takamizawa et Hayashi (1987) montrent que les distributions de

déformations dans la paroi ne sont pas uniformes.

L.2.1.2.c. Expression des Contraintes Appliquées au Vaisseau

Force et contrainte longitudinales

A la suite d’essais de traction et de dilatation de segments artériels, Van Loon et al. (1977)
observent I’existence d’un point d’intersection commun aux courbes longueur - force a
différentes pressions, qu’ils font correspondre a la longueur de 'artére in vivo. Dans le cas
d’un segment en dilatation in vitro avec une extrémité bouchée et en traction axiale, la force
de traction totale F'r est la résultante de la force exercée longitudinalement par la paroi F et
de la force exercée sur la surface du bouchon Fp par la pression, telle que :

Eq33. F,=F, - F, =0, -n-(R*=R?)-P, -7 R}

Soit en exprimant la contrainte longitudinale pour la paroi ozz comme la somme des
contraintes développées en réponse a la pression oyp et a la traction oz (Dobrin 1978, Dobrin
etal. 1990) :

i

_R?)+P" B2

2
F.f, RS
=0, +0,
3 71 7
¢

! ¢ (]

Eq34. 0, =
|
[l est important de noter que la combinaison de ces contraintes résulte en un maintien de oyzz
a une valeur quasi constante avec la déformation circonférentielle et la pression. L’équilibre
statique permet d’€crire que la force axiale mesurée est telle que (Chuong et Fung 1983, Von

Maltzahn et Keitzer 1984) :
Eq35. F, =R} P, + 27 [ o prdr

(intégrale de oz sur la surface de coupe transversale de la paroi).
Dobrin (1986) constate que la force de traction diminue avec la pression pour des segments
de carotides canines in vitro en allongement court (4,=1.2 a 1.6) et augmente an

allongement long (Az=1.8). Il confirme ainsi I’existence d’une longueur caractéristique
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constante avec la pression et suggeére que le vaisseau devient alors isotrope pour cette
longueur stable. La force rétractive longitudinale dans les AC canines et la Al humaines est
essentiellement due aux fibres d’élastine (Dobrin et al. 1990) et leur dégradation peut ainsi
entrainer un allongement excessif du vaisseau voir I’apparition de tortuosités.

Nous pouvons également rappeler qu’une autre force longitudinale existe: la contrainte
tangentielle de cisaillement entre le sang circulant et I'intima artérielle (Dobrin 1988). Bien
que négligeable en regard des contraintes liées a la traction et a la pression, cette contrainte
joue un réle important dans la prévention de 1’adhérence des plaquettes, des leucocytes et du

matériel athérogene (libération de facteurs de croissance, mécano-transduction).

Tab.10 Bibliographie des Valeurs de Force Axiale

Références Conditions Sujets Atéres Force axiale

How 1984 Autres références citées Chiens  AC 0.5N

Weizsiicker 1983  /n vitro, statique Rats AC 0.03 N

Dobrin 1986 In vitro, statique, ;= 1.6 et 1.8 Chiens AC 30 260 gm

Brossollet 1995 In vitro, statique, Az=1.7et2.1  Chiens VS 0.09a32N

Autres références citées Humain AC,Al 026 N (1:=1.2), 02 N (1=1.14)
Chiens AT 0.54a I N(A=1.3a1.5)
AC 0.1320.53 (A,=1.352 1.67)

Rats AC 0.03 N (4=1.6 1 1.8)

Expression des contraintes normales en hypothése de paroi épaisse

Les valeurs des composantes de contrainte pariétale (intégrées sur toute I’épaisseur) sont
calculées de fagon classique a partir des équations d’équilibre en considérant une paroi
homogéne (Cox 1975a, Dobrin 1978, etc.). En hypothése de paroi épaisse, le développement

limité de ces expressions (en particulier pour les axes transversaux) conduit a :

EqS&c%g=ﬂn[£—l]

h 2
P, 3r 1 r°
Eq 37 g;rz_?"-[l_z-ghﬁ-h—‘J
Eq38. 0,, =— : ~. P, 7F‘" —ﬁ-(i—lJ+ F,
4R RE 7(RZ-R?) 2 \h 2 b1

Simplifications en hypothése de paroi mince
De nombreux auteurs se sont limités au calcul ou a I'utilisation des contraintes en
hypothése de paroi mince (Tickner et Sacks 1967, Cox 1974/1975a/1983, Wesly et al. 1975,
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Fronek et al. 1976, Dobrin 1978/1986, Bauer et al. 1982, Dobrin et Mrkvickal992) ou
moyennes intégrées sur la surface transversale du segment (considéré comme cylindrique et
homogene). Ces contraintes sont alors considérées comme uniformes dans la paroi mince ou

approximée comme telle :

) y
Eq39. 6, =—— P =P.:—
q 00 R -R ey
R, P.

B i e 2E it T
R, + R, 2

Distribution radiale des contraintes

Sur la base d’une théorie de grandes déformations non linéaires du tissus aortique sur la
base d’hypothéses d’incompressibilité et d’orthotropie curvilinéaire, Vaishnav et al. (1973)
rapportent que la distribution des contraintes dans la paroi n’est pas uniforme, leurs valeurs
augmentant avec la pression. Pourtant, Dobrin (1978), qui observe des contraintes radiale et
longitudinale représentant respectivement 5% et 50% de la contrainte circonférentielle,
soutient que les distributions de contrainte sont quasiment uniformes dans la paroi et
maximum au niveau du rayon interne.
Dans I’hypothése de déformations homogenes, Chuong et Fung (1984) précisent que la
distribution de contraintes et la pression hydrostatique sont constantes dans la paroi. A partir
de relations de contrainte - déformation tridimensionnelles, ils démontrent (Chuong et Fung
1983) que la distribution de contraintes dans la paroi n’est pas du tout uniforme (contraintes
circonférentielle et longitudinale réelle au rayon interne jusqu’a 7 ou 8 fois la contrainte
moyenne, contrainte radiale atténuée rapidement). Par la suite, Takamizawa et Hayashi
(1987) confirment ces résultats en précisant que la théorie de paroi mince (AC canine) est, de
plus, une bonne approximation qui simplifie I’analyse des contraintes dans la paroi. Cette
distribution non uniforme est également validée par Von Maltzahn et Keitzer (1984) sur un
modele bicouche (média et adventice), pour lequel ils observent que la média est plus rigide
et soumise a de plus grandes contraintes que I’on ne le supposait. Les deux couches restent

plus rigides dans la direction longitudinale que circonférentielle.
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Tab.11 Bibliographie des Valeurs des Contraintes Normales

Reéférences Conditions Sujets  Ateres Contraintes selon r, 0, z

Vaishnav 1973 /n vitro, statique Chiens Aorte g, = Pi(Ri)a 0.4 Pi (Rmw)a 0 (Ro)
ope=2.15 (Ri), 1.32 (Rmw) 4 0.9 (Ro) x10° dynes/cm?
oz7= 1.1l (Ri), 0.95 (Rmw) & 0.88 (Ro) x10° dynesicm"
Cox 1975b In vitro, statique Chiens AC o.,=02a-0.1x10° dynes/cm’
ope =04 3x10° dynes/cm®

oz =1 42x10° dynes/cm’

Cox 1975a In vitro, statique Chiens AC,Al gyy=02a4.5x% 10° dj)mesfcrn2
Fung 1979 In vitro, statique Lapins  AC,Al gy =60, 75x10° dynes/cm’
ozz =20, 30x10° dynes/cm’
Vito 1980 In vitro, statique Chiens Aorte  g,,=0a-70x10’ dynes/cm’
a diamétre constant oge=0.15 2 0.3x10° dynes/cm’

o7z =0.35 4 0.45%10° dynes/cm’
Greenwald 1980 /n vitro,dynamique Lapins AC o= "5 4 500x10° N/m’

Bauer 1982 Invitro,dynamique Rats  AC op=0a 120x10° Pa

Cox 1983 In vitro,statique Chiens ALAC oy=02a2.2,04 1.9x10° dynes/cm’

Chuong 1983 In vitro,statique Lapins o, =-0.2 (Ri)a 0 (Ro) x10° dynes/cm’
a 120mmHg ope= 11 (Ri)20.2 (Ro) x10° dynes/cm’

oz =3 (Ri) 2 0.2 (Ro) x10° dynes/cm’
Von  Maltzahn In vitro,statique Bovins AC g =-16 (Ri) a—6 (Ryy), =6 (Rya) 2 0 (Ro) x 10° Pa
1984 a 120mmHg op=2 (Ri) a0 (R,,), 1.5 (R,,) 2 0 (Ro) x10° Pa
Bicouche 077 =0.6 (Ri) 4 0.04 (R,,). 0.4 (R,,,) & 0.22 (Ro) x10° Pa
Dobrin 1986 In vitro, statique Chiens AC 0y7=020.17x10° N/m? (0 4300 mmHg)
Takamizawa In vitro, statique Chiens AC oye= 0.5 (Ri) 2 0.05 (Ro) x10° Pa

1987 a 100 mmHg oz7= 0.2 (Ri)a 0.1 (Ro) x10° Pa
Cox 1988 In vitro, statique Chiens ACAF oyp=04a2.75 x.l 0° dynes/cm’
Storkholm 1997  [n vitro, statique Cochon AA oge=024270x10° Pa
Invivo oge= 80 4320x10° Pa
Bank 1999 In vitro, non invasif Humain AB o= 0420.92x10° dynes/cm® (0 & 100 mmHg)

1.2.1.3. Lois de Comportement Spécifiques au Vaisseau

1.2.1.3.a. Loi de Comportement

Non Linéarité
Quelque soit le type de réponse (active ou passive), le comportement mécanique d’un

segment artériel a longueur in vivo est non linéaire (les paramétres €élastiques varient avec la
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pression) ; comme pour la plupart des matériaux ¢lastoméres (caoutchouc et polyméres
synthétiques) (Tickner et Sacks 1967, Oddou et al. 1976).

Les vaisseaux sanguins n’obéissent donc pas a la loi de Hooke et une solution consiste a
approximer chaque courbe contrainte - déformation non linéaire par une suite de segments
linéaires (Fung et al. 1979). La loi incrémentale d’élasticité représente le comportement d’un
matériau viscoélastique non linéaire soumis a des oscillations de petite amplitude (dépendant
de la vitesse de déformation). En tenant compte d’une hystérésis d’amplitude faible, cette loi
incrémentale de viscoélasticité peut €tre mise en ceuvre ; le module de la loi incrémentale
n’est alors pas la dérivée de la relation contrainte - déformation en déformations finies mais
doit étre déterminer par des expériences incrémentales.

Par ailleurs, précisons qu’une controverse existe quant au degré de non linéarité de la relation
contrainte - déformation des vaisseaux sanguins (déterminé par des expériences de
relaxation) dans la gamme physiologique. Zhou et Fung (1997) montrent, a ce titre, que ’AT
canine est anisotrope en régime linéaire (existence de plus de 2 constantes matérielles
indépendantes) comme en régime non linéaire (différence significative entre les constantes

dans les directions longitudinale et circonférentielle).

Cas général

La plupart des études ont utilisé des équations constitutives exprimées sous la forme
polynomiale, logarithmique, exponentielle ou par une théorie incrémentale. A ce sujet,
Carmines et al. (1991) estiment que la technique de modélisation stricte mettant en ceuvre les
fonctions d’énergie de déformation (une seule équation générique) sacrifie la précision au
profit de la théorie classique (augmentation des erreurs). Ainsi, ils propose une expression de
contrainte élastique non linéaire par morceaux (modeéle en petites déformations et
formulation en grandes déformations avec définition d’une déformation de coupure) dans les
directions circonférentielle et axiale, de forme exponentielle.
De leur coté, Storkholm et al. (1997) proposent ’expression d’une équation exponentielle
proposée pour approcher les courbes contrainte - déformation «simples» expérimentales de la

forme :

Eq4l. 0, =———

Approche structurelle
Cette approche phénoménologique des données expérimentales au moyen de modeles en

grandes déformations issues de fonctions de densité d’énergie n’est pas unique et différents
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auteurs formulent des équations constitutives a 1’aide de modéles structuraux (Armentano et
al. 1995, Wuyts et al. 1995). Armentano et al. (1995) utilisent notamment une fonction
d’approximation contrainte - déformation de type tangentiel afin de modéliser la réponse

¢élastique du collagéne :

Eq42. 0, =E, ¢ -g-tan[gdcz]
Gy

avec F. module élastiques des fibres de collagéne et ¢y, ¢, ¢3 constantes.
[Is expriment ensuite une équation constitutive comprenant les contributions individuelles des

propriétés élastique, visqueuse et inertielle pour les relations contrainte - déformation avec

hystérésis au cours du cycle cardiaque naturel.

1.2.1.3.b. Théorie incrémentale

En condition de charge symétrique, d’orthotropie curvilinéaire et d’incompressibilité, le
comportement contrainte - déformation peut étre décrit par les relations constitutives

incrémentales suivantes (Patel et Janicki 1970, Weizsécker et al. 1983) :

1 Uy Uy
e E, E, E;|(p
L 1 v
q ’r) E E, E, Pa
¢z Uz, Uyzp 1 %
% E Eﬁ EZ )

avec E; modules incrémentaux, v;; coefficients de Poisson incrémentaux, e; et P; déformations
et contraintes incrémentales définis respectivement par les dérivées des déformations de

Hencky et des contraintes moyennes Eulériennes en hypothese de paroi mince telles que :

Eq44. e, = d[ln[iﬂ = il
X %

aveci=r,B.zetx=hr L

2 =dS, = a’[— P—}
2
‘P(_J = {, m“ i = & - ..[_ dpf' b P d‘Rm“ s el L& P Rmu {h
h h 2 h h?
Eq 45. P (R 5
P;‘ - dS? :d . 1 e
‘ ' 2 h 2‘?TR:.-mh

= (h . lePf + P_" }‘” f]eunr = Pr Rf:”" & }:" dh < — 1 dF‘;.r
2h 2 2h  272R, . h 2h° 2R, h* 27R,,..h

(LA
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En supposant I’existence d’une fonction de densité de d’énergie de déformation pour le tissu,

les relations constitutives précédentes peuvent alors s’écrire :

—2P, 4P +P, P +P, p-F (L 1]
(f‘, 2 2 2 EV - Prr JDll'r‘! - PJ‘.‘J E"
=B #B  =PalP - PP, | |
€ | = —_— —_— e ' =\ =Ffr Pw Py ||
2 2 2 E, ' “ 1 E,
¢y -P +P P -P, -P -P,+2P, | Py Py Py |
2 2 2 \E; E—z)

En tenant compte de la relation d’incompressibilité, les coefficients de Poisson sont calculés

selon I"expression donnée au paragraphe 1211d.

[l existe donc différentes maniéres de définir et calculer les modules incrémentaux

(Weizsécker et al. 1983) :

e 3 partir d’une fonction de densité d’énergie de déformation, par exemple la forme
polynomiale posée par Vaishnav (1972) dont I’avantage est de lisser les «bruits»
potentiels inhérents aux artefacts expérimentaux inévitables,

e directement a partir des équations constitutives incrémentales, par ajustement
paramétrique.

Mais cette théorie implique que les contraintes et déformations incrémentales soient

infinitésimales alors qu’elles sont grandes. En régle générale, les incréments peuvent étre

considérés comme suffisamment petits si les arcs du champ contrainte - déformation peuvent
étre remplacés par des droites sans erreur significative.

Enfin, il est a noter que Dobrin (1986, 1992) propose également une méthode simplifiée

d’estimation du module anisotrope circonférentiel incrémental (nécessitant la connaissance

du coefficient de poisson et du module élastique longitudinal) par le calcul de plusieurs
modules simplifiés tels que Ejso (approximation de paroi isotrope), Eap et E,75 (incrément du
rapport contrainte - allongement a 0 et 75 mmHg de pression) et £, (module de déformation
en pression cf. 1.2.3.2). Seul ce dernier donne une évaluation sous estimée convenable
(facteur 5 par rapport au module élastique anisotrope circonférentiel) car I’erreur est

relativement constante (ne dépendant pas de I’allongement et de la pression).

Tab.12 Bibliographie des Valeurs des Modules Elastiques et Coefficients de Poisson Incrémentaux

Références Conditions Sujets Ateres Module élastique incrémental  Coef. de Poisson incrémental
Weizsiicker  /n vitro, statique, Rats AC E,=1a6x10°N/m" He=0952a0.5
1983 longueur fixe, Ey=12a6x10° dynes/cm’ tzo=0.120.55
0a 180 mmHg E;=1.5a4x10° dynes/em”® gy = 0.6540.55
Dobrin 1986 /n vitro, statique, Chiens AC Ey=0.45x10° N/m* Vo =0.3840.27 (4,=1.6)
A 120 mmHg vr=0.5 2 0.6 2 0.55 (1~1.8)
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1.2.1.8.c; Fonctions Représentatives de la Densité d’Energie

Etant donné que la plupart des tissus biologiques sont non linéaires et subissent de grandes
déformations, la plupart des tentatives de descriptions quantitatives ont utilisé les fonctions
d’énergie de déformation (Yin 1986). Il est a noter, comme le rappelle Von Maltzahn (1984),
que les 2 formes mathématiques les plus utilisées sont la forme exponentielle (relations
algébriques simples dans les exposants mais coefficients et équations d’équilibre non
linéaires) et la forme polynomiale (nombre de termes plus important mais coefficients et

¢quations linéaires).

Forme Polynomiale

Vaishnav et al. (1973) utilisent une expression polynomiale (2, 3 et 45 degré) ajustée
pour W en fonction des trois déformations normales. Leur conclusion est que la précision
n’est pas améliorée avec I'ajout de termes d’ordre 4. Selon Hayashi (1993), cette forme
polynomiale ne permet pas d’obtenir une approximation aussi bonne que celle en exponentiel
ou en logarithme (pour lesquelles il est par ailleurs plus facile de donner un sens physique
aux coefficients). Zhou et Fung (1997) ajoutent que la forme polynomiale posséde un nombre
trop important de constantes et entraine une instabilité concernant leur détermination

expérimentale.

Forme Logarithmique
La fonction de densité d’énergie de déformation de type logarithmique proposée par

Takamizawa (1987) est telle que :

Eq46. W =-C- [n(l = [% Agpély + %azz 3, + Ay EyEy ]J =—C-In(l-y)

avec W énergie de déformation par unité de volume, C et a; coefficients caractéristiques des
propriétés du matériau.

Les constantes matérielles sont déterminées pour chaque échantillon selon la méthode des
moindres carrés. Les SEM des coefficients sont globalement plus faibles pour la forme

logarithmique qu’exponentielle.

Forme Exponentielle

Demiray (1988) propose une fonction de densité d’énergie de déformation de type
exponentielle permettant de décrire les relations contrainte - déformation de la paroi artérielle
considérée comme un matériau isotrope. Bien que son expression soit simple, avec peu de
coefficients et une SD maximum de 3.7% (obtenue pour I’approximation), son intérét reste

limité dans la mesure ou elle utilise I’hypothése d’un comportement isotrope de la paroi.
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La fonction d’énergie de pseudo-déformation, utilisée par de nombreux auteurs (Chuong et
Fung 1983/1984, Chaudhry et al. 1997...), et décrite par Fung (1979/1990) comme
I’approximation exponentielle la plus pratique et utile pour exprimer les relations
tridimensionnelles de contrainte - déformation d’une artére en traction et en gonflement dans
la gamme physiologique est la suivante (avec une expression compléte et simplifiée pour le

terme Q) :

Al

Eq47. p,W = % e

avec Q=bEy, +b,E;, +b,E} +2b,EyE,, +2bE, E, +2bE, E,

O=b, Er}y + bz E.gz + 2b4EﬁaEzz
oub;et C (Ni‘mz) sont des constantes, ¥ I’énergie de pseudo-déformation par unité de masse,
po la densité de masse, ppl¥ ’énergie de déformation par unité de volume et E; les

déformations normales de Green.

Dans le cas d’un matériau incompressible, cette fonction d’énergie de déformation devient :
Eqd48. p)W* = p,W + %[(1 +2E,,)-(1+2E,,)-(1+2E,, )-1]

avec H multiplicateur de Lagrange.
A partir de cette expression, Zhou (1997) propose une fonction d’énergie de déformation

dans le cas bidimensionnel sous forme compléte ou simplifiée telle que :

Eq 49. Wz—;[(eg)-Q—l]+%

Eq 50. W:%-[(ev)—l]

avec: Q=aE} +a,E,, +2a,E,E,, +a,(E§Z 4 E;,,)
q=bE}, +byE, +2b,EyE,, +b(EL + E2,)

Les constantes sont obtenues par minimisation de la somme des erreurs carrées telle que :

Eqst. kes= 35t -5} ~(st - 53]

I
Dans le cas d’un modele bicouche isotrope et orthotrope, Von Maltzahn (1984) utilise une
expression exponentielle lui permettant d’obtenir systématiquement la meilleure

approximation (moindres carrés), telle que :

Eq 52. W = alexp(bEL, + ¢,y E,y +dEL, )—1]
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Approches Alternatives
Hudetz (1979) utilise la densité d’énergie de déformation correspondant a I’énergie
¢lastique maximum emmagasinée dans la paroi du vaisseau, en calculant une approximation

numérique de I'intégrale dans la formule :

1 !
PR'dR'

(II

Eq53. W =

ﬂhﬂ
avec R rayon a mi-paroi et indice 0 en référence a la pression nulle.
De son c6té, Vorp (1995) propose une technique d’identification du matériau utilisant d’une
part une loi constitutive décrivant le comportement non linéaire tridimensionnelle
(distribution radiale des contraintes) de segments hyper-élastiques, compressibles,
orthotropes et d’autre part, I’approximation des résultats expérimentaux et la détermination
des constantes matérielles élastiques a I’aide d’un algorithme spécifique et d’un programme
d’éléments finis non linéaires.
Nous pouvons ¢galement signaler la formulation proposée par Brossollet (1995) et basée sur
les parameétres mesurés en tests sur segments in vitro (P, [, 7), constituant un compromis
entre la complexité mathématique (modélisation selon la formulation classique contrainte -
déformation) et I’'intérét clinique (pas de mesure de [’épaisseur ou d’état de référence sans
contrainte). Les auteurs définissent une énergie complémentaire totale dont les dérivées sont
approximées aux données expérimentales et soulignent 1’intérét particulier de la force F
comme variable complémentaire in vivo de la pression P. Ils présentent (Brossollet 1996) une
approche simplifiée de traitement numérique des données expérimentales et montrent que 3
paramétres linéaires «spécimen - dépendant» sont suffisants pour caractériser ces données de
fagon répétitive.
Enfin, apres avoir exprimer 1’énergie potentielle ¢lastique, par unité de volume, acquise par

un corps €lastique contraint et déformé telle que :

Eq54. W =—-0,-¢

f if

| —

nous proposons (Blondel et al. 2000, article accepté dans Rheologica Acta) un calcul
incrémental de la densité d’énergie de déformation a partir des données expérimentales

(tableaux numériques) et du calcul d’intégrale par la méthode des trapézes, tel que :

Lq55. W, ~ % Z[i (0 +0,.)- (& “5Lv—1):|

avec les indices k and k-/ correspondants a deux points expérimentaux consécutifs d’un

ensemble de n+/ mesures et I’indice k-/=0 correspondant a |’état initial non chargé.
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Tab.13 Bibliographie des Valeurs de Densité d'Energie de Déformation

Références Conditions Sujets Atéres Densité d’énergie de déformation
Patel 1970 In vitro, statique Chiens AC 226.10" dynes/cm” (longitudinale)
Vaishnav 1973 [n vitro, statique Chiens Aorte De 0.54 (R;)) 4 0.22 (R.) 10° dynes/cm’
Hudetz 1980  /n vitro, statique Humains AC Jusqu’a 200.10° dynes/cm” (normale)

Jusqu’a 120.10° dynes/em? (athéroscl.)

l.2.2. CARACTERISTIQUES MECANIQUES PARTICULIERES

.2.2.1. Contraintes et Déformations Résiduelles

.2.2.1.a. Nature et Origines

D’une maniére générale, |'état de référence choisi pour caractériser les propriétés
mécaniques du segment artériel correspond a une pression différentielle et une force
longitudinale nulles, c’est-a-dire a 1’état sans charges externes (Vaishnav et Vossoughi 1987,
Fung 1990). En réalité, cet état ne correspond pas au véritable état « zéro contrainte » (état
d’un corps dans lequel ne se trouve plus aucune contrainte). La contrainte qui subsiste dans
un organe vivant libre de toute charge externe est appelée contrainte résiduelle (Fung 1988).
Cette contrainte résiduelle (allié¢e d’une déformation résiduelle) particuliérement non
uniforme (concentration de contrainte circonférentielle au niveau de la paroi intérieure)
permet ainsi de rendre la distribution de contrainte dans la paroi en condition normale (en
charge a pression moyenne) plus uniforme. Comme le rappelle Matsumoto (1995), les
contraintes et déformations résiduelles sont par ailleurs associées a4 une adaptation du tissu

pariétal a son environnement mécanique (remodelage).

Direction longitudinale

La rétraction longitudinale des artéres a la section prouve I’existence d’une pré-tension
artérielle par traction (exercée par les collatérales et le tissu conjonctif avoisinant). A titre
d’exemples, Bergel (1961) rapporte une rétraction longitudinale de I’ordre de 40% pour les
iliaques et fémorales canines, Dobrin et Mrkvicka (1992) relévent un allongement in vivo de
I’ordre de 1.4 & 1.6 pour des AC canines, Fung et Liu (1992) un allongement moyen de 1.35
pour les artéres de rats, et Han (1995) des extensions longitudinales augmentant de 1.2 a 1.5
de la région aortique descendante a la région abdominale pour des chiens et des cochons.
Nichols et O’Rourke (1998) notent également que la rétraction longitudinale est de I’ordre de
22% pour I’AT et 39% pour I’AF humaines (avant 35 ans), et est réduite de 10 a 15% pour

les sujets plus agés.
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De plus, les vaisseaux sanguins in situ fonctionnent sans variation de leur longueur avec la
pression du fait de la présence de ces tissus environnants qui les maintiennent a longueur in
vivo (Van Loon et al. 1977). Il apparait alors intéressant de relier ce comportement a celui
observé, notamment par Weizsicker et al. (1983), lors d’essais statiques en dilatation in vitro,
qui constate que les courbes force vs. longueur pour toutes les valeurs constantes de pression
passent par un point commun. La longueur a laquelle ce croisement se produit (appelée
longueur d’intersection ou «crossovery) présente la particularité d’étre la longueur a laquelle
la force axiale est constante quelque soit la pression. Les auteurs constatent ainsi que pour
des longueurs inférieures, la force axiale décroit lorsque la pression augmente tandis que pour
des longueurs supérieures, cette force augmente avec la pression. D’aprés cette étude, la
longueur d’intersection définie correspond bien a la longueur in situ mesurée préalablement.
D’autres résultats confirment globalement cette analyse, en indiquant que les allongements
correspondant a une force constante avec la pression sont en général proches des
allongements mesurés in vivo (Takamizawa et Hayashi 1987)

Par ailleurs, Han (1995) note que I’extension longitudinale n’est pas modifiée de manieére
mesurable lorsque le vaisseau est ouvert radialement (la contrainte longitudinale augmente
avec le site alors que la force longitudinale varie peu), ce qui confirme que cette extension est
la méme a I’état « non chargé » ou « zéro contrainte ». Enfin, notons que, comme I’a montré
Cox (1975b),la précontrainte longitudinale initiale a peu d’effets sur les composantes
transversales (contraintes et modules) ce qui se traduit par une faible valeur du coefficient de

Poisson vy (couplage axial - transversal).

Plan transversal

Vaishnav (1983, 1987) et Fung (1984, 1991) furent les premiers a mettre en évidence
I’existence des contraintes résiduelles circonférentielle et radiale. En effet, en absence de
charge (pression transmurale nulle), la paroi artérielle n’est pas libre de contraintes et les
déformations ne sont pas nulles. L’état de «zéro contrainte» (véritable état de référence i.e.
déformations nulles) d’un segment de vaisseau n’est pas un tube mais une séries de secteurs
ouverts. De plus, cet état est variable au sein des matériels biologiques (sains,
pathologiques...).
Ces déformations résiduelles jouent un réle important en particulier dans I’évaluation de la
distribution de contrainte dans la paroi artérielle (Chuong et Fung 1986). Leur prise en
compte peut permettre une réduction des grandes contraintes circonférentielles d’environ
60% au niveau de la paroi interne et des gradients de contraintes a travers la paroi d’environ

90% (Chaudhry et coll. 1997).
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[.2.2.1.b. Angle d’Ouverture

Apres coupure radiale d’un anneau de segment vasculaire, celui-ci s’ouvre pour former un
angle o mesuré entre deux lignes joignant le point milieu de I’arc intérieur de la coupe
transversale a ses extrémités (Fung 1990, 1991). La mesure de cet angle parait une approche
raisonnable dans la mesure ou I’échantillon a I’état « zéro contrainte » posséde une épaisseur
pariétale et une courbure uniformes (Matsumoto et al. 1995). D’aprés Liu et al. (1993) et Li
et Hayashi (1996), d’une part une durée de 30 minutes est suffisante pour permettre la
relaxation du segment ouvert et ainsi ’obtention de la valeur limite de I’angle d’ouverture, et
d’autre part I’angle d’ouverture ne dépend pas de la longueur de I’anneau lorsque son rapport

longueur/diametre reste inférieur a 3.

a) Etat « non chargé » (unloaded) b) Etat « zéro contrainte » (zero-stress)

Fig.10 Exemple de mesure de I'angle d'ouverture d'une coupe transversale d'artére iliaque externe
humaine saine (image numérisée), avant a) et apres b) coupe radiale. hy =1.52 mm,

Dy =10.55 mm, « = 132° (résultats personnels).

Selon I’espece et le site, I’angle peut étre négatif (I’anneau ouvert se referme sur lui-méme),
positif inférieur ou supérieur-a 180°. Fung (1990) précise également que les vaisseaux
changent leur angle d’ouverture (augmentation puis diminution vers une asymptote) quelques
jours apres une modification de la pression (hypertension), mettant ainsi en évidence un
processus de remodelage non uniforme dans la paroi artérielle. L’angle d’ouverture constitue
donc un nouveau paramétre morphométrique complétant ceux existants déja (variation
d’épaisseur, prolifération cellulaire).
Plusieurs études montrent que I’angle d’ouverture varie le long de I’arbre artériel et n’est pas
corrélé a une activation contractile du muscle lisse dans la paroi (Fung et al. 1990/1991/1992,
Greenwald et al. 1997) ; 'effet de drogues tels que EDTA (acide éthyléne — diamine — tétra -
acétique) ou norépinéphrine est faible, ainsi que la congélation. Sur des segments d’aortes de
rats, Greenwald et al. (1997) ont notamment montré qu’un traitement par élastase avait pour
effet de réduire "angle d’ouverture, tandis que I’élimination du collagéne (collagénase) et des

C.M.L. (congélation) n’avaient aucun effet. Ils ont également isolé les couches interne et
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externe respectivement par tournage et per¢age de segments congelés de carotides bovines.
Les résultats obtenus mettent en évidence une augmentation de I’angle d ouverture lorsque la
matiére pariétale est retirée a partir de ’extérieur. Inversement, lorsque la matiére pariétale
est retirée a partir de D'intérieur, ’angle d’ouverture tend a diminuer. Ces expériences
soulignent clairement que les déformations résiduelles sont essentiellement dues aux
composants ¢lastiques de la paroi et concentrées dans les couches intérieurs (principalement

la couche interne intima - média du modele bicouche).

Tab.14 Bibliographie des Valeurs d'Angle d'Ouverture

Références Conditions Sujets Ateres Angle d’ouverture
Fung 1988 Température Rats AAS, AC, AT 160°, 60°, 0°
ambiante AD -20° (diaphragme), 60° (ilio-lombaire)
Fung 1991 Rats AA, Arc, AT,  160°.90°, 60°
AD . 5° (diaphragme), 80° (iliaque)
Al, AP, ATI 100°, 50°, 100°, 100° (< 50 pum)
Li 1996 Lapins AD, AC, AF 30°, 95°, 120°
Zhou 1997 Chiens AT T7e
Greenwald Retrait de matiére  Beeuf AC 25°(0%) a -25°(80% a partir de la lumiére)
1997 Traitement Rats Milieu aorte 40% (contréle) et 45% (collagénase)
enzymatique 60% (contréle) et 80% (collagénase)

60% (contrédle) et 70% (congélation)
Teppaz 1999 Humains ~ Coronaires Entre 45° et 70°

Il est intéressant de noter les observations réalisées par Matsumoto et al. (1995) sur des AT
de rats que I’hypertension comme [’hyperplasie intimale liée a 1’athérosclérose augmentent
I’angle d’ouverture (donc réduisent la déformation in vive de I’intima) tandis que le tissu
calcifié réduit I’angle d’ouverture et incidemment la déformation des tissus adjacents.

Enfin, plusieurs auteurs (Humphrey 1995, Li et Hayashi 1996, Rachev et al. 1996/1997,
Chaudhry et al. 1997, Teppaz et al. 1999) utilisent une méthode de calcul des déformations
résiduelles a partir de la mesure de 1’angle d’ouverture d’un échantillon ouvert formant un
secteur circulaire. Si ’on note @)= r- a , le demi-angle polaire du secteur circulaire, les
extensions dans 1’état non chargé ou chargé en référence a I’état zéro contrainte sont
(expressions simplifiées) :

dr rom 1 /

Eq56. 4, =2 LS
1 dR *“rE, T L

En tenant compte de I’hypothése d’incompressibilité, ces extensions s’expriment comme :
= dr 1 RO row
Eq57. A, =—=——"L 1,=——
dR A, r & N
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avec (apres intégration) :

Eq 58. r:‘/rf +9“f (Rz wR.})z\/r‘f -?E_IZ(R_I —Rz)
7

|.2.2:1.c. Mesure des Arcs

Une méthode alternative de calcul des déformations circonférentielles résiduelles consiste
en la mesure de la circonférence interne et externe d’anneaux de segments de vaisseaux.
avant et aprés coupe radiale. En exprimant les déformations classiques telles que :

L. ?
Eq59. ¢, = ﬁ ou x =i (interne) ou o (externe)

oy

avec L. longueur a I’état « sans charge » (circonférence) et L, longueur de 1’arc aprés coupe
radiale (état « zéro contrainte »),

Vaishnav et Vossoughi (1987) constatent sur des aortes bovines et porcines que leurs
déformations résiduelles sont négatives a I’intérieur et positives a 1’extérieur. Ils en concluent
qu’a I’état « non chargé », les fibres situées vers I’extérieur sont en tension tandis que celles
situées a [Dintérieur sont en compression. Les valeurs de contraintes résiduelles
correspondantes (de ’ordre de 15% de la contrainte circonférentielle moyenne a 130 mmHg)
sont alors calculées en choisissant comme valeur de module d’élasticité une valeur moyenne
de 0.23x10° Pa (précédents tests uniaxiaux). Ainsi, la contrainte circonférentielle globale
calculée au niveau de I’intima est moins importante. Ces contraintes circonférentielles
compressive et extensive au niveaux des parois interne et externe respectivement (avant que
le vaisseau ne soit ouvert radialement) doivent donc étre prises en compte dans la description
des propriétés mécaniques globales du vaisseau (Takamizawa et Hayashi 1987). Enfin, il est
a noter qu’une diminution statistiquement non significative des déformations moyennes est
observée lorsque la durée de conservation 4 2°C augmente (jusqu’a 12 jours).

En exprimant a la fois les angles d’ouverture et les déformations résiduelles selon Green dans
les directions circonférentielle et longitudinale pour divers sites artériels et veineux de rats,
Fung et Liu (1992) constatent également qu’a 0 mmHg, les déformations résiduelles sont
négatives et positives respectivement a rayon intérieur et extérieur (compression et tension),
et tendent a s’uniformiser a travers la paroi pour des valeurs de pressions physiologiques.
Matsumoto et al. (1995) confirment les tendances de ces observations mais précisent qu’en
présence d’athérosclérose, une seule coupe radiale laisse en réalité le spécimen en état «sans
contrainte» macroscopique, I’état zéro contrainte n’étant obtenu qu’aprés mesure des

longueurs (locales) d’arcs issus de plusieurs coupes radiales.
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Tab.15 Bibliographie des Valeurs de Déformations et Contraintes Résiduelles

Références Conditions Sujets  Atéres Déformations Contraintes

Dobrin 1987 Longueurs des circonférences Beeuf Aorte &=-9.6%, & =102% o53=-19x10" Pa

et arcs interne et externe Cochon &§=-1.7%,6,=78% oy =19.5x10° Pa
Takamizawa Calcul a partir de ’énergie de Chiens  AC £=20 (Ri)a—10% (Ro) oy=-4.5 (Ri) a 7
1987 déformation £7=15 (Ri)a 14% (Ro) (Ro)x10° Pa
Fung 1992 Longueurs des circonférences Rats [léale £=-19/14 et 45/40%

et arcs internes/externes, sans Médial ;= _.28/17 et 33/32%

charge eta 120 mmHg Pulmon .= _25/32 et 48/62%
Li 1996 A partir de a Lapins  AD A7~0.95 4 1.05

Ria Ro AC A~0.87 2 1.13

AF 240824 1.18

Rachev 1997 Modele bicouche Ri/Rm/Ro  Lapins AT ape= 30 (Ri) 4 —40

A partir de o et 1045 (Ro) Pa

1.2.2.1.d. Essais de Courbure et Inhomogénéité

[l est important de citer I’expérience originale de courbure proposée par Xie et al. (1995)
permettant de recueillir les valeurs de modules de Young (au voisinage de 1’état zéro
contrainte), de contraintes et de déformations résiduelles des couches intima - média et
adventice d’aortes de rats. Les auteurs montrent en particulier que le fait de considérer la
paroi comme un matériau homogene peut entrainer une erreur sur la valeur des déformations
résiduelles pouvant aller jusqu’a 50%. D’une part, le module de Young du matériau
considéré comme homogene n’est pas égal a la moyenne arithmétique des modules interne et
externe du modele bicouche (E; 3 a 4 fois plus grand que £,) et d’autre part, la distribution
des déformations a travers la paroi est linéaire (application de la loi de Hooke compte tenu

des faibles déformations lors des tests).

Tab.16 Bibliographie des Valeurs de Module de Young, Déformation et Contrainte Résiduelles en
Test de Courbure

Réf. Couches  Sujet Atéres  Déformations Contraintes Module de Young

Xie Homogéne Rats AAS  £=-6.6,6=6.1% o=13.5, 0,=12.5x10° Pa £=205x10" Pa

1995  Bicouche =44, 6=8.3% 0=-19.7, 0,=4.14x10°> Pa E=447, E,=112x10’ Pa
Homogene AD  p=43,6=3.7% o0=-542, 0,=4.66x10° Pa E=126x10" Pa
Bicouche =27, 6=5.1% 0=6.7. 0,=3.52x10° Pa  E,=248, E,=69x10° Pa
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1.2.2.2. Viscoélasticité

1.2.2.2.a. Caractéristiques

Généralités

Les propriétés viscoélastiques des arteres sont caractérisées par la dépendance
fréquentielle des constantes ¢élastiques dynamiques (dilatations sinusoidales), mise en
évidence par Bergel (1961) a I’aide du module élastique incrémental dynamique.
Le modéle le plus simple permettant de décrire un comportement viscoélastique (dans le
domaine fréquentiel) est I'association paralléle d’un élément élastique (ressort) et d’un
élément visqueux (amortisseur) (Dobrin 1978). Sur cette base, différents modeles ont été mis
en ceuvre pour décrire la viscoélasticité artérielle dont, par exemple, un modele linéaire a 5
composants série (3 capacités —propriétés viscoélastiques- et 2 résistances) rappelé par
Langewouters et al. (1985). L’impédance d’entrée (débit sanguin/pression) des artéres
(notamment pulmonaires, Lieber et al. 1994) peut également étre modélisée a 1’aide d’une
structure composée de capacités, d’inductances -propriétés d’inertie- et de résistances.

[’estimation des paramétres peut étre réalisée par une approche temporelle ou fréquentielle.

Pré-conditionnement

L’ensemble des travaux réalisés en condition de tests dynamiques implique de pré-
conditionner le vaisseau avant de procéder aux tests expérimentaux (afin d’obtenir des
résultats reproductibles a partir des tests mécaniques), c’est-a-dire de le soumettre a une
succession de contraintes cycliques jusqu’a ce que les variations obtenues se répétent a
I’identique (réponse stable, suppression du tonus musculaire passif). Les protocoles suivis
pour y parvenir varient d’un auteur a l'autre (Chuong et Fung 1984). Par exemple,
Langewouters et al. (1984, 1985) préconditionnent des segments aortiques humains testés in
vitro en les soumettant a une pression fixe de 100 mmHg durant 1 heure, puis a des cycles
croissants en décroissants entre 20 et 180 mmHg a une vitesse de 1 mmHg/s. Une boucle
d’hystérésis pression - diametre stable est alors obtenue aprés 3 ou 4 cycles de gonflement -
dégonflement. Suite a un échelon de pression, le changement de diametre correspondant est
enregistré au bout de 50 s, le diametre du segment étant alors stable au micron prés. De leur
coté Takamizawa et Hayashi (1987) procédent au pré-conditionnement de segments d’AC
canines pour des tests statiques en soumettant le vaisseau a un certain allongement a
100 mmHg pendant 15 a 30 minutes. puis en appliquant quelques cycles de gonflement et
dégonflement entre 0 et 200 mmHg jusqu’a ce que les boucles de pression et force axiale -
diamétre soient stables. Seule la derniére boucle est utilisée pour le traitement des données.
Dobrin et al. (1990) réalisent 5 a 7 cycles de pression entre 0 et 200 mmHg avant que le
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segment testé ne produise des courbes de pression - diamétre et longueur - force
reproductibles. En condition statique, ce pré-conditionnement se traduit par la nécessité

d’attendre 1’¢état stable suivant un ou plusieurs échelons de contraintes.

L2.2.2.D. Fluage et relaxation

Le fluage correspond a la réponse en déformation (immédiate puis prolongée) a un
échelon de contrainte tandis que la relaxation (ou relaxation de contrainte) consiste a
appliquer un échelon de déformation pour mesurer I’évolution de la contrainte résultante
(rapide puis plus lente) (Dobrin 1978, Bauer et al. 1982). Greenwald et al. (1982) rappellent
que I’amplitude du fluage et de la relaxation (phénomenes viscoélastiques observables dans
les vaisseaux) est corrélée au degré d’activité musculaire et a ’amplitude de la contrainte
active induite. Cox (1984) confirme que I’amplitude de la relaxation (décroissance de la force
-aprés le pic croissant rapide- suite a un allongement) est augmentée lorsque les CML sont
activées, et précise que la relaxation de contrainte et I’énergie dissipée sont bien plus
importantes pour les lambeaux circonférentiels que pour les lambeaux longitudinaux
(échantillons de veines canines, Cox 1983). A titre d’exemple, la figure ci-dessous montre la
réponse typique, recueillie sur le banc de tests, d’un segment d’AFS humaine (issue de
cryoconservation) soumis a un échelon de volume intraluminal de 5.8 ml (pression

transmurale nulle) a 12.2 ml (150 mmHg) gardé constant :

150 T 16

Lon -+ \’\

S0 ‘M-

Pression (mmHg)
Diamétre Externe (mm)

1] : v t T t T t T u T t T t T fa
1] S50 100 150 200 250 300 350
Temps (s)
Fig.11 Exemple de courbe expérimentale de relaxation de contrainte d'une AFS humaine

cryoconservee (résultats personnels)

[.2.2.2.C. Hystérésis

Les vaisseaux sanguins présentent également un phénomene d’hystérésis ou hystérése (du
arec husterein, «étre en retard») pour leurs relations tension - longueur et pression - diameétre.
Les boucles ainsi produites ne sont reproductibles et stables (surface et largeur) qu’a partir
d’un nombre suffisant de cycles de «préchargement». Vito et Hickey (1980b) observent ce

comportement pour les relations force ou pression vs. déformation axiale au cours de tests de
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segments d’aorte canine, sur plusieurs cycles de charge/décharge (40 sec/cycle) et avec des
vitesse de 0.025 cm/s appliqués pour produire des changements de longueur de 5 4 10 mm a
diameétre constant. Rosset et al. (1996a) relévent également les hystérésis des courbes
diametre - pression obtenues in vitro en flux pour des pressions de 50-110, 80-140, 110-170
et 140-200 mmHg. Ils notent que les courbes obtenues pour des AF humaines sont plus
horizontales et plates que celles des AC humaines traduisant ainsi la compliance plus élevée
des arteres élastiques et la plus grande rigidité des artéres plus musculaires. Cholley et
Schroff (1997) indiquent que les boucles surface aortique - pression relevées in vivo sont
elliptiques et tournent dans le sens anti-horaire traduisant le retard de la surface sur la
pression dans 1’aorte.

Par ailleurs, la largeur des boucles décrites dépend de 'amplitude et de la fréquence des
déformations ou contraintes appliquées (Dobrin 1978). Cox (1984) constate que les CML
activées augmentent la surface décrite par I’hystérésis des courbes d’étirement - relachement,
pour des anneaux d’artéres pulmonaires canines testées in vitro.

In vivo, ce phénoméne d’hystérésis pression - diametre est présent lors de chaque cycle
cardiaque mais la surface couverte par les boucles correspondantes est extrémement faible
(cette surface correspond a I’énergie dissipée par la paroi). Néanmoins, la variation cyclique
de contrainte circonférentielle correspondante a amené la plupart des auteurs a examiner les
propriétés viscoélastiques de la paroi dans cette direction circonférentielle et a I’aide du
modele viscoélastique simple décrit précédemment. Les propriétés viscoélastiques dans le
domaine fréquentiel (Gow et Taylor 1968, Cox 1974/1983, Dobrin 1978, Greenwald et al.
1982, Bauer et al. 1982) peuvent ainsi s’exprimer au travers du module élastique dynamique
complexe Z comprenant le module élastique (ou de perte) dynamique £y, (ressort) et le

module de viscosité 7@ (amortisseur) tels que :

Eq60. Z=E,, + ) -no
Eq 61. E‘{m = E.-}rt.' 'COS¢
Eq 62' T?(U = Eiuc ' Sill¢

avec FEj,. module incrémental (rapport contrainte-déformation lors de petites oscillations
sinusoidales), 77 coefficient de viscosité, ¢ angle de phase entre sinus de pression et diamétre
et w pulsation.

Dans la gamme des fréquences testées (de 0 & 15Hz pour les composantes principales du
signal pulsatile), ¢ est faible (0 a 10° d’aprés Cox 1974 et Dobrin 1978) ce qui amene a
pouvoir considérer la simplification Z= E4, avec une erreur de 5 a 10%. De leur coté,

Greenwald et al. (1982) confirment que ¢ est inférieur a 10° et que £y, reste constant dans la
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gamme 2 a 16 Hz pour des AC de lapins testées in vitro puis concluent que la contribution
visqueuse de la paroi est faible, telle que généralement 1 > £4,/E;,. > 0.98.

Les résultats obtenus par Bauer (1982) et par Cox (1984) montrent que £, est relativement
constant (en particulier au-dela de 1 Hz) et que 7@ diminue dans la gamme de fréquence 0.1
a 20 Hz. Ces paramétres semblent par ailleurs augmenter sous I’effet de la papavérine pour
les pressions hautes mais pas de fagon suffisamment significative.

Cette description mathématique de 1’élasticité dynamique (dont le role est important) a, par
contre, trouvé peu d’application dans le domaine de la recherche en chirurgie vasculaire

actuelle (Megerman 1986).

Tab.17 Bibliographie des Valeurs des Modules Dynamiques

Références Conditions Sujets  Atéres Modules dynamiques
Tucker 1969  [nvitro, lambeaux Chiens  Aorte £y, =4.5.10" g/lem”
0.5a50Hz nw=10.5.10° g/em’

Summer 1970 [nvitro Humain Al 21.3.10° dynes/cm’ (anévrysmale)

24.7.10° dynes/cm’ (athéromateuse)

Posey 1973 Autres auteurs cités Chiens AA 34 11.10° mmHg
0a5Hz Chiens AT 245.10° mmHg
Humain AA 18 425.10° mmHg
Cox 1974 04al0Hz Chiens CA 33.10° dynes/cm’
Autres références CA 11.10° dynes/cm’
Dobrin 1978 0 a2Hz Autres références 10 4 20.10° dynes/cm®
Greenwald In vitro, statique Lapins  AC 0.1 220.10° N/m?
1982 4Hz
Bauer 1982 In vitro, dynamique Rats AA B = 10° Pa
80-100kPa, 0.1 420 Hz 7=20025.10° Pa.s
Cox 1983 In vitro, dynamique, Chiens  VILVF E,,=504a80,50a 140 10° cl),fnesft:m2 (circ.)
lambeaux Eyn=1552a70, 80 10° dynesa’mnl(]ong.)
3430 Hz 7=0.6240.1,0.720.2 10° dynes/cm’(circ.)

7=0.1540.1,0.220.1 10° dynes/cm*(circ.)

.2.2.3. Influences de la température

L’un des premiers articles scientifiques sur les propriétés élastiques de la paroi artérielle
est sans doute celui de Roy (1880). Il observa en particulier que I’extension et la relaxation
de tissus biologiques produisent respectivement une augmentation et une diminution de leur
température (cas du caoutchouc). [l observa également qu’une augmentation ou une
diminution de la température de lambeaux pré-tendus d’aorte humaine entrainent une

diminution ou une augmentation de leur longueur.
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Langewouters (1984) rappelle que le module d’¢lasticité de I’aorte décroit d’environ 4% par

°C de température.

1.2.3. PARAMETRES MECANIQUES COMPLEMENTAIRES

.2.3.1. Relations Pression - Volume

Une caractérisation plus pratique (mesures plus simples et applications in vivo) que
I"utilisation des équations constitutives consiste a utiliser des parameétres uniques permettant
d’exprimer une certaine élasticité artérielle en condition « naturelle » (Hayashi 1993).
Certains de ces parametres sont issus de modeles simples de type «propagatifs» complétant
les modeles de type Windkessel (cf. I.1). Ils reposent sur I’équation de Moens-Korteweg

explicitée plus loin.

1.2.3.1.a Compliances Artérielles

La compliance est une mesure de la capacité a la dilatation sous I’effet de la pression
(Brossollet 1992). Megerman et al. (1986), Hayoz et al. (1991) rappellent que la compliance
(définie comme le rapport de la variation de diametre et de la variation de pression
correspondante) est un paramétre simple d’évaluation de la distensibilité des vaisseaux (pas
de mesure d’épaisseur, mesure simultanée du diamétre et de la pression, réponse moyenne
dans la gamme physiologique) en particulier en pratique clinique (méthodes non invasives).
Par contre, la courbe de réponse de la compliance en fonction de la pression (pente ou
dérivée de la courbe pression — volume ou diamétre) peut permettre de comparer différents
vaisseaux de fagon plus significative que le calcul d’une valeur unique de compliance pour
une variation unique de pression. Néanmoins, la compliance ne prend pas en compte la
géométrie de la paroi et la déformation (Storkholm et al. 1997).

On trouve ainsi les définitions suivantes (Megerman et al. 1986, Hamilton et al. 1988, Hayoz
et al. 1991, Caputo et al. 1992, Brossollet 1992, Tedgui et Lévy 1994, Benbrahim et al. 1994,
Van Bortel et al. 1995, Schajer et al. 1996, Rosset et al. 1996a, Lichtenstein et al. 1998) :

AV
Eq63. C, =—*

7

L AV, _AS,

Eq64. C , =—-
q pul L AP_; API,

D w Dr st
Eq 65. C:L. AD == 1 LA lict
D Aln" Dehﬂ.u ‘P\'r.w - 10‘_.";”_“.

C'y compliance volumique (ml.mmHg™), C,, compliance par unit¢ de longueur (ou

i . i . . - -1 1
compliance transversale ou circonférentielle ou cross-sectionnelle. en ml.mmHg 'mm™) et C
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compliance rapportée au diamétre (mmHg™' ou %.mmHg™"). AV, AS; et APy représentent les

changements de volume intraluminal, de section intraluminale et de pression transmurale

respectivement (la plupart du temps entre systole et diastole) (Cholley et Shroff 1997).

Hamilton et al. (1988) proposent également le calcul de la compliance a partir de la dérivée

de la courbe pression - diameétre obtenue par régression non linéaire a I’aide de I’expression :
dD 1

Eq66. Peatbe® ol el
D dP P—a
(P-a)-In Z

Bank et al. (1999) utilisent un calcul de la compliance & partir de la dérivée de la courbe

surface intimale - pression a 1’aide d’une expression en arctangente telle que :

Eq 67. C=®=i al+larctan P—b) =2 ! -
dP dP\ |2 =« c Tie [p_b'
n "]

e

Et Sipkema et al. (1990) choisissent une expression mathématique d’approximation de la

forme :

Eq68. nC=A4+B-P
[Is comparent la compliance artérielle totale (contribution de tous les vaisseaux) in vivo et in
vitro en réponse a des ondes de pression de petite amplitude ; il note que celle-ci est plus
grande in vitro (absence du maintien par les tissus environnants) et qu’une perte du tonus
musculaire apparait rapidement aprés prélévement (1 heure).
La compliance est notamment utilisée comme paraméetre de comparaison dans
I"hypertension ; Caputo et al. (1991) I'utilisent par exemple pour distinguer les propriétés
mécaniques d’AC de rats normo- et hypertendus in vitro et notent que chez les hypertendus la
compliance ainsi que le diamétre interne des segments testés sont réduits. La compliance
refléte ainsi la capacité de tampon (buffer) des artéres et représente un déterminant important
de la surcharge cardiaque (Van Bortel et al. 1995).
[l est par ailleurs intéressant de noter que les tests in situ réalisés par Lichtenstein et al.
(1998) sur des AC de rats en conditions statique et dynamique montrent que les différences
de compliance et de distensibilité entre rats normotendus et hypertendus n’apparaissent
clairement que si ces parameétres sont exprimés en fonction de la déformation

(circonférentielle).
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Tab.18 Bibliographie des Valeurs de Compliance

Références Conditions Sujets Atéres Compliance
Megerman In vivo, 60 a 160 mmHg Chiens  AF 340.5x10” %.mmHg"
1986 Autres références sitées Chiens  AF 0.4241.1x107 %.mmHg'
Mouton  Aorte 20%107 %.mmHg“
Silver 1989 In vivo, autres références citées Humains AH 5415 pl/mmHg/m’
Caputo 1992 In vitro, statique, a 100 mmHg Rats AC 0.9 pl/mmHg/mm (normotendus)
0.8 wl/mmHg/mm (normotendus)
Brossollet Autres références Artéres 0.54 1x10™ %.mmHg"'
1992 Veines 0.2x10” %.mmHg"'
Synthét.  0.1x10? %.mmHg"
Joannides 1993 /n  vivo, non invasif, 83 et Humain A Radiale 4.3 et 2.9x10” mm“mmHg"
106mmHg
Black 1994  [n vivo, invasif, avant et aprés Chiens Al 0.44 et 0.19x10” %.mmHg"'
stenting
Benbrahim In vitro, dynamique 1 Hz Humain AF, VS 0.6, 0.46x107* %.mm Hg'
1994 Chiens ~ AF,AC |15, 1.41x10” %.mmHg"
Schajer 1996  Calcul théorique a partir d’un 6 (loin) a 8 (juste avant) a 4 (sur)
modéle d’anastomose x10° pa’
Rosset 1996a  [n vitro, dynamique, 80-140 mmHg, Humain  AC, AF 944, 263x10™ ml.mmHg ' (avant)
1996b Avant et aprés cryoconservation AC, AF 581,309x10 ml.mn'll-lg‘I (apres)
Cholley 1997  Invivo, syst-diast, 20 ans a 75 ans  Humain AT 0.017 4 0.007 cm®mmHg"'
Gupta 1997 [nvitro, statique, 80-120 mmHg Humain AC 0.0238x107 Pa’!
Protheses synthétiques Commerce (.0019x10” Pa’
PU,polyest. (,0324, 0.0227x10" Pa
Lichtenstein  /n vivo, statique (s), dynamique (d), Rats AC (sn) 62 0.8 x10° ml.mmHg"'
1998 normo- (n) et hyper- (h) tendus, (sh) 1.520.3 x10° mL.mmHg"
100 a 150 mmHg (dn) 6 20.8 x10° ml.mmHg"
(dh) 2 4 0.6 x10™® ml.mmHg™
Bank 1999 In vivo, non invasif, 0 a 100 mmHg Humain AB 0.3320.01 mm”>.mmHg"'

£2.3.1.h.

Vitesse de I’'Onde de Pouls

La réflexion d’onde artérielle est un déterminant important de la morphologie de I’onde de

pression (Segers et verdonck 2000). Les propriétés mécaniques €lastiques des grosses arteres

influencent la vitesse des ondes de pression incidente et réfléchies (Bank et al. 1999) et la

mesure de la vitesse de ’onde de pouls VOP apprécie donc la distensibilité volumique d’un

segment artériel (Girerd et al. 1992). Globalement la VOP tend a augmenter avec I’age ou

I’hypertension (Niederhoffer et al. 1997).
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La VOP (m.s") est mesurée en plagant deux capteurs de pression distale et proximale
¢loignés d’une distance fixe Ad. Ensuite le repérage des instants d’arrivée de I'onde de
pression aux deux sites permet de calculer le temps Af les séparant.

Eq69. vop=24
Al

Callaghan et al. (1986) rappellent que la vélocité de ’onde de pouls dans le systéme artériel
dépend de la pression sanguine. Moens and Korteweg (1878) ont décrit une relation reliant le
module élastique d’un tube a paroi mince distensible et rempli d’un fluide, a I'impulsion de
pression induite telle que (Bergel 1961, Bank 1999) :

Eq 70. VOP = %

avec py densité du fluide ou sang, Eyx module €lastique (N.m'z) de la paroi du tube et #/2R,,,

¢paisseur pariétale relative a mi-paroi.

Tab.19 Bibliographie des Valeurs de Vitesse d'Onde de Pouls

Références Conditions Sujets  Atéres VOP
Posey 1973 [n vivo, éloignement progressif de I'arc chiens AA, AT  De3 a6 m/s
Rapportées par d’autres auteurs Chiens AA 6al0d,5a47,6a8m/s
AT 45a7,4a5,546,3a6m/s
AC 6a8mfs
Humain Aorte 4all,4alsmss
10 4 20 m/s (diabetiques)
Langewouters 1984 /nvitro, 0 a 180 mmHg Humain Aorte 3alsm/is
Callaghan 1986 Invitro, 0 a 200 mmHg Chiens AF 2220 m/s
Silver 1989 Autres références citées Humain Aorte 8al0m/s
Nichols 1998 Autres références citées Humain AA,ALAF 4.445.5,8.8,8m/s

Apres avoir exprimé le module élastique en fonction des dimensions du tube, de la pression
et du volume, la VOP est également exprimée sous la forme (Callaghan et al. 1986,

Langewouters et al. 1984, Hayashi 1993) :

v AP, [S, AP,
Eq?l.V()P:\/_”._fz\/_". ¥ f 1

p ¥ A V:‘.f p v ASU IC

pul
avec Sy surface intraluminale, / inertance.

Les mesures réalisées in vitro sur artéres fémorales canines montrent que 1’équation de
Moens-Korteweg permet une bonne prédiction de la VOP en fonction de la pression. Brant et
al. (1988) précisent dans son étude in vitro en dynamique sur AC canines que les réflexions

d’ondes de pression peuvent étre négligées dans ’analyse du mouvement de la paroi en
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raison de I’amplitude importante de la longueur d’onde (~ 10 m) comparée 4 la longueur du

segment perfusé (10 cm).

1.2.3.1.¢. Distensibilité

Van Bortel et al. (1995) rappellent que la distensibilité est un déterminant de la contrainte

pulsatile sur la paroi en particulier dans I’évaluation de la maladie athéroscléreuse ou du
vieillissement normal ; elle décroit avec I’hypertension.

La distensibilité incrémentale (Hudetz 1979) ou distensibilité transversale D (Patel et Janicki
1970, Hayoz et al. 1991, Joannides et al. 1993, Tedgui et Lévy 1994, Lichtenstein et al. 1998)
exprime les petites variations relatives de volume interne d’un segment de vaisseau dues a la
pression autour d’un niveau initial fixe et représente aussi une valeur unique d’index

lorsqu’elle est calculée entre diastole et systole telle que :

0 A‘P

I

L
Vo

avec AV et APy variations (entre valeurs diastolique et systolique) de volume intraluminale

et de pression transmurale respectivement, Vy volume initial (valeur diastolique).

Tab.20 Bibliographie des Valeurs de Distensibilité

Références Conditions Sujets  Ateres Distensibilité
Patel 1970  In vitro, statique Chiens AC 1.5x10° dynes/cm”
Hudetz 1980 [n vitro, statique Humain AC De 10x10™ 4 0 dynes/cm’ (normale)

Idem (athéroscléreuse)
Joannides In vivo, non invasif, Humain Artére  0.65, 0.54x10” mmHg"
1993 83, 105 mmHg Radiale
Lichtenstein  /n vivo, statique (s), dynamique (d), Rats AC (sn)9alx10” mmHg"
1998 normo- (n) et hyper- (h) tendus, (sh)220.3 x10”° mmHg"'
100 a 150 mmHg (dn) 6 20.4 x10° mmHg'

(dh) 140.2 x10” mmHg

[.2.3.1.d. Rigidité

How et Clarke (1984) rappellent que la relation pression - rayon d’artéres humaines peut

étre décrite par la relation donnée par d’autres auteurs telle que :

P R
Eq73. In|l — |= 8 — =1

avec P pression systémique moyenne a 100 mmHg et R, rayon externe a ;.

Le parametre de rigidité £ est ainsi un parametre complémentaire utilisé par de nombreux

auteurs (Hansen et al. 1993, Linne et al. 1994, Mangell et al. 1996, Gupta et Kasyanov 1997,
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Nichols et O’Rourke 1998) lors d’études in vitro comme in vivo (en particulier cliniques), et
exprimé par :

ln(‘P.,.u_\-.a / Rr‘.-'n.\-.'J
Eq74. = :
(D D diast ) ; 'D

diast

e
ou Py, Paiase sont les pressions systoliques et diastoliques et Dy, Dyigs les diamétres aux
pressions correspondantes (selon les études, les diamétres en questions peuvent étre internes,
a mi-paroi ou externes et les pressions mini ou maxi arbitrairement).

Mangell et al. (1996) comme Gupta et Kasyanov (1997) rappellent que la rigidité est un
parametre moins « pression dépendant » que le module élastique de pression — déformation
E, tout en comprenant une variable structurelle (élasticité ou déformabilité intrinseque de la

paroi) et une variable fonctionnelle (pression artérielle moyenne).

Tab.21 Bibliographie des Valeurs de Rigidite

Références Conditions Sujets Atéres Rigidité
How 1984 Autres références citées Humains  AC, AF 5.25,19.84
Hansen 1993 In vivo, non invasif Humains AA, AC, AF 7.25,4.55,11.72
Linne 1994 Invivo, non invasif, 10 4 75 ans Humains AC, AA 4al54a24
Mangell 1996 In vivo, non invasif, Moutons  AA, AF, AC 6.4,11.7,13.6
Gupta 1997 In vitro, statique, 80-120mmHg Humains AC 5.2

Prothéses synthétiques Commerce 103
PU,polyester 49 78
Autre référence citée Humains  AC, AF 5.25,19.84

1.2.3.2. Modules d’élasticité

1.2.3.2.a. Module Elastique de Pression - Déformation

Le module de déformation en pression ou de pression - déformation (Gow et Taylor 1968,
Cox 1974, Dobrin 1978, Dobrin et Mrkvicka 1992, Mac Sweeney et al. 1992, Hansen et al.
1993, Lianne et al. 1994, Mangell et al. 1996, Gupta et Kasyanov 1997, Nichols et O’Rourke
1998) permet de caractériser la rigidité de segments, en particulier lors de mesures in vivo

(épaisseur non mesurable ou non calculable) :

ﬂP P\r\'f = Prf'm'.'
Eq75. E,=D- M; =Dr” 4

st dliaxt

avec D diametre moyen ou diamétre diastolique.

Mangell et al. (1996) rappellent que E, est un paramétre pression dépendant compte tenu de
la relation non linéaire de pression - diametre. Son utilisation est donc quelque peu limitée

mais sa simplicité de calcul en fait un paramétre relativement courant.
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Tab.22 Bibliographie des Valeurs de Module de Déformation en Pression

Références Conditions Sujets Ateres Module de déformation en pression
Summer Invitro Humain Al 10.5x10 dynes/cm” (anévrysmale)
1970 14.8x10° dynes/cm” (athéromateuse)
Cox 1974  Invitro, statique Chiens AC 3.41x10° dynes/cm’

Dynamique (2Hz, P=35mmHg) 7x10° dynes/em’

In vivo, dynamique (2Hz) 6.7x10° dynes/cm’
Dobrin 1978 Autres références Chiens AT 0.4 4 1.5x10° dynes/cm’

AC,Al 1.7 4 10x10° dynes/cm’

Megerman  Autres références citées Chiens  AF I 43x10° dynes/cm’
1986
Mac In vivo, non invasif Humain AA 4 (<30 ans), 10.4 (dge moyen) N/em?
Sweeney 14 (dgés), 16 (agé et patho) N/em?’

1992 31.3 (anévrismal) N/em®
Hansen 1993 /n vivo, non invasif Humain AA 0.1x10° N/m*

AC, AF 0.05, 0.15x10° N/m®
Linne 1994  [n vivo, non invasif, syst/diast, Humain AC, AA 464 211,33 4335%10° N/m?

10475 ans
Mangell In vivo, non invasif, syst/diast  Mouton AA,AF, AC 80, 150, 160x10° N/m’
1996
Gupta 1997  In vitro, statique, 80-120mmHg Humain AC 83.9x10° Pa
Protheses synthétiques Commerce  1074.6x10° Pa
PU,polyest. 6.8, 87.8x10° Pa
Nichols 1998 Autres références citées Humain AA 0.5, 0.7, 0.74x10° dynes/cm’
AC 0.7x10° dynes/cm’
AF 1.15x10° dynes/cm’
1.2.3.2.b. Module Elastique Pariétal

I correspond au module élastique a I’état d’équilibre calculé a une pression artérielle
moyenne selon 1’équation de Moens-Korteweg. Cette relation (cf. I1231b) permet de calculer
le module d’élasticité Eyx a partir de la VOP dans les expériences in vivo (Posey et Geddes
1973) tel que :

£q76. E,, = VOP? h p-D,
avec D= D;ou D, et VOP? en m%/s’.
Les auteurs concluent que les valeurs moyennes de ce module sont proches de celles du

module de Young E mesurées in vitro, en particulier lorsque le capteur de pression est placé a

55% ou a 45% de la longueur de I’AT et ’AA respectivement. Ces deux positions
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correspondent aux zones ou |’aorte peut étre approximée a un tube de diamétre uniforme

(hypotheses de Moens-Korteweg).

Tab.23 Bibliographie des Valeurs de Module Elastique Pariétal

Références Conditions Sujets Ateres Module Elastique pariétal
Posey 1973 In vivo, a Pmax Chiens Aorte 10 220x10° mmHg
Nichols 1998  Autres références citées Humains AAS a Al 8a25x10° dynes/cm”
L2.3.2.c. Module Elastique Incrémental

Bien qu’il ne permette pas de décrire les propriétés réelles de la paroi anisotrope, le
module élastique incrémental statique et/ou dynamique £;,., défini par Bergel (1961a, 1961b)
pour une artére maintenue a longueur fixe et de paroi €lastique épaisse incompressible et
isotrope, constitue un moyen pratique de comparaison des données, utilisé par de trés
nombreux auteurs (Carew et al. 1968, Patel ef Janicki 1970, Wesly et al. 1975, Dobrin 1978,
Pagani et al. 1979, Greenwald et al. 1982, Langewouters et al. 1986, Barra et al. 1993,
Joannides et al. 1993, Benbrahim et al. 1994, Armentano et al. 1995, Rosset et al. 1996a,
Cholley et Shroff 1997, Bank et al. 1999) :

AP 2(1 i Vz)ReRr'z :(1_VE)QR_2=0’75£R_2:0,75£AP£:26‘(_0%

AR h AR h AR h 3ds,

"~ AR, RI-R
avec R rayon a mi-paroi et v=0.5.
NB : Langewouters et al. (1984, 1985) I’appellent module de Young incrémental, la formule
étant valide pour un matériau homogene, isotrope, linéaire par morceaux, purement élastique
et de section cylindrique.

Egalement utilisé par Gow et Taylor 1968 et Cox 1974, on le retrouve sous les formes

équivalentes suivantes :

[l_ hJ
R,
Py E

3 R AP AP R? AP R?
Eq78. Em‘. 5 ﬂzi‘ﬁ'—z i -—._—.-zo_?s-_._
5 ¥ 2 RI=R? g AR 2R-h AR h

anl s R

En considérant toujours la paroi artérielle isotrope et un coefficient de Poisson de 0.5, le
module incrémental est donc calculé comme 75% de la valeur de la pente de la courbe
contrainte-déformation.

Pagani et al. (1979) ont montré que la contrainte circonférentielle a mi-paroi et le module
élastique incrémental de I’aorte augmentent d’environ 2 et 1.5 fois respectivement entre

moutons nouveau-nés et adultes.
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Tab.24 Bibliographie des Valeurs de Module Elastique Incrémental

Références Conditions Sujets  Atéres Module élastique incrémental
De 40 a 180 mmHg Chiens  AF | & 15x10° dynes/cm’
Patel 1970 In vitro, statique Chiens AC 9.7x10° dynes/cm’
Autres références citées Chiens AC 6.4,7,9.5, 15.6x10° dynes/cm®
Cox 1974 In vitro, statique Chiens  AC 16.1x10° dynes/cm’
Wesly 1975 In vitro, statique Chiens VJ 30 4 280x10° dynes/cm”
Humains VS 1.2421.6x10° dynes/cm’
Fronek 1976 In vitro, statique Lapins AC 4.7 a 11.3x10° dynes/cm’
Al 8.3 4 10.2x10°® dynes/cm’
Autres références citées Chiens 6.4,7,12.2.9.5,9.7x10° dynes!cm3
Pagani 1979 In vivo, dynamique moutons Aorte  3.7x10° dynes/cm’
Hudetz 1980 In vitro, statique, normal-athérom. Humains AC Jusqu’a 130-100x10° dynes/cm’
Langewouters  [n vitro, statique Humains Aorte 0.7 a 50x10° N/m’
1984 A 100 mmHg AAAT 0.9, 1.2x10° N/m?
Autre référence citée AAAT 1.7, 1.2%x10° N/m?
Langewouters  /n vitro, statique Humains AA,AT 1.4, 1.5x10° N/m*
1985 A 100 mmHg AAAT 12, 1.7x10° N/m?
Autre référence citée Cochons AT 0.2%10° N/m?>
Megerman 1986 Autres références citées Chiens Al 36x10° dynes/cm®

Brant 1987b In vitro, dynamique, 80 aChiens AC 3 4 4x10° dynes/cm?

120 mmHg e-PTFE 100x10°® dynes/cm’

Autres références citées Chiens AC 7 430x10° dynes/cm®
Cox 1988 In vitro, statique, Chiens AC 9.7, 9.3 (hypert.) x10° dynesfcm3

120 mmHg AF 13, 13.3 (hypert.) x10° dynes/cm’
Brant 1988 [n vitro, dynamique, Chiens AC 5%10° dynes/cm’

80-120 et 120-240 mmHg 14x10° dynes/cm” (hypertension)
Silver 1989 Autres références citées Humain Aorte  7.5x10° dynes/cm® (4 100 mmHg

Benbrahim 1994 [n vitro, dynamique | Hz, a 100 Hz Chiens AC 12.2x10° dynes/cm’

Tube Sili. 12.7x10° dynes/cm’
Rosset 1996a In vitro, dynamique, 80-140 Humains AC,AF 491, 1127x10° N/m?
Cholley 1997 In vivo, syst-diast Humains AT 3 (20ans) & 12 (75ans)x 10° dynes/cm’
Bank 1999 In vivo, non invasif, 0 2 100 mmHg Humains AB 0 a 34x10° dynes/cm®

Pour terminer, ajoutons que les tendances de variations avec 1’age des différents parameétres
présentés sont délicates a interpréter car la rigidité du matériau est représentée par £, ou la
pente de la courbe contrainte - déformation tandis que la rigidité structurelle s’exprime grace
a E,, Cyou f(Hayashi 1993).

Le degré de pertinence de ces paramétres dans le cadre de nos études nécessite donc le calcul

et la comparaison de la plupart d’entre eux.
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1.3. SYSTEMES ET TECHNIQUES DE MESURES /N VIVO ET

IN VITRO
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La définition de notre axe de travail quant a la réalisation du systéme de tests de segments
vasculaires in vitro, implique un état préalable des différents systemes (décrits de fagon plus
ou moins détaillée) ayant servis (ou étant susceptibles de s’appliquer) a I’investigation
expérimentale des propriétés mécaniques des vaisseaux sanguins. Par ailleurs, nous pouvons
signaler que les données expérimentales obtenues par les divers auteurs sont relativement
dispersées en partie a cause du grand nombre de méthodes utilisées pour mesurer et analyser
les propriétés €lastiques des vaisseaux (Hayashi 1993). Rappelons enfin que le caractére non
lindaire de la relation pression - diametre et les différences de pression artérielle
(normotendus, hypertendus...) rendent difficile la comparaison des propriétés mécaniques de
la paroi artérielle in vivo a pressions systolique et diastolique et qu'une solution (la plus
largement présentée dans cette partie) consiste a évaluer ces relations in vitro sur une large
gamme de pression (Caputo et al. 1992).

La liste des travaux cités ci-aprés n’est bien entendu pas exhaustive mais elle regroupe les

¢léments technologiques les plus importants pour notre étude.

1.3.1. TESTS UNI- ET BIDIMENSIONNELS

Le principal avantage des études utilisant des lambeaux ou des anneaux est leur simplicité.

Leur principal désavantage réside dans la modification de la géométrie originelle du vaisseau
sanguin intact (Bauer et al. 1982, Cox 1983). Par ailleurs, il est bien évident que ces tests sont
exclusivement réalisables in vitro. Différents auteurs (Yin et al. 1986, Vito 1980) rappellent
justement que si les tests uniaxiaux sont relativement faciles, ils ne permettent pas une
description unique des propriétés constitutives tridimensionnelles du tissu. Bien que les tests
biaxiaux ne permettent pas non plus de déduire ces propriétés, ces derniers peuvent constituer
une étape dans leur description compléte lorsqu’ils sont couplés a des tests tels que la torsion

ou le cisaillement.

.3.1.1. Traction et Compression Uniaxiales

1.3.1.1.a. Lambeaux

La plupart du temps, une machine de traction mécanique traditionnelle est utilisée aftin de
déterminer la relation contrainte —déformation dans une direction unique. Par exemple,
Hasegawa (1983) réalise des tests de relaxation de contrainte (500 mm/min.) ou d’hystérésis
(20 mm/min.) sur des lambeaux de veines de chiens (nombreux sites) découpés dans les
directions circonférentielles longitudinales (5 mm de large pour différentes longueurs). Ceux-
ci sont étirés a jusqu'a 150% de leur longueur in vivo, en position verticale dans un bain a

30°C. Dans les mémes conditions, un vibrateur commandé par un oscillateur permet de
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soumettre ces lambeaux a des vibrations sinusoidales (£20 pum a 3, 10 et 30 Hz) et d’évaluer
ainsi leur comportement viscoélastique. Notons également les travaux de Gournier et al.
(1993) sur des échantillons d’AT humaines fraiches et cryoconservées, découpés dans les
directions circonférentielle et radiale, puis testés jusqu’a la rupture a [’aide d’une machine de
traction - compression (vitesse de déformation de 20 mm/mn). Aucune différence
statistiquement significative n’est observée entre les deux types d’aortes.

Des segments d’Al et d’AF humaines fraiches et cryoconservées (découpés a I’aide d’un
emporte-piece sous la forme d’haltére) ont également fait I'objet d’essais comparatifs en
traction (Cardon et al. 1999) afin de déterminer leur module de Young, I’allongement et la
contrainte a la rupture. Les résultats montrent que malgré la disparition d’activité musculaire
pour les échantillons cryoconservés, leurs caractéristiques biomécaniques et structurales ne

semblent pas modifiées.

1.3.1.1.b. Anneaux

Parmi les divers travaux menés sur des anneaux d’artéres, nous pouvons citer a titre

d’exemple ceux de Cox (1983, 1984) qui utilise un systéme horizontal de traction basé sur un
ensemble de tragage motorisé dont le déplacement (mesuré) est commandé par Générateur
Basse Fréquence (GBF) et sur lequel une extrémité de I’anneau de vaisseau est fixé.
L’extrémité opposé de I’anneau est connectée a un capteur de force isométrique. L’anneau est
maintenu dans un bain (solution saline physiologique) régulé en température et oxygéné
(95% 0,3, 5%CO0,). Les signaux force - longueur sont imprimés sur traceur. Les résultats
obtenus sur Al et AC canines confirment que des différences significatives existent en termes
de propriétés statiques entre cylindres et anneaux (ceux-ci ne représentant pas les propriétés
de la structure intacte). Néanmoins, en terme d’activation musculaire les relations obtenues
sont similaires et les anneaux donnent dans ce cas une bonne approximation. Citons
également les fravaux de Sharma (1974) qui réalise des essais en traction et en relaxation
uniaxiales de lambeaux et d’anneaux d’aorte bovine, a I’aide d’une machine de traction a des
vitesses de 0.1. 0.5, 1 et 10 in/mn. Les résultats obtenus montrent que lorsque la vitesse de
traction diminue, I’amplitude de la déformation circonférentielle augmente traduisant en cela
une augmentation de la relaxation de contrainte.

En résumé, cette approche simple et pratique présente une utilité particulicre dans

I"évaluation de I’activité musculaire (vasoconstriction, vasodilatation).

1.3.1.1.¢. Compression Radiale

Les essais en compression radiale ont été¢ peu pratiqués. Parmi les dispositifs de tests

dynamiques, celui utilisé par Tucker et al. (1969) permet de tester une membrane tissulaire
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(segment ouvert de vaisseau) retendu a sa longueur axiale in vivo et soumis a des contraintes
radiales (écrasements) cycliques de 0.5 a 50Hz (bande de fréquence de réponse linéaire des
capteurs). Dans le but d’étudier le degré de compressibilité de la paroi artérielle, Chuong et
Fung (1984) mettent en ceuvre un systeme de test en compression d’un segment d’artére
ouvert longitudinalement et aplati en sandwich entre deux platines de verre transparentes. La
déformation d’un carré, préalablement tracé a I’encre indélébile (5x5Smm) sur la paroi
artérielle au contact du verre, est alors suivie par caméra lorsqu’une force compressive
radiale est appliquée. Cet écrasement est produit de fagon cyclique au rythme de 1 cycle/min.
Une cellule de charge permet de mesurer les forces jusqu’a 600 g et un micrométre mesure

I’épaisseur radiale (sensibilité 2 pm).

1.3.1.2. Traction Biaxiale de Membranes

Dans tous les cas, une machine de traction spécifique doit étre développée. Celle décrite
par Sharma (1974) est composée de plusieurs cordes munies de jauges de contraintes
permettant de déterminer les distributions de charges dans chacune des directions X et Y, sur
des échantillons carrés d’aorte bovine (immergés dans une solution saline). Les extensions
correspondantes sont mesurées a partir d’une grille imprimée au bleu de méthyléne sur le
spécimen. De son coté, Vito (1980a) présente un appareillage de traction bidirectionnelle de
membrane (pour tout type de tissu), composé de deux systemes électromécaniques
perpendiculaires tels que celui décrit dans le paragraphe 1322b. Humphrey et al. (1987)
complétent le systéme décrit par Vito (1980a) en substituant un systéme de numérisation
d’image vidéo au CCD existant. Cing marqueurs (0.25 mm de diameétre) sont collés sur la
surface de la membrane, leurs déplacements absolus et relatifs sont alors suivis et calculés
selon leurs positions et les déformations correspondantes déterminées. Ils réalisent deux types
d’essais en allongement biaxial (traction cyclique dans les deux directions orthogonales) et en
force latérale constante (traction cyclique dans une seule direction et force constante dans
I’autre), sur des échantillons de viscéres. Sur ce méme principe, Zhou et Fung (1997) relatent
les tests biaxiaux d’AT de chien a partir d’échantillons carrés dont chaque coté est relié¢ a 4
agrafes connectées a des capteurs de force et 4 un mécanisme de traction. Les déformations
d’une marque rectangulaire peinte au centre du spécimen sont mesurées par un procédé
optique. Les essais sont réalisés soit en mode force (controle de la force) soit en mode

déformation (déformation et vitesse de déformation contrdlées).

.3.1.3. Expériences Complémentaires

Elles consistent essentiellement en des essais de courbure originaux servant a investiguer

les répartitions radiales de contraintes et de déformations dans la paroi. Liu et al. (1993
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présentent notamment un systéme original de test a la courbure afin d’évaluer le lieu de I'axe
neutre dans la paroi et le module de Young des différentes couches pariétales. Un lambeau
circonférentiel est marqué par des gouttelettes d’encre indélébile puis plongé dans un bain sur
sa tranche entre 2 plots d’un bras rigide mobile (application de la force) fixé aux extrémités
de I'échantillon et en appui au milieu de celui-ci sur un fil rigide libre (mesure de la
déviation). Les déformations sont mesurées (microscope optique) par repérage de la position
initiale et suivi du déplacement de plusieurs points d’encre sur la paroi. Les tests sont réalisés
sur des aortes de cochon et les résultats obtenus montrent que 1’axe neutre se situe a environ
30% de I’épaisseur pariétale a partir de la lumiére. Xie et al. (1995) poursuivent par la
détermination des contraintes et des déformations des couches interne et externe de lambeaux
de vaisseaux au voisinage de 1’état zéro contrainte a 1’aide d’un systéme unique d’essais de
courbure. Un anneau prélevé est ouvert (lambeau circonférentiel) ; une extrémité est rendue
fixe tandis que l'autre laissée libre subit une force entrainant un déplacement (et une
déflexion) par I'intermédiaire d’un fil vertical en acier inoxydable relié a une potence.

L’expérience est observée par microscope et une caméra enregistre la séquence.

1.3.2. APPROCHES EXPERIMENTALES TRIDIMENSIONNELLES

Egalement appelés tests en gonflement ou en dilatation, ils correspondent en pratique a

des tests biaxiaux ou bidimensionnels sur des structures 3D (dans le cas ou le matériau est
considéré comme incompressible) (Vito 1980a). Les tests sur segments in vitro préservent
I’ultrastructure in vivo tout en permettant des tests de gonflement, de traction voir de torsion
(Humphrey et al. 1993) et les données ainsi obtenues a partir de segments tubulaires sont
effectivement plus informatives et réalistes (Hayashi 1993) que celles issues de tests
uniaxiaux et biaxiaux sur des lambeaux (segments a plat). Les probléme principaux liés a ce
type de tests restent la difficulté de mise en ceuvre (préparation des échantillons, étanchéité)
et surtout la disparité universelle des conditions et des moyens expérimentaux alliée a la

diversité des échantillons biologiques (nature, taille...).

1.3.2.1. Mesures In Vivo

L3.2.1.8, Techniques Invasives et Non Invasives

Invasif

La grande majorité des études invasives ont ét¢ menées sur I’animal. Posey et Geddes
(1973) calculent par exemple la VOP dans I’aorte thoracique et abdominale de chien a partir
de la mesure ECG (électrodes) et de pressions (cathéters introduits par I'artére fémorale) au

niveau de ’aorte et de la carotide gauche. Afin de réaliser une mesure précise du temps mis
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par I’onde de pression (mesure au pied de I’onde) pour se déplacer entre les deux sites. le pic
R de ’ECG est choisi référence temporelle. Ces résultats in vivo sont ensuite complétés par le
recueil des caractéristiques pression - volume in vitro des mémes segments excisés. Les
courbes pression - diametre d’AT canines sont également relevées par Armentano (1995) a
I’aide d’un capteur de pression implanté et d’une paire de cristaux US suturés sur I’adventice.
Un sonomicrometre permet d’obtenir la mesure du diametre externe et les courbes de
réponses (boucles) instantanées sont affichées sur ordinateur aprés CAN. De la méme
maniére, Amin (1996) effectue la mesure de la VOP aortique de rats a partir de deux
cathéters de pressions introduits entre carotide et fémorale. La vitesse du sang est mesurée
par capteur US a Doppler pulsé placé au niveau de ’AA. La distance entre les sites de
mesure des pressions est mesurée post mortem a I’aide d’un fil.

Parmi les études invasives sur I’homme (moins nombreuses), nous pouvons citer les mesures
effectuées par Chapman (1983) sur des pontages fémoro-poplités a I’aide de veines saphénes
lors de leur implantation chirurgicale. Deux capteurs de pression sont connectés a proximité
des anastomoses sur la veine clampée a son extrémité distale et dont la longueur est connue.
Le signal QRS de I’électrocardiogramme est utilisé pour déclencher les mesures rapatriées
ensuite sur ordinateur pour calcul des parameétres utiles. De son c6té, Chollay (1997) utilise
une sonde d’échographie transoesophagienne (5SMHz, résolution axiale 0.3 mm) et un
systeme de détection automatique de contour pour mesurer la surface interne, le diametre et
I’épaisseur de I’AT chez des sujets humains. La pression aortique centrale est estimée de
fagon non invasive grace a |’utilisation d’un capteur (réponse en fréquence plate de 0.05 a
50 Hz) positionné dans la fossette sous-claviere (plus grande amplitude de pouls). Le tracé du
pouls est recueilli durant une apnée et il est calibré au moyen de la pression artérielle

brachiale (sphygmomanometre oscillométrique).

Non Invasif

La méthode non invasive est la seule alternative a I’étude des arteres et des greffons chez
I’homme. L’écho-tracking ultrasonore convient en cela a la mesure des variations de
diameétre en fonction de la pression afin de caractériser les propriétés mécaniques
circonférentielles des artéres. Megermann et al. (1986) réalisent par exemple une étude sur le
chien car la mesure de pression intraluminale est elle, réalisée de fagon invasive (cathéter de
pression introduit au niveau du ligament inguinal). La mesure de diameétre s’effectue grace a
un systéme d’écho-tracking (ultrasons pulsés et circuit & boucle a verrouillage de phase pour
le suivi du mouvement de paroi) avec une sonde de S MHz. Les échos US issus des parois
antérieure et postérieure sont repérés et suivis, et un signal correspondant aux variations de

distance entre ces deux repéres est généré en sortie (mouvement détectable de 2pum, SEM de
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1.5%). Ils rappellent que ce systeme d’écho-tracking est particuliérement sensible aux
artefacts dus aux mouvements du sujet mais qu’il permet d’échantillonner une série de
plusieurs ondes pour obtenir ainsi des valeurs moyennes significatives. Ils comparent enfin
ces résultats (non invasifs) avec ceux obtenus sur les mémes artéres ex vivo et constatent que
la compliance mesurée est alors diminuée d’environ 15 a 20%.

De nombreux autres auteurs ont mis en ceuvre des dispositifs similaires. Hayoz et al. (1991)
se servent d’un systéme ultrasonique comportant un transducteur focalisé (10 MHz) en mode
Doppler (positionnement orthogonal) puis en mode A pour suivre les mouvements de la paroi
(diametre interne). Un enregistrement simultané de la pression est réalisé par
photopléthysmographie (au bout du doigt). O’Leary et al. (1991) rapportent les mesures
réalisées en sonographie carotidienne (évaluation de I’épaisseur intima média) a I’aide d’un
équipement temps réel comprenant notamment une sonde linéaire 6.7 MHz (images en mode
B) et un Doppler pulsé 4 MHz (détermination de la vitesse systolique créte). Une fois qu’une
image optimale (positionnement, contraste) est obtenue, une série de 10 secondes est
enregistrée et une image parmi 38 est choisie pour étre numérisée, traitée et stockée. Hansen
et al. (1993) et Linne et al. (1994) étudient les artéres humaines a 1’aide d’un systéme
d’écho-tracking comprenant une sonde linéaire 3.5 et S MHz (mode B temps réel). Deux
seuils électroniques sont verrouillés sur les échos des interfaces pariétales postérieures et
antérieures et le signal analogique de sortie représente la variation temporelle de la distance
entre ces parois (résolution 8 a 15 um). Ils évaluent la variabilité de mesure du diametre
pulsatile de I'ordre de 10 a 15% intra- et inter-opérateur. Par ailleurs, ils comparent les
mesures de pression (variabilité de I'ordre de 10%) réalisées directement (cathéter dans
I’artére brachiale) et indirectement (sphygmomanomeétre au bras), et notent que si les mesures
des pressions systoliques sont bien corrélées, la mesure indirecte de la pression diastolique
surestime la véritable valeur d’environ 20%. Mangell et al. (1996) utilisent le méme systeme
pour étudier les propriétés comparées des AA, AF et AC de moutons. De leur c¢6té, Joannides
et al. (1993) mettent en ceuvre un systéeme d’écho-tracking haute résolution (mode A) avec
une sonde 10 MHz pour la mesure du diametre et de 1'épaisseur d’arteres radiales humaines
(résolution proche de 1pm), associé une mesure simultanée de la pression artérielle par
photopléthysmographie. Concernant I’évaluation des propriétés viscoélastiques des vaisseaux
et du degré d’athérosclérose, Sasaki et al. (1994) proposent un systeme de traitement
informatisé du signal de sortie d’une sonde US a effet Doppler mesurant la vitesse de
déformation radiale du vaisseau. L’onde obtenue est caractérisée par deux pentes croissante
et décroissante dont les valeurs constituent des parametres de comparaison notamment entre

vaisseaux normaux et athéroscléreux. Pour ces derniers. ils notent en particulier que la
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seconde pente est plus faible indiquant que les propriétés mécaniques élastiques sont
détériorées au profit de propriétés viscoélastiques plus importantes.

Enfin, il est important de noter la nouvelle technique non invasive présentée par Bank et al.
(1999) sur I’AB humaine dans une large gamme de pressions. Un brassard en vinyl rempli
d’eau (pression interne mesurée par capteur) sert & comprimer [’artére et a appliquer ainsi
différentes valeurs de pressions transmurales tout en permettant la mesure par écho-tracking
US pulsé (sonde linéaire 7.5 MHz) du diametre et de I'épaisseur (mesure sur les échos de
I’épaisseur intima - média de la paroi postérieure) de ’artere. Les signaux de pressions sont
enregistrés simultanément par tonométrie d’aplanation sur cette méme artere (calibrage par
méthode oscillométrique au moyen d’un sphygmomanomeétre sur I’autre bras toutes les 3
minutes). La pression transmurale est ensuite calculée comme la différence entre pression
artérielle et pression du brassard.

Parmi les facteurs affectant la précision et la reproductibilité des mesures de diamétre et
d’épaisseur artériels a partir d’images échographiques, on notera la profondeur du vaisseau
¢tudié, I’étendue de la pathologie, I'angle de frappe des ondes US (recherche de
perpendicularité). Néanmoins, aucune méthode de validation des mesures in vivo de

I’épaisseur intima - média n’existe.

L3:2.1.D. Conditions Statiques et Dynamiques

Peu d’études ont jusqu’a présent couplé les essais statiques et dynamiques in situ. Citons
par exemple Lichtenstein et al. (1998) qui décrivent un ensemble expérimental permettant
d’évaluer les propriétés mécaniques statiques (paliers de 25 mmHg entre 50 et 200 mmHg) et
dynamiques (sinus superposé a chaque palier d’amplitude de 20 a 25 mmHg et de fréquence
5 Hz) d’AC de rats normo- et hypertendus. Le systéme se compose d’une table d’opération
thermostatée sur laquelle le rat est instrumenté (trachée reliée a un respirateur). Un cathéter
introduit dans I’extrémité supérieure de I’ AC gauche est relié a une chambre de pression avec
niveau moyen ajustable et onde sinusoidale superposable (vibrateur et amplificateur,
300 bpm). Le pied de I’AC est découpé puis connecté a un capteur de pression. La mesure du
diameétre externe du vaisseau est réalisée au moyen d’un systéme d’écho-tracking a US de
haute précision (capteur piézo-électrique 10 MHz en mode pulsé, résolution 1 mm) fixé sur
un bras stéréotaxique (technique radiologique de repérage des structures) permettant un
positionnement micrométrique (perpendiculaire a I’axe du segment artériel, zone de
focalisation des US au centre de I’AC). Les résultats obtenus montrent que la paroi est plus

rigide en présence de pression pulsatile qu’en condition statique.
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1.3.2.2. Systéemes In Vitro

1.3.2.2.a. Tests Statiques

Le tout premier systtme mécanique de tests de segments de vaisseaux sanguins, pré-
tendus longitudinalement, immergés dans une chambre de mesure remplie d’huile d’olive et
gonflés, est sans doute celui décrit par Roy (1880).

Ensuite, c’est essentiellement a partir de la fin des années 1960 que I’activité scientifique
dans ce domaine augmente de fagon significative. Citons Tickner et Sacks (1967) qui
utilisent un systeme a rayons X pour la mesure du diamétre et de I’épaisseur de segments
artériels en air et lestés verticalement par des poids, puis Dobrin et Rovick (1969) qui
réalisent des tests en gonflement de segments (retendus a longueur in vivo), avec de 1’0,
saturé en eau (liquide externe thermostaté a 37°C), un capteur de pression et un capteur de
déplacement linéaire en .contact avec la surface. externe du vaisseau (la mesure du
déplacement radial entrainant celle de la vﬁriation de diameétre). Ensuite, les segments sont
remplis avec du mercure liquide puis radiographiés (rayons X) pour obtenir les valeurs de
diametre interne et d’épaisseur a différentes pression transmurales. Parallelement, Patel et
Fry (1969) proposent un premier systtme mécanique rudimentaire pour mesurer la torsion
(déplacement angulaire) et le diamétre de segments artériels verticaux lestés en air par un
poids et mis en pression avec un liquide intraluminal, puis un second pour mesurer de fagon
plus précise (microscope et systéme optique adapté) le diamétre externe des vaisseaux dans
les mémes conditions mais sans mesure de torsion.

Dans de nombreux travaux, Cox (1974, 1975a, 1975b, 1988) met en ceuvre un systéme
horizontal. Le segment est immergé dans un bain de solution physiologique salée (oxygénée
95% O,, 5% CO,) dont la température est controlée, puis pré-tendu a sa longueur in vivo
(longueur mesurée a I’aide d’un capteur de déplacement type LVDT, résolution 10um) puis
gonflé grace a une seringue fixée sur un pousse-seringue (cycles triangulaires de période
1 mn). La pression statique est mesurée grace a un capteur de pression et un capteur de force
(jauges sur un bras rigide, résolution 10 g) mesure la force axiale totale développée. La
mesure du diametre est réalisée grace a un capteur cantilever (1883, mot anglais de cant
«rebord» et lever «leviern, qui est suspendu en porte-a-faux) constitué de deux jauges
d’extensométrie collées sur une longue lame en flexion dont un bout est fixe et I'autre repose
sur la paroi externe du segment (résolution 2 pm). Les données sont visualisées a
I"oscilloscope. sur table tragante et enregistrées sur bandes. Les principaux problemes liés a
cette technique de mesure sont la sensibilité moindre a basses pressions et la non linéarité a
grandes déformations. De son coté, Wesly et al. (1975) présente un systéme avec un vaisseau
suspendu verticalement en air (poids a I’extrémité d’environ Sg pour des veines canines) et
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gonflé avec une solution saline (5% dextrose). La pression statique est mesurée par un
capteur a ’entrée supérieure du segment et la mesure optique du diametre obtenue grice a
une caméra 35 mm.

L’un des premiers systémes trés complet de mesures sans contact tridimensionnelles est mis
en ceuvre par Fronek et al. (1976) ou Fung et al. (1979). Un segment de vaisseau est immergé
a I’horizontal dans un bain a température controlée et oxygéné (95% O,, 5% CO,), une
extrémité reliée a une seringue (paliers de pression) et a un capteur de pression (a faible
compliance), I"autre fermée sur un embout creux rempli d’air (« flottant ») et connecté a un
bras perpendiculaire relié a un capteur de force et a un chariot de déplacement. Deux caméras
et deux analyseurs de dimension vidéo (VDA) sont mis en ceuvre dans deux directions
perpendiculaires pour mesurer les variations des dimensions transversale et longitudinale en
suivant le déplacement de points particuliers (marques peintes ou fils cousus) sur la paroi.
L’information de sortie de ces capteurs est une tension proportionnelle a la distance entre ces
points (résolution 0.1%, détection de variations de I’ordre de 5 um).

Notons également la mesure de diametre d’artéres in siftu, sans contact, effectuée par
Wetterer et al. (1977) au moyen d’un systeme photoélectrique. Le principe repose sur la mise
en place d’une cellule photoélectrique munie d’un filtre neutre placée derri¢re le segment
artériel et rétro-éclairée par une source lumineuse collimatée a 'aide d’une lentille de
projection perpendiculairement a la cellule. Le courant de sortie inversement proportionnel a
la surface de I’ombre projetée du vaisseau est ensuite amplifié. La bande passante a —3dB est
de 2.6 kHz et la sensibilité (Iégérement non uniforme) au changement de diamétre est de
I’ordre 1%.

Van Loon et al. (1977) décrivent a leur tour un systéme vertical de tension de segment
artériel dans un bain de Ringer-Tyrode. Le fluide intraluminal est injecté par une seringue par
le bas de l’artére et la pression mesurée a cet endroit par tube a mercure. La force
longitudinale est mesurée a 1’autre extrémité par un capteur de force fixé sur un bras mobile
(machine de traction sur 50 mm avec déplacement harmonique a basse fréquence 0.1 Hz
max.) muni d’un capteur de déplacement pour la mesure de 1’extension du segment. Enfin, la
mesure du diamétre interne et externe fut réalisée par radiographie a rayons X (lumiére du
vaisseau remplie de produit de contraste) mais évaluée comme manquant de précision et une
mesure plus fiable du volume fut finalement utilisée. L’ensemble des données est recueillie
sur oscilloscopes et imprimante. De leur coté, Vera et al. (1979) décrivent un systeme
horizontal avec un bain de Ringer-Tyrode thermostaté. Le segment de vaisseau est étiré a
différentes longueurs grace a un bras motorisé et gonflé par injection d’un volume de liquide
a partir d’une seringue. La mesure de pression statique est réalisée a I’entrée du vaisseau par

un capteur et la force de traction est mesurée a 'extrémité opposée (fixée sur une lame en
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flexion) grace a un pont de jauges d’extensométrie. Le diamétre externe est mesuré par
détection optoélectronique de I'ombre portée du segment en place (rétro-éclairé) sur une
photorésistance. Les mesures sont collectées sur des voltmetres et un enregistreur.
Weizsicker et al. (1983) mettent en ceuvre un appareillage de test en tension composé d’un
bain vertical rempli d une solution de Tyrode ou EGTA sans calcium (mM : 136.9 NaCl, 2.7
KCl, 1.05 MgCly, 11.9 NaHCO3, 0.47 NaH,POg4, 5.5 glucose, 2.0 EGTA) thermostatée a
37°C et oxygénée (95% O, 5% CO,), d’un capteur de force sur ’embout supérieur fixe, d’un
systéme de mesure de déplacement sur I’embout inférieur mobile (longueur in vivo) et d’une
caméra 16 mm munie d’un objectif télescopique permettant la mesure du diamétre extérieur
du segment éclairé latéralement. Une pompe a double pistons (pompe a perfusion et
asservissement en pression) est utilisée pour appliquer des échelons ou des rampes lentes de
pressions mesurées par un capteur a la sortie de la pompe. Les mesures sont ensuite affichées
sur table tragante.

Von Maltzahn et Keitzer (1984) sont parmi les premiers a proposer un systéme de tests dont
les différents signaux de mesure sont amplifiés, convertis puis enregistrés sur bandes et
disquettes pour traitements numériques. Ils utilisent un récipient horizontal rempli de solution
physiologique saline maintenue a 37°C. Les segments de carotides bovines (longueur in situ
non mesurée) sont prélevés puis stockés a 4°C durant 5 jours maximum. Ils sont ensuite
testés entiers (intacts) puis dépecés de leur adventice, en condition statique. Le vaisseau est
étiré en longueur (plusieurs longueurs aléatoires) grace a un systétme de bras verticaux
(rigidité supérieure a celle axiale des segments), I’un fixe et I’autre mobile muni d’un capteur
de force constitué d’une lame de flexion et d’une paire de jauges a semi-conducteur
(SD < 0.2% FS, sensibilité 4.2 mV/N). La perfusion de liquide est réalisée par I’intermédiaire
d’une pompe a perfusion et la pression interne est mesurée a I’entrée du segment. La mesure
du diamétre externe (en contact) s’effectue grice a un capteur composé d’un bras cantilever
et d’une paire de jauges de contraintes. Malgré la forte sensibilité a la température de ce
systéme de mesure de diamétre, la dérive de la tension de sortie reste inférieure a 1% FS a
température constante (sensibilité 3.1 mV/mm).

Nous pouvons également noter les essais sur prothéses synthétiques réalisés par How et
Clarke (1984) a l'aide d’un systéme vertical. Le segment est plongé dans un bain a
température ambiante, D’extrémité basse connectée a une cellule de charge (1.5N)
submersible et l'extrémité haute rattachée a une table micrométrique (mesure de
I"allongement) par I'intermédiaire d’un embout creux permettant I’injection (par pousse-
seringue) d’une solution gélatineuse a 0.5 g% et la mesure de pression a ’entrée. Le diametre
externe du segment est mesuré grace a un capteur de déplacement sans contact par fibre

optique. Les données sont ensuite converties puis stockées dans un micro-ordinateur. Les
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résultats obtenus montrent une variation bien plus réduite pour ces segments de prothéses
synthétiques en comparaison de la grande variabilité biologique des échantillons naturels.
Concernant le test de vaisseaux de trés petite taille (2 mm de long, moins de 0.3 mm de
diametre), Halpern (1984) propose un systéme horizontal statique. Un microscope équipé
d’un objectif longue distance est couplé a une caméra et 4 un VDA permettant la mesure des
diametres externe et interne grice au réglage électronique de seuils sur le signal vidéo
(résolution £1 pm). La pression interne est mesurée par un capteur et fixée grace a un pousse-
seringue pouvant étre asservi (commande tout ou rien) sur la pression ou sur le diamétre. Les
trames sont enregistrées sur vidéo cassette et les courbes pression - diameétre affichées sur
table tragante. Il est a noter que la longueur de test est fixée en pressurisant |’échantillon a
90 mmHg sans traction supplémentaire. Un courant électrique impulsionnel unipolaire
(largeur de 0.2 a 100 ms, fréquence de 1 a 30 Hz, amplitude jusqu’a 750 mA) est ensuite
appliqué au segment grace a des électrodes transmurales afin de produire une variation de
contraction musculaire. Le probléme reste la bande passante limitée (trame vidéo) du systéme
optoélectronique ne permettant les mesures en dynamique rapide.

Langewouters et al. (1984, 1985) sont parmi les premiers a décrire un systéme appliqué aux
vaisseaux humains. Un segment horizontal en air (réguliérement humidifié¢) est perfusé par
une solution de Tyrode (thermostatée et oxygéné, pH 7.4 = pH du sang) griace a un systeme
hydromécanique composé de réservoirs de pression, de résistances hydrauliques variables a
I’entrée et a la sortie, et de deux valves hydrauliques rapides (ouverture en 2 ms). La pression
est mesurée par un capteur au milieu interne du segment (cathéter) et le diametre externe est
mesuré grace a deux capteurs de déplacement en contact avec la surface du vaisseau (linéarité
sur +5 mm, précision de 1 um, influence négligeable du poids des capteurs sur le
comportement du vaisseau). Une image au rayons X du vaisseau a 100 mmHg est réalisée
pour la mesure précise de ses dimensions.

Dobrin (1986, 1992) reprend son systéme d’extension micrométrique et de mesure de force
longitudinales, couplé a une mesure de diameétre par capteur de déplacement linéaire
(transformateur différentiel) en contact avec la surface externe du segment (contrainte
équivalente de I’ordre de 4 mmHg). Celui-ci est plongé dans un bain thermostaté a 37°C de
solution physiologique saline (mM : 120 NaCl, 4.8 KCI, 2.5 CaCl,, 1.2 MgSQOq, 7 Hy0, 15
tampon phosphate, pH 7.4) et subit des échelons de pression entre 0 et 300 mmHg pour des
allongements longitudinaux allant de 1.2 a 1.8. Takamizawa et Hayashi (1987) testent des
carotides canines dans un bain horizontal thermostaté de solution de Krebs-Ringer (g/l d’eau
distillée : 6.74 NaCl, 0.34 KCI, 0.34 CaCl,, 0.27 MgSO,. 1.86 NaHCOs3, 0.15 KH;PO,. 1.39

dextrose) oxygénée (95% 0,2, 5% CO;). Un capteur mesure la pression a 'extrémité du
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vaisseau par laquelle est injecté le liquide issu d’un réservoir sous air comprimé, et une
cellule de charge constituée de jauges d’extensométrie collées sur une lame (verticale) en
flexion permet la mesure de la force axiale a ’autre extrémité (fermée) du segment. La
mesure du diamétre externe est réalisée au moyen d’un VDA. Caputo et al. (1992) utilisent
un systéme d’écho-tracking (sonde 12 MHz, résolution 0.5 mm, précision £10 um) a US
mesurant le diametre interne d’AC de rats dans un bain de solution de Krebs-Ringer
(95% O, 5% CO,, pH 7.4, 37°C). La pression interne est mesurée par un manomeétre a
chaque pallier de 25 mmHg stabilisé au bout de 5 minutes (0 a 200 mmHg).

Humphrey et al. (1993) présentent le syst¢éme probablement le plus complet mis en ceuvre
jusqu’a présent car permettant de tester un segment vasculaire (dans un bain thermostaté) en
gonflement, en traction et en torsion. Un systeme électromécanique horizontal permet de
tendre 1’échantillon (moteur pas a pas, 2 tiges filetées, 2 tables de translation a guidage a
bille) et d’en mesurer sa longueur (capteur de déplacement linéaire, résolution 0.1 mm). Un
capteur de pression ainsi qu'un capteur de force (résolutions 0.65 mmHg et 0.5 g) sont
disposés du coté de I'entrée du segment tandis que I’autre extrémité (fermée) est connectée a
I’axe d’un moteur pas a pas (torsion, précision 0.1°) associé¢ a un capteur de couple (précision
1.75 g.cm). La mesure de déformation est réalisée de maniére optique (caméra CCD) soit par
VDA (image du diamétre en contraste) soit par repérage et suivi de 1 a 4 marques (points
noirs) sur la paroi du vaisseau. L’ensemble du systéme est piloté par ordinateur (capteurs
intégrés et algorithme de correction PID pour I’asservissement en position et en vitesse du
moteur de déplacement des tourelles), et toutes les mesures sont recueillies par CAN.
Plusieurs tests fonctionnels ont été réalisés a allongement constant (triangle de pression sur
16 s.), a diameétre constant (cycle d’allongement sur 44 s.) et en torsion (triangle de +£60° sur
14 s.). Par ailleurs, les auteurs précisent que peu de systémes référencés ont utilisé un recueil
de données en ligne ou des méthodes de mesures sans contact et qu’aucune n’était totalement
sous commande informatique permettant une plus grande flexibilité des protocoles,
simplifiant les exécutions et améliorant la reproductibilité expérimentale.

Parmi les systémes de tests en torsion, citons également celui mis en ceuvre par Deng et al.
(1994) composé d’un récipient dans lequel le segment est attaché a un embout (arrivée du
perfusat et capteur de pression) solidaire d’un plateau rotatif commandé par un moteur et un
codeur. L’extrémité haute (bouchée) du segment est reliée par un axe a un capteur de force et
a un capteur de rotation de conception spécifique.

Brossollet et Vito (1995) décrivent un appareillage constitué d’un bain horizontal (37°C. pH
7.2), d’une bouteille de sérum physiologique remplie a un niveau repéré et déplacé (vis sans

fin et moteur pas a pas) le long d’un axe vertical (application et mesure de pression statique.
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précision 0.1 mmHg)., d’un systéme de traction motorisé (allongement du segment testé) et
d’un capteur de force (précision 0.001 N). Le repérage et le suivi (caméra vidéo) de 6 a 10
marques (fil de suture 150 um de diamétre, 250 um de longueur) collées perpendiculaires au
diametre permet de déterminer les déformations (approximation du champ de déformation
biaxial uniforme sans cisaillement par régression linéaire). Une excellente précision est ainsi
obtenue (0.2%). Beattie et al. (1996) poursuivent par la réalisation d’un ensemble
expérimental composé d’une chambre verticale, d’une caméra CCD située au-dessus et d’un
systéme motoris¢ de déplacement x-y-z-0. Un court segment de vaisseau (5 mm de long) est
fixé sur un tube en latex gonflé en air (mesure de pression par manometre). Les déformations
biaxiales (radiales et circonférentielles) de la coupe transversale sont alors mesurées a partir
de particules de silicone inertes (10 pm) repérées et suivies par la caméra, et la table
motorisée permet de conserver la zone d’étude dans I’axe de celle-ci. Les mesures
expérimentales sont ensuite approchées a 1’aide d’une modélisation par ¢léments finis. Les
résultats permettent de décrire la répartition non uniforme des déformations corrélée a la
description histomorphométrique d’AT humaine en présence d’athérosclérose.

Nous pouvons également noter 1’étude couplée in vivo et in vitro, réalisée par Storkholm et
al. (1997) sur des aortes de cochons, avec une sonde a ultrasons mode A pour mesurer
I’épaisseur et un systéme de mesure par planimétrie d’impédance (mesure de I'impédance du
volume de fluide dans un ballon placé dans la lumiére du segment) permettant la mesure de la
surface intraluminale de coupe transversale. La pression est mesurée grace a un capteur
externe et I’ensemble des données sont mémorisées apres CAN. Les contraintes et
déformations circonférentielles calculées confirment que les valeurs de contrainte sont plus
faible et les valeurs de déformation plus grande. Néanmoins, ils précisent que la résolution
des US extravasculaires non invasifs reste faible ce qui rend la détermination précise des
variations de diametre et d’épaisseur difficile. Enfin, Gupta (1997) décrit parallelement un
systéme horizontal appliqué aux AC et aux prothéses synthétiques. L’échantillon est immergé
dans un bain de solution salée physiologique maintenue a 37°C et son extrémité fermée est
reliée a un capteur de pression et a un capteur de force inductif mesurant la force nécessaire
pour maintenir le vaisseau a sa longueur in situ. Son allongement axial réalis¢é au moyen
d’une vis sans fin motorisée est mesuré par un capteur de déplacement fixé entre les deux
bras verticaux de maintien de ['échantillon. Un ensemble VDA couplé a une source
lumineuse appropriée (meilleure contraste) est utilisé pour la mesure optique des variations
du diametre externe. Des paliers de 20 mmHg de pression sont appliqués entre 0 et

200 mmHeg.
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1.3:2:2.5. Essais Dynamiques

L’un des premiers systeémes électromécaniques est celui proposé par Bergel (1961)
comprenant une pompe avec arbre a came, un manometre a capacité et une détection optique
du diameétre (fréquence de 2 a 18 Hz). Plus tard, Boughner et Roach (1970) utilisent un
pléthysmographe pour mesurer le rayon et la tension pariétale de segments d’artériels.
enfermés dans une chambre remplie d’eau et gonflés en air de fagon cyclique (30 a 400 Hz)
grace a un haut-parleur. La réponse en fréquence des pressions internes et externes est ainsi
mesurée, mais le systéme ne posséde pas une résolution suffisante et les auteurs le modifient
en suspendant verticalement le segment en air et rempli d’eau. Un capteur est alors appliqué
en contact indirect avec la paroi (par I'intermédiaire d’une goutte de liquide) pour mesurer
Iamplitude et la fréquence des vibrations externes. Par la suite, Gow et al. (1974) mesurent la
pression a I’extrémité opposée d’un segment en air, gonflé d’une solution saline par une
seringue dont le piston est reli¢ a un ensemble bielle - manivelle (sinus de 15 mmHg
d’amplitude autour de 100 mmHg de 0 4 10 Hz). Le diameétre est mesuré grace a un capteur
angulaire électrique cousu sur le vaisseau. Les données sont visualisées sur oscilloscope et
stockées sur enregistreur.

Parmi les systemes de test hydrodynamique en flux circulant, nous pouvons noter celui
propos¢ par Issartier et al. (1978) et basé sur |'utilisation d’une pompe volumétrique a
engrenages (moteur triphasé) commandée par un générateur programmable et asservie par
dynamo tachymétrique. Le temps de réponse du systéme est de 40 ms avec un débit précis et
régulier allant jusqu’a 18 I/mn. [l est validé par la mesure des profils de vitesses (vélocimétrie
par ultrasons Doppler pulsé) d’un fluide Newtonien (2/3 eau et 1/3 glycérine) circulant dans
un tube rigide. En 1987, ce systeme, complété par [’adjonction d’un débitmetre
¢lectromagnétique et d’un capteur de pression différentielle, est utilisé pour mesurer le
champ de vitesse de I’écoulement dans un tuyau rigide (in vitro) et dans une aorte de lapin (in
vivo), au cours de cycles pulsatiles de type physiologiques. Les variations de diameétre sont
mesurées par technique ultrasonore grace a un couple E/R de cristaux piézo-¢lectriques collés
(colle biologique) sur le tuyau ou I’aorte (précision 1 pum, BP 100 Hz). Les résultats montrent
que les profils d’écoulement sont de type parabolique lors de la montée et au pic systolique,
et de type plateau pendant la phase diastolique. Le débit instantané est ensuite obtenu par
intégration de ces profils de vitesse.

De son coté, Vito (1980a) présente un systéme de test (non circulant) composé. pour la partie
traction, de platines mobiles en sens opposées déplacées grace a deux tiges filetées (systeme
sans fin permettant de garder le centre du segment en position fixe) entrainées par un moteur

DC asservi (résolution de position +£2.54 um, réponse indicielle 41 mm/s). Leur déplacement
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est mesuré grace a un capteur de déplacement connecté a I’une des platines et la force axiale
par un capteur de force (jauges) connecté a I’autre. Le diametre externe du vaisseau plongé
dans une solution de Ringer a température constante (ambiante) est mesuré grice a un capteur
linéaire CCD (1728 €léments). La pression interne est mesurée a I’entrée du segment sur
lequel une pompe a moteur pas-a-pas (0.0016 ml/pas) est raccordée. Un systeme
microprogrammeé (8080, programmes en BASIC) gére la commande du moteur et recueille
par CAN (12bits) les mesures issues des capteurs. Deux modes de fonctionnement ont été
testés sur aorte canine : indiciel (saut de traction et mesure de relaxation) et en boucle a
verrouillage de phase (asservissement de la vitesse de déplacement et mesure a taux de
déformation constant). Vito et al (1980b) testent notamment la réponse d’aortes canines
soumises a une contrainte axiale continue et a un taux d’allongement fixe tandis que la
pression intraluminale est variée pour maintenir le diamétre fixe. Greenwald (1982) décrit a
son tour, un systéme de tests statique et dynamique (non circulant) ou le segment de vaisseau
est immergé dans un bain de solution de Tyrode a 37°C et tendu a sa longueur in vivo. Une
extrémité est fermée sur un embout de cathéter de pression et I’autre est ouverte sur ’arrivée
de pression statique et dynamique. Une pompe a piston de fréquence variable (bien que les
essais sur AC de lapins soient réalisés a 4 Hz seulement) est utilisée pour générer une
oscillation sinusoidale (les amplitudes des harmoniques de rang supérieur sont négligeables)
avec une amplitude de pression de +5 mmHg autour d’une valeur moyenne de 20 a
180 mmHg (gonflement et dégonflement) par pas de 20 mmHg. Le diamétre externe est
mesuré griace a une cellule photoélectrique (bande passante 100 Hz et sensibilité moyenne de
0.9 mV/um) éclairée par une source lumineuse collimatée. Les données sont ensuite stockées
sur bandes magnétiques puis converties par CAN vers un ordinateur permettant le tracé des
courbes utiles. Bauer et al. (1982) utilisent un bain horizontal de solution de Tyrode a 37°C
(pH 7.3) dans lequel un segment est plongé, retendu a sa longueur in vivo et soumis a des
changements volumiques sinusoidaux (0.1 a 20 Hz) par ['arrivée de fluide a une extrémité,
I’autre étant fermé sur un capteur de pression (circuit non circulant). Le diamétre externe est
mesuré griace a un capteur optoélectronique composé d’une cellule photoélectrique éclairée
par une source infrarouge (diode GaAs) collimatée et focalisée par lentilles (résolution 1 pm
et BP jusqu’a 30 Hz).

Cox (1983) compléte son systeme existant décrit précédemment (cf. 1322a) par I’utilisation
d’un transducteur électropneumatique a air comprimé commandé par un générateur basse
fréquence (GBF), afin de fournir une pression interne cyclique (0.1 mmHg/s jusqu’a
250 mmHg). Hayashi et Nakamura (1985) proposent une machine de tests utilisables pour les

biomatériaux. Un systéme asservi de commande de valve (générateur de fonction, générateur
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de pression hydraulique) est incorporé 4 une machine de traction. Un capteur de déplacement
et une cellule de charge permettent de mesurer I’allongement et la force de traction (2 kg.
erreur 0.5%) respectivement. Une caractéristique intéressante de cette application est
["utilisation d’un piston muni de supports hydrostatiques lui permettant d’étre autocentré et
de translater avec une résistance au frottement minime. Une caméra (et un systéme VDA —
détection de fronts de contraste) mesure la déformation de I’échantillon testé (résolution
1/1024) mais le temps de réponse de ce systeme reste limité (fréquence de balayage
maximum 120 Hz). La bande passante de I’ensemble est de quelques Hertz. Les données
numeérisées sont ensuite stockées sur disquettes et traitées sur micro-ordinateur a ’aide de
programmes en Fortran.

Langewouters et al. (1986) teste des segments de petite taille (diameétre 1 mm) étirés a
longueur in situ dans un bain horizontal de solution oxygénée de Tyrode (mM : 144 Na', 4
K", 1.6 Ca®", 1 Mg*", 140 CI', 11.9 HCO3, 0.36 H,PO’, 0.025 EDTA disodium calcium, 5.6
glucose et pH 7.4). Un manometre mesure la pression générée par un systeme de disque
excentré (échelon, rampe 2.3 mmHg/s ou sinusoide & 1 Hz). Le diameétre externe est mesuré
grace a un dispositif photoélectrique. Yokobori et al. (1986) réalisent un appareillage de test
en flux pulsatile en boucle fermée. Le flux pulsatile généré par une pompe et régulé par un
systeme de valve motorisée est appliqué a un segment d’aorte thoracique canine dans un bain
et les pressions dynamiques a son entrée et a sa sortie sont mesurées par capteurs. Une
résistance au flux (simulant la résistance périphérique) est exercée par une valve. L’étude
menée a consisté a soumettre ces segments a 3 types de flux ou de pression (plutdt
triangulaires) : a amplitude constante (294 ou 440 mmHg), a 2 paliers d’amplitudes et a
plusieurs paliers (une dizaine) d’amplitudes. Le nombre de cycles pour chaque test est de
20000. Les auteurs concluent qu’une pression sanguine pulsatile d’amplitude constante
permet d’éviter une dégradation mécanique de la force pariétale circonférentielle et
longitudinale. Ces conclusions sont confirmées par d’autres résultats (Yokobori et Yokobori
1991). Yoshinari et al. (1994) complétent ce systétme d’un capteur US a effet Doppler
positionné perpendiculairement au vaisseau permettant la mesure des mouvements de la
paroi.

Brant (1987b, 1988) met en ceuvre un systéme horizontal comprenant une chambre de tests
(37°C). un réservoir, une chambre de compliance et un générateur pulsatile diastole/systole
(arbre a came avec roulement décrit dans Brant (1986)). Trois capteurs de pression (a jauges
d’extensométrie), température (thermistances) et débit (électromagnétiques) sont installés en
position proximale (entrée du segment) et trois autres en distale (sortie). Le diametre externe
est mesurée grace a un micrometre a balayage laser (décrit en détail dans Brant (1987a) avec

un laser He-Ne et une cellule photoélectrique, précision 12.5um, SD < 1%) dans le faisceau
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duquel la chambre est installée. Les essais sont réalisés a I’aide d’un perfusa (sérum canin) de
viscosité et de densité mesurées, sur carotides canines avec une onde de pression proximale
plus ou moins sinusoidale (fondamentale 1 Hz) entre 80 et 120 mmHg (débit entre 90 et
190 ml/mn) pendant 2h. La nature phasique des ondes hémodynamiques est analysée dans le
domaine fréquentiel et les profils de densité spectrale d’amplitude sont calculés avec un pas
de 0.25 Hz entre 0 et 7 Hz (amplitudes significatives jusqu’a I’harmonique 5). De leur coté.
Schima et al. (1990) présentent un systeme hydromécanique de simulation de flux circulant
dans des artéres périphériques. Composé d’un ventricule artificiel 8 commande pneumatique.
de deux chambres d’expansion (compliance ajustable par volume d’air), de deux capteurs (de
pression et de débit) disposés en aval du segment testé, d’un échangeur (chauffage) et d’un
oxygénateur, I’ensemble permet de générer différentes formes de débit. Les auteurs précisent
que les propriétés antigéne des CE et la stabilité a long terme du sang chaud rendent
impossible I’utilisation du sang naturel dans ce type de test in vitro. Le liquide utilisé est un
milieu de culture identique a celui utilisé en culture cellulaire dont la viscosité et la densité
valent respectivement 0.0091 em”s™ et 1.0 g.cm™. Le test de prothéses ré-endothélialisées est
limité par une fibrinolyse accrue résultant probablement d’une perte importante de CE.

Hennes et Stinnett (1991, 1992) et Stinnett et al. (1993, 1994) utilisent un systéme
d’instrumentation informatisé (appliqué au sinus carotidien in sifu) constitué¢ notamment d’un
générateur de pression multifonctions commandé par un signal de tension externe (0.2 a
200 Hz) et de deux capteurs de pression (entrée et sortie intra-sinus). Les données
temporelles enregistrées sont converties dans le domaine fréquentiel par TFR. Le diagramme
de Bode de la fonction de transfert correspondante est alors déterminé puis ajusté a I’aide
d’un polyndéme a coefficients constants permettant d’estimer les propriétés d’élasticité et de
viscosité, la fréquence naturelle et I’amortissement. Carmines et al. (1991) décrivent un
systéme non circulant comprenant une chambre de test a 37°C en Plexiglas, un générateur
hydraulique (sinus de 1 Hz, rampe de 2 s., relaxation de 60 s.), un VDA mesurant le diamétre
externe, un capteur de pression et un capteur de force sur une lame en flexion a I’extrémité
fermée du segment et un capteur de déplacement permettant la mesure de 1’allongement.
Enfin, nous pouvons rappeler la mise en ceuvre par Rosset et al. (1996a. 1996b, 1996¢) d’un
systétme horizontal en flux fermé constitué d’un bain (Ringer Lactate) a 37°C, d’une
résistance et d'une compliance ajustables, d’un capteur de pression intraluminal (micro-
cathéter) et d’un capteur piézo-électrique (E/R fixé dans un cathéter flexible autour du
vaisseau) pour mesurer le diametre externe du segment testé. Un générateur hydrodynamique
comprenant une pompe volumétrique a embrayage commandée par un moteur triphasé
(asservissement par dynamo tachymétrique sur I’axe de la pompe) permet de simuler des

conditions dynamiques proches de la physiologie (pressions systolo-diastoliques.
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60 coups/min.). Les mesures sont réalisées sur 20 cycles aprés 5 min. en circulation. Aprés
amplification et filtrage. les données sont enregistrées sur bande magnétique puis exploitées
aprés CAN. Les auteurs appliquent cet ensemble a I’étude des AC et AF humaines et en
particulier a la comparaison des propriétés mécaniques des artéres aprés cryoconservation

pour lesquelles ils ne notent pas de modifications significatives.

1.3.3. PROBLEMATIQUE

In vitro et in vivo
La connaissance détaillée de la rhéologie vasculaire est une nécessité dans les domaines de
la fabrication de vaisseaux artificiels, du diagnostic des phénomeénes de dégénérescence et de
vieillissement des tissus, des détections d’accidents vasculaires, etc. Les informations
obtenues grace aux mesures in vivo bien qu’utiles restent intrinséquement limitées. En
pratique, il est effectivement difficile de distinguer les propriétés de la paroi des
caractéristiques de ses attaches au tissu périvasculaire (Cox 1974). De plus, les études in vitro
peuvent présenter un intérét physiologique dans la mesure ou I’on se situe a longueur in vivo
(correspondant au point d’intersection des courbes longueur - force). Comme le soulignent
Van Loon et al. (1977), ce comportement des artéres dépend au moins autant de la structure
de la paroi que des propriétés élastiques des fibres seules et les propriétés de lambeaux
artériels doivent donc étre interprétées avec précaution. Par ailleurs, la circonférence interne
d’un segment artériel subit des déformations plus importantes que sa circonférence externe
soulignant en cela la difficulté de comparer les données issues de mesures in vivo (diameétre
interne surtout) et in vitro (diamétre externe surtout) (Dobrin 1978). En résumé, comme le
rappellent Storkholm et al. (1997), I’applicabilité des données in vitro aux vaisseaux in vivo
comporte certaines limitations :
e In vivo, le mouvement artériel pariétal s’effectue essentiellement dans la direction
circonférentielle avec peu d’extension longitudinale,
e [’exposition chirurgicale peut affecter la distensibilité artérielle,
e A contrario des conditions in vitro, le comportement mécanique des artéres in vivo est
influencé par la présence des tissus environnants,

e Le tonus musculaire dépend des facteurs neuronaux et humoraux.

Problémes cliniques posés

Ceux qui nous intéressent plus particuliérement concernent I’implantation des greffons
artériels issus de cryoconservation. La difficulté réside dans la recherche d’un compromis
entre allongement optimal (tortuosités ultérieures réduites). pulsatilité satisfaisante

(sollicitations mécaniques adaptées et flux correct) et prise en compte de la spécificité
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biologique et rhéologique de chaque greffon (dge et site implanté variables) ainsi que de celle
des artéres receveuses, la plupart du temps pathologiques (propriétés déja modifiées en

comparaison des saines).

Résumé des Objectifs du Travail de Theése

De maniére synthétique :

e Concevoir et réaliser un appareillage adapté de tests mécaniques statiques et dynamiques
de segments de vaisseaux,

e Appliquer cet ensemble a la détermination des caractéristiques rhéologiques d’artéres
saines, athéromateuses et cryoconservées,

e Ressortir les éléments utiles dans le cadre d’applications cliniques particulicres.
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Il. MATERIELS ET METHODES
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II.L1.DEVELOPPEMENT D’UN SYSTEME DE TESTS

EXPERIMENTAL
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1I.1.1.CAHIER DES CHARGES

Aucun systeme technique n’existait au laboratoire et I’objectif était donc dans un premier

temps de développer un ensemble mécanique et électronique complet (définition des

¢léments, intégration et mise en ceuvre) en tenant compte des caractéristiques technologiques

des dispositifs précédemment réalisés par les autres équipes de recherche.

Le cahier des charges initialement défini pour le systéme de tests en dilatation a développer

prend en compte les données suivantes :

e Diameétres des vaisseaux de 1 a 10 mm environ,

e Pressions de 0 a 200 ou 250 mmHg,

e Forces longitudinales jusqu’a 10 N,

e Résolution meilleure que 1%,

e Températures de test variables,

e Longueurs de tension axiale ajustables,

e [Essais statiques dans un premier temps puis dynamiques ensuite (formes d’ondes

variables et fréquences entre 0.1 et 10 Hz),

e Budget limité.

Concernant les mesures des contraintes résiduelles :

e Utilisation du matériel existant (caméra SONY CCD matricielle N&B et logiciel de

traitement d’images VISILOG).

[.’ensemble technique peut étre représenté sous la forme du schéma-bloc simplifié suivant :

Réglage allongement vaisseau —p,|
Programmation température —p|
Niveau de Pression —

Systéme technique
+

vaisseau

Partie statique

L p Longueur / force longitudinale
- p Pression différentielle
- p Diametre extérieur

- p Température

Amplitude et fréquence de ——p|

Pression

Partie dynamique

——p Volume injecté

Fig.12 Schéma-bloc du systéme technique
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11.1.2.SOLUTIONS TECHNOLOGIQUES

11.1.2.1. Organisation Générale

I.1.2.1.a. Conception de la Chambre de Tests

La chambre de tests au sein de laquelle le segment pourra étre conditionné est le premier
¢lément central.
Dans un premier temps, un prototype horizontal en verre a été réalisé. Il était muni d’un
hublot permettant d’approcher au plus pres I’objectif du capteur optique (mesure du diamétre
externe) et 'une de ses faces était percée pour pouvoir fixer un adaptateur (maintien de
’extrémité proximale de I’échantillon, perfusion du liquide et mesure de la pression). Aprés
quelques essais de fonctionnement, le principal probléme resté en suspens concernait le
module de fixation de I’extrémité distale du segment testé et de la mesure de traction
longitudinale au moyen d’un capteur de force. En effet, la contrainte d’immersion d’une
partie du module (en I’occurrence différentes lames souples en flexion) impliquait la prise en
compte d’une part, de la force résistante appliquée sur la surface de ces lames (bain) lors
d’allongements du vaisseau au cours d’essais en dynamique, et d’autre part, de la non

linéarité du capteur ainsi réalisé due a la structure du corps d’épreuve.

Fig.13 Chambre de tests horizontale

L’objectif étant de mettre en ceuvre de maniere relativement simple un module de traction
éventuellement unique (large gamme de mesure) et de réponse linéaire, la seconde étape de
notre développement fut la conception et la réalisation d’une chambre de tests verticale.
Perfusé par le bas, le segment peut étre ainsi étiré par le haut par I'intermédiaire d’un fil
rigide ou souple connecté a un capteur de force (corps d’épreuve et éléments sensibles)
externe. La structure de cette nouvelle chambre est réalisée en plexiglas (panneaux collés)
pour permettre des évolutions technologiques ultérieures simples (pergage, usinage...) mais
deux larges fenétres en verre (épaisseur 3 mm) ont été disposées (collage au joint silicone)

dans I'axe de détection optique du diamétre afin de permettre un nettoyage efficace et
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d’éviter les dégradations subies par le plexiglas (vieillissement, photosenbilisation, rayures).
Afin de permettre un accés plus facile a I’échantillon apres les essais ou lors du nettoyage. la
chambre est équipée en fagade d’une porte munie d’un joint d’étanchéité en caoutchouc
(installé dans une rainure) et d’un systéme de fermeture par fermoirs en acier zingué. Un
embout de vidange est également disponible pour relier un tuyau d’évacuation de I’eau du
bain. Un couvercle amovible permet de limiter les pertes en température tout en laissant
passer les éléments techniques utiles (résistance chauffante, capteur de température, agitateur,

arrivée d’eau et d’aération).

Fig.14 Chambre de tests verticale

11.1.2.1.b. Eléments de fixation et de connexion

La difficulté principale réside dans la conception d’un systéme souple (montage et
démontage aisés), fiable (étanchéité), modulable (différentes tailles de vaisseaux) et adapté a
I"environnement (liquide). La solution que nous avons développée s’articule autour d’une
piece de connexion ou d’adaptation entiérement en téflon (inerte et lavable) et percée dans
son axe d’un trou de diamétre 7 mm (voie de perfusion). Comme le montre la figure ci-apres,
elle est insérée dans la base de la chambre et un écrou vissé par I'intérieur permet le contact
serré d’un joint torique avec la base et ainsi I’étanchéité de la chambre. Le méplat usiné et le
trou taraudé qui apparaissent ont été réalisés pour la connexion du capteur de pression a
I'extérieur de la chambre. Chacune des extrémités de cette pi¢ce d’adaptation est filetée et un

cone réalisé a I'intérieur permet a un joint torique, comprimé par le bouchon de fermeture,
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d’assurer I'étanchéité (intérieur et extérieur du vaisseau) et le maintien en position des

embouts.

Fig.15 Piéce de connexion proximale

Les embouts congus et réalisés sont des piéces cylindriques de deux types. Ceux servant a la
connexion proximale posseédent d’un c6té un diametre externe adapté a la piéce receveuse
(insertion aisée dans la voie de perfusion) (7 mm) et de 'autre un diameétre variable (4 a
12 mm) avec bout arrondi (facilité¢ d’enfilage du segment de vaisseau) et gorge (fixation
efficace a I'aide de fil de suture noué). Ils sont percés d’un trou dont le diamétre est
maximum c’est-a-dire limité par la quantité de matiére nécessaire restante (en particulier la
profondeur de la gorge). Les embouts servant a la connexion distale sont pleins et possédent

une forme identique pour la partie de fixation du segment tandis que I’autre portion est usinée

il ffiifoor LD = "l

Fig.16 Embouts de fixation des segments

1.1.2.1.c. Disposition d’Ensemble

La disposition dans I’espace des différents éléments du systeme doit étre réalisée de fagon
suffisamment précise pour garder I’alignement du vaisseau dans I’axe de mesure du capteur
de force et dans celui du capteur optique. Un socle en L fixé a un mur constitue le support
des rails de placement et de maintien de la chambre (hauteur réglable). de la table de
translation muni d’un bras porteur du capteur de force (réglage de I'allongement en Z), d’une

glissiere surmontée de deux tourelles de positionnement dans les directions X et Y sur

- Page 115 -



lesquelles le capteur optique est fixé, perpendiculairement a [’axe principal de I’échantillon.
et aligné sur I’axe du néon (rétro-éclairage), lui-méme solidaire du socle. Un réservoir pour le

remplissage de la chambre est installé au-dessus de cet ensemble.

Fig.17 Vues d'ensemble (proche et éloignée) du dispositif

11.1.2.2. Choix des Capteurs

11.1.2.2.a.  Mesure de Force Longitudinale

La force exercée longitudinalement est mesurée grace a un capteur de type lame de flexion
fixé au moyen d’une vis sur un profilé de tube métallique de section carrée (20 mm x 20 mm
et épaisseur 2 mm). Il est constitué d'un pont complet de jauges d'extensométrie compensées
en température et collées sur le corps d'épreuve dont I'extrémité libre regoit une vis
métallique perforée servant a attacher le fil de connexion a I’embout distal du segment testé.
Il est a noter que ce fil est une tresse de Kevlar choisie pour sa souplesse d’utilisation
(mouvements désaxés), son module d’Young élevé (4><109 N.m™, tests réalisés sur machine

de traction) et I’isolation électrique qu’elle offre.

Pont de jauges

© : k,Corps d'épreuve
[}

\ Support

Fig.18 Schéma de principe et vue du capteur de force et sa fixation
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La géométrie particuliere du corps d'épreuve en "double lame de flexion" permet de
s'affranchir du probléme de torsion observé dans le cas d'une lame simple. Par construction.
ces capteurs de flexion ont une réponse trés linéaire car :

e e corps d'épreuve présente des déformations égales et de signes opposés,

e le pont de Wheatstone complet réalise I'auto-compensation des termes quadratiques.

Le capteur 20 Newtons utilisé est fabriqué par la sociét¢ DOERLER MESURES et livré avec

un constat d'étalonnage dont les résultats sont présentés ci-dessous.

FForce exercée  Sensibilité associée

(N) (mV/V) g 2 y=0.1172x - 0.2199

0 -0.22 S 15 R'= g <" ®
0.96 0.01 E | L.

3.92 0.24 @ O

5.88 0.47 5 05 Y

32? 00;; 2 0| et ur- S . . '

s e e | (9)]
o e 050 2 4 6 8 10 12 14 16
13.73 1.39 Force (N)

15.69 1.62

Fig.19 Tableau et courbe du constat d'étalonnage du capteur de force

Ainsi, pour une tension d'excitation de +5V, la sensibilité de ce capteur est de 0,58643mV/N.
La linéarité, la reproductibilité et I’hystérésis éventuelles des mesures pour la chaine
d’acquisition compléte sont évaluées pour des masses étalon de 0 a 200 g par pas de 20 g et
de 200 g a 2 kg par pas de 100 g, accrochées et décrochées par valeurs croissantes et
décroissantes, sur 16 cycles successifs.

Un calibrage (de la tension de sortie de la chalne d’acquisition compléte) est réalisé
systématiquement avant chaque phase de tests. Il consiste a annuler le décalage éventuel sur
la tension de sortie de la chaine d’acquisition (potentiométre externe) a vide (avec vis
perforée), puis a acquérir (apres réglage potentiométrique) la tension correspondant au poids
¢talon de valeur supérieure a la charge maximum pouvant étre appliquée lors des essalis.
L’équation de la droite de réponse de la chaine compléte ainsi obtenue est ensuite utilisée

pour le calcul des valeurs absolues de force.

1.1.2.2.b.  Mesure de Pression Différentielle

Fabriqué par la société KULITE GMBH et livré avec un certificat d'étalonnage dont les
résultats sont présentés ci-dessous, le capteur relatif choisi permet de mesurer la différence de
pression existant entre l’intérieur du circuit (a D’entrée du vaisseau) et la pression
atmosphérique ambiante. La mesure de la pression transmurale ne dépend alors plus que de la
hauteur de la colonne d’eau (systématiquement relevée) dans la chambre de tests et non des

conditions de pressions atmosphériques variantes.
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Modéle XTC-190-M-350mBARVG

Conditions Pression maximum 700 mBar
de tests Pression de référence max 350 mBar
Mode de fonctionnement  Relatif
Excitation de test 10 VDC
Excitation maximum 15 VDC
Etalonnage Sensibilité 0.249 mV/mBar
Sortie a pression nulle <+ 3%FS
Compensation en T°, 0°C a 100°C
Impédance de sortie 679 Q
Impédance d'entrée 1235 Q 2

Fig.20 Tableau du constat d'étalonnage et vue du capteur de pressio

Plusieurs caractéristiques technologiques ont en particulier guidé notre choix vers ce produit :

e Compatibilité avec des fluides corrosifs et conducteurs (le milieu utilisé est une solution
saline) ; I’élément sensible est un pont de jauges en Silicium sur Silicium, la membrane
est en silice et le corps du capteur est en acier inoxydable,

e Erreur totale (hystérésis, et non linéarité) trés faible (+ 0.1%) soit une précision de
0.35 mBar (0.27 mmHg) toute erreur confondue dans une gamme de mesures réduite
intéressante (0 a 350 mBar soit 262.5 mmHg),

e Bande passante en fréquence ¢élevée (supérieure a 100 kHz) utile dans le cadre des essais
ultérieurs en dynamique,

o Compensation en température de 0 a 100°C (les essais en température du bain pouvant
varier entre 5 et 40°C).

La linéarité, la reproductibilité et I’hystérésis éventuelles des mesures pour la chaine

d’acquisition complete sont évaluées en air a I'aide d’'un manométre a mercure pour des

pressions de 0 a 200 mmHg par pas de 20 mmHg, par valeurs croissantes et décroissantes, sur

16 cycles successifs.

Un calibrage (de la tension de sortie de la chaine d’acquisition compléte) en air avec

manometre a mercure est réalisé systématiquement avant chaque phase de tests. Il consiste a

annuler le décalage éventuel sur la tension de sortie de la chaine d’acquisition (potentiometre

externe) a pression différentielle nulle (circuit ouvert), puis a acquérir (apres réglage
potentiométrique) la tension correspondant a la pression étalon de 200 mmHg typiquement

(valeur maximum appliquée lors des essais). L’équation de la droite de réponse de la chaine

compléte ainsi obtenue est ensuite utilisée pour le calcul des valeurs absolues de pression.

1.1.2.2.c. = Mesure de Diametre Extérieur

La technique de mesure optique offre I’avantage de ne pas réduire ou interférer avec le
mouvement de la paroi artérielle durant les mesures (sans contact). La solution adoptée
repose sur la mise en ceuvre d’un capteur linéaire CCD FZS1024 (SENSOPART) muni d'un
objectif fixe 50 mm et couplé a une source UV (néon) positionnée derricre le segment testé et
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perpendiculairement a son axe principal. Un jeu de bagues allonges permet la mesure pleine
¢chelle d’une large gamme de diametres (1 a 20 mm) et deux tourelles de positionnement
micrométrique permettent de déplacer la caméra afin d’ajuster la distance focale et obtenir
ainsi les transitions les plus nettes pour les bords détectés. Cette solution offre un excellent
rapport qualité —prix car le capteur linéaire utilisé délivre directement en sortie un signal
profil d’intensité du CCD et un signal analogique proportionnel a la distance entre les bords
repérés (c’est-a-dire au diametre externe du vaisseau rétro-éclairé) tous deux relativement
simples a exploiter. Les 1024 pixels du CCD offrent une résolution meilleure que 0.1% de la
largeur de champ et la fréquence de balayage (500 kHz) permet une utilisation en conditions
dynamiques de tests (0.1 a 10 Hz).

La linéarité, la reproductibilité et I’hystérésis éventuelles des mesures pour la chaine
d’acquisition complete sont évaluées en eau (chambre remplie) a 1’aide d’une série de
cylindres en acier inoxydables (18/10 étiré avec des tolérances de —2 um/-14pum) de diamétre
allant de 0.1 mm a 10 mm disposés successivement en lieu et place du segment a tester par
valeurs croissantes et décroissantes de diametre, sur 16 cycles consécutifs.

Un calibrage (de la tension de sortie de la chaine d’acquisition compléte) en eau est réalisé
systématiquement avant chaque phase de tests. Il consiste a annuler le décalage éventuel sur
la tension de sortie de la chaine d’acquisition (potentiométre externe) a diameétre nul (absence
de piéce), puis a acquérir (aprés réglage potentiométrique) la tension correspondant a un
diameétre particulier (valeur maximum estimée appliquée lors des essais ou valeur de cale
typique). L’équation de la droite de réponse de la chaine compléte ainsi obtenue est ensuite

utilisée pour le calcul des valeurs absolues de diamétre.
i\i.'ﬁ?f'

(!
N

Fig.21 Vue du capteur optique de diamétre et des tourelles de positionnement associées

11.1.2.2.d. @ Mesure de Température du Bain

Le bain de test est chauffé au moyen d’une résistance plongeante dont 1'extrémité basse

chauffante atteint le fond de la chambre. L’alimentation de cette résistance par la tension
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secteur est commandée a partir du logiciel et par ['intermédiaire d'un relais
(automatiquement ouvert durant chaque acquisition de données). Bien que la présence du
couvercle limite les pertes, la température du bain (une fois fixée) ne peut rester constante
pendant toute la durée des essais (plusieurs heures); de plus le segment vertical est
rapidement soumis a une inhomogénéité de température du bain (plus chaud au fond). Afin
de mesurer la température a proximité du segment, une sonde de température (PT1000. corps
en acier inoxydable) est donc plongée a quelques millimétres et a mi-longueur de celui-ci.
Paralléelement , un moteur DC fixé sur le couvercle a I’extérieur entraine une hélice (réalisée
en PVC) au fond de la chambre afin d’homogénéiser la température dans le bain. Ce
mélangeur est également automatiquement stoppé avant toute acquisition de données afin
d’éviter les parasites éventuels.

L’étalonnage de la mesure de température est réalisé en plongeant le capteur dans un bain
chauffé a différentes températures. Celles-ci sont relevées au moyen d’un thermométre a
mercure ainsi que les valeurs de résistance correspondantes. L’équation de la droite R = f{'T°)

caractéristique de la sonde mise en ceuvre est ensuite établie.

Fig.22 Vue de I'ensemble de contréle de la température

11.1.2.3. Interfaces Electronique et Logicielle

I.1.2.3.a.  Chaine d’Amplification et de CAN

La mise en forme des signaux issus des capteurs de force (pont de jauges) et de pression

est réalisé par un ensemble électronique de fonctions organisées de fagon identiques comme

suit :
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Masse ou Pression

v

Référence Captage Amplification Adaptation
de L et | Pré-Amplification | et > et L p CAN
tension Conversion Décalage Filtrage

f

Réglages potentiométriques externes
Fig.23 Représentation fonctionnelle des chaines d'amplification des capteurs de force et de pression

Plus précisément, la référence de tension du capteur de pression est une source de tension
continue stabilisée classique (+10 V) tandis que la tension d’alimentation du pont de jauges
du capteur de force est issue d’une référence de tension +5V (REF195) de précision (+
2 mV). L’amplitude du signal de sortie pleine échelle des capteurs est de 100 mV et 10 mV
pour la pression et la force respectivement. Une pré-amplification différentielle de ces
signaux est réalisée au moyen d’un amplificateur d’instrumentation courant (INA114) dont
les caractéristiques technologiques de faibles dérives, de faible offset et de réjection du mode
commun élevée (115dB pour une amplification de 1000) permettent d’amplifier
efficacement par 50 (pression) et par 500 (force) les signaux issus des deux capteurs.
L’ensemble fonctionnel met en ceuvre une structure d’amplification (1 a 10) et de décalage
(£1 V) finaux permettant a I’utilisateur un réglage fin des caractéristiques de la tension de

sortie (0/4+5V).

NS B Y |

T

Fig.24 Vue de la carte électronique réalisée
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Avant la CAN, un filtre élimine les composantes indésirables de fréquence supérieure a
100 Hz. Concernant la mise en forme du signal issu du capteur optique, un simple
montage potentiométrique permet d’ajuster le signal de sortie compris entre 0 et +5V.,
avant filtrage et conversion. Enfin, la sonde de température alimentée par une source de
courant continu permet d’obtenir une tension résultante ensuite ajustée par 1’utilisateur
(amplification et décalage) en un signal 0/+5V linéairement proportionnel a la
température dans la gamme 5 a 40°C.

La conversion des signaux analogiques en données numériques est réalisée au moyen
d’une carte d’acquisition DIGIMETRIE PC-ADC 12B8V/D (résolution 12 bits, temps
de conversion 25 ps/voie, 8 entrées et 2 sorties analogiques, 8 voies externes
d’entrées/sorties numériques) installée dans un ordinateur (PC PentiumlIl, DSOFT).

Les voies d’acquisition analogiques sont utilisées en mode monopolaire 0/+5V.

I.1.2.3.b.  Logiciel

Le programme écrit en langage C++ (compilateur MS Visual Studio 6.0) offre une

interface utilisateur permettant de :

e gérer la carte d’acquisition et son initialisation logicielle,

e recueillir les données numériques issues des chaines d’acquisition des différents
capteurs (force, pression, diametre et température) et les enregistrer dans des
fichiers texte (.ASC),

e commander la résistance chauffante et le mélangeur,

e controler la génération de signaux du GBF par le bus d’instrumentation IEEE-488.

Au lancement du programme, la fenétre principale de dialogue apparait. Les cadres

« Commande du mélangeur » et « Commande de la résistance chauffante » comportent

les boutons de Marche/Arrét du mélangeur et du chauffage dans le bain ainsi qu’un

cadre de renseignement sur I’état courant de ceux-ci. Un cadre « Température » affiche
la valeur de la température mesurée automatiquement toutes les 3 secondes en dehors
des phases d’acquisition ainsi que la valeur de consigne modifiable par I'utilisateur et
un cadre de renseignement signalant 1’écart éventuellement excessif de la valeur

mesurée en comparaison de la consigne.
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Fig.25 Fenétre principal de dialogue

Le cadre « Gestion de la carte » propose un bouton d’initialisation logicielle (RESET) de la
carte d’acquisition et deux cadres de texte pour la configuration par I’utilisateur du nombre
d’échantillons a acquérir et de la fréquence d’acquisition sur toutes les voies sélectionnées.
Un bouton « Choix des voies » ouvre une fenétre de sélection des voies a acquérir (la voie 3

étant réservée a la mesure de température).

Programme do masures : choi dos voios:

Programme do meswes : caliblation des capleurs,

Chtits dak vooms poin ocquiskon il F e —'—'—Capﬁwdv.....m 3 3 7 1= = 1
W Noeil @“mﬁ . | o [vow] o el i Eh

Mo 5 | 3 i : sy LAl
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Fig.26 Fenétres de choix des voies (gauche) et calibrage des capteurs (droite)

Au sein de la fenétre principale, on trouve également un cadre « Préparation des mesures »
possédant deux boutons qui activent respectivement deux fenétres « Calibrage des capteurs »
et « Renseignements pour les mesures ». La premiere permet a I’utilisateur de saisir la valeur
de I'étalon a mesurer puis de valider 1’acquisition de 100 échantillons & 1 kHz pour chacun
des capteurs a calibrer et enfin d’éditer les fichiers de mesures correspondants. La seconde
offre a I"utilisateur différents champs de texte a saisir pour générer un fichier de sauvegarde
des informations (hauteur et température du bain, conditions, longueurs caractéristiques du

segment) sur la séquence de tests réalisés.
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Programme de meswes : enseignements pour les mesures.
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Fig.27 Fenétre de renseignements sur les mesures

Enfin, la fenétre principale propose un dernier cadre « Opérations avec la carte » composé de

deux boutons permettant I’un de lancer I’acquisition des voies sélectionnées par I’utilisateur

en fonction de la fréquence et du nombre d’échantillons précédemment fixés, et [’autre

d’ouvrir une fenétre supplémentaire de « Commande du GBF grace au bus [EEE ». Celle-ci

permet de sélectionner le type de signal (carré, sinus, triangle, cardiaque ou continu) et de

saisir ’amplitude, I’offset éventuel et la fréquence correspondante. Un signal quelconque

périodique peut également €tre généré en saisissant les amplitudes des harmoniques de rang 2

a 9 sur la base d’une fréquence fondamentale saisies dans le cadre « réglage du signal »

(Fourier) ; le signal correspondant est reconstruit & partir de ces données, une période entiére

est ensuite discrétisée en 4000 points qui sont enfin chargés dans la mémoire du GBF pour

génération du signal analogique.

Programma do meswes : commandn du GBF gidco au bus |[EEE.
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Les évolutions actuelles ou prévues concernent la réalisation d’une interface graphique pour
le suivi des acquisitions en temps réel et la définition de structures de fichiers exploitables

directement sous MS Excel.

1.1.2.4. Générateur Hydrodynamique

I.L1.2.4.a.  Définition
Tout type de pompe classique (pousse-seringue, pompe a perfusion) peut étre connecté au
dispositif pour fournir un flux circulant et un débit fixé. Par contre, I’application d’ondes de
pression ou de volume de différentes formes (sinus, triangle, carrés, arbitraires) et
d’amplitudes variables (environ 1 a 30 mmHg et 0.5 a 10 ml) implique le développement
d’un générateur hydrodynamique spécifique. A 1’aide de la bibliographie sur ce sujet et apres
avoir envisagé les avantages et les inconvénients des systemes pouvant étre mis en ceuvre :

e Haut-parleur : commande simple, toute forme de signal, mais amplitudes insuffisantes et
mesure de volume ou de débit difficiles,

e Membrane souple déplacée par piston (bonne étanchéité, mesure de volume ou de débit
difficile) entrainé par :

e systéme bielle — manivelle : commande simple, couple suffisant, uniquement sinus
(avec imperfections dues aux jeux mécaniques),

e table de translation motorisée : commande complexe, couple suffisant, vitesse et
accélération limitées.

e [Excitateur électromagnétique : commande simple, toute forme d’ondes, couple plus
ou moins important selon les modeéles (et le cott).

e Seringue avec piston (probléme de frottements et étanchéité) entrainé par I’un des trois
appareils ci-dessus : mémes remarques que précédemment mais mesure du volume
possible par capteur de déplacement,

nous avons choisi une solution technique basée sur le principe d’une seringue dont le piston

est déplacé au moyen d’un excitateur électromagnétique. La mesure primordiale du débit est

alors possible a I’aide d’un capteur de déplacement en parallele sur le piston et les problemes

d’étanchéité et de frottements doivent étre pris en compte.

1.1.2.4.b.  Excitateur  Electromagnétique et Interface

meécanique
Une seringue de diamétre 30 mm (déplacements courts du piston) en verre (état de

surface) est utilisée. Le piston initialement en verre est remplacé par un embout cylindrique
en téflon — verre (moindre résistance au frottement) muni d’une gorge recevant un joint en

caoutchouc. L’ensemble permet une étanchéité suffisante avec une résistance au frottement
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limitée (éventuellement diminuée par I’ajout d’un lubrifiant au téflon). Une tige métallique
de longueur ajustable permet de faire la liaison mécanique entre I’embout et le corps mobile
de I'excitateur. La seringue est solidaire du corps fixe de l'excitateur et disposée sur un
plateau recevant également la bobine fixe du capteur de déplacement inductif dont le noyau
mobile est fixé parallelement a la tige du piston. L’excitateur (EX303D de PRODERA)
commandé par I’intermédiaire d’un amplificateur de puissance (A735) délivre une force de
50 N (soit une pression supérieure a 400 mmHg pour la surface de piston considérée) pour

une accélération a vide de 500 m/s* dans une gamme de fréquence entre 0 et 3 kHz.

Fig.29 Vue de I'excitateur et de son interface mécanique

1.1.2.4.c. Boucle d’Asservissement

La mesure du déplacement du piéton sert d’une part au calcul du volume déplacé
correspondant et d’autre part a son asservissement. Un correcteur PID analogique peut étre
inséré dans la chaine directe de commande de I’excitateur afin d’optimiser la précision. la
rapidité et la stabilité de la réponse du systéme compte tenu de la réponse de I’excitateur seul
et des perturbations extérieures, essentiellement dues aux résistances de frottement du piston

lors de son déplacement.
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1I.2. PROTOCOLE EXPERIMENTAL
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11.2.1.DEFINITION

Le protocole expérimental doit permettre de préciser les différentes étapes d’une

procédure de tests (en particulier statiques, pour commencer) en tenant compte de
I"environnement (matériels et personnes disponibles). Comme nous I’avons vu au premier
chapitre, la plupart des études menées sur les vaisseaux sanguins in vitro précisent que les
tests sont réalisés dans les 48 heures environ aprés prélévement (ou décongélation) et
stockage (a 4 ou 5°C). A cet égard, Langewouters et al. (1984, 1986) indiquent que la
conservation de segments aortiques humains durant 24 heures (apres prélévement) dans une
solution de Tyrode a 4°C entraine des variations de mesures (tests in vitro statiques)
inférieures a 2%, et que les petites artéres humaines stockées de la méme manicre conservent
des propriétés mécaniques comparables durant une période d’au moins 2 jours.

Par ailleurs, Van Loon et al. (1977) rapportent que les variations de concentrations des
composants chimiques dans une solution de Ringer-Tyrode ainsi que les variations de
température (quelques degrés) n’ont pas d’effet distinct sur les courbes de longueur - force et
de pression - volume (tests tridimensionnels). En conséquence, la prise en compte de la
composition chimique des diverses solutions utilisées soient comme milieu de conservation
temporaire des segments, soient comme liquide de bain et de perfusion, nous a amené a
choisir des éléments classiques et simples :

e Pour le stockage temporaire a 4°C, une solution composée de milieu de culture cellulaire

M199 additionnée d’antibiotiques,
e Pour le bain et le perfusat, une solution saline physiologique PBS (tamponnée au

phosphate, pH 7.4)

11.2.2.MISE AU POINT

La procédure retenue est le fruit de nombreux essais et difficultés rencontrées. Il est tout

d’abord nécessaire de mettre sous tension ’ensemble des appareils et capteurs 15 a 30
minutes avant de commencer les essais (conditions de fonctionnement stable).

Aprés conservation a 4°C, le vaisseau est expos¢ dans un bassinet rempli de PBS (pour éviter
son desséchement) a température ambiante. Le temps de manipulation laisse le temps a la
paroi d’étre entiérement a température ambiante. Suite au repérage visuel d’un segment de
longueur 30 mm au moins avec un minimum de collatérales, une premiére extrémité est
coupée puis immédiatement fixée sur un embout (diametre adapté) a I’aide de fil de suture ()
non résorbable. Les collatérales éventuelles sont ligaturées sur la longueur de segment
envisagée grace a du fil de suture 6-0 non résorbable. Une seringue est alors utilisée pour
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perfuser de I’air puis de I’eau et vérifier ainsi la bonne étanchéité du segment. La seconde
extrémité est ensuite découpée et connectée a son tour & un embout (fermé) attaché a un
morceau de tresse. L’étanchéité est vérifiée une derniére fois, les fixations resserrées le cas
¢chéant.

Parallelement, le dispositif de test peut étre mis en place et les chaines d’acquisition calibrées
(cf. IL.1).

La longueur rétractée du segment est mesurée entre les fils de fixation aux embouts. Celui-ci
est ensuite rempli de PBS par I’embout creux a ’aide d’une seringue munie d’une aiguille
afin d’éviter la présence de bulles d’air dans sa lumiére. Il est enfin immergé dans la chambre
préalablement remplie de PBS a mi-hauteur et installé pour la perfusion; la tresse est
connectée au capteur de force et le vaisseau est légérement pré-tendu.

Le bain est alors porté a 37°C. Une fois que cette température est stabilisée, le segment est
soumis a une série de gonflement — dégonflement afin de le pré-conditionner. Sa longueur de
test (longueur «naturelle») est ensuite déterminée par approches successives (longueurs
croissantes) jusqu’a ce que la force axiale reste quasiment constante dans la gamme de
pression 0 a 180 mmHg.

Les essais peuvent démarrer, en fonction du mode opératoire choisi ¢’est-a-dire a longueur
constante (isométrique) et a force axiale constante (isotonique).

A P’issue, le segment est retiré du bain puis 3 ou 4 anncaux (1 a 2 mm de long) sont découpés
au moyen d’une lame de rasoir aux environs du site de mesure optique du diamétre. Ils sont
disposés dans une coupelle remplie de PBS, et une image de chaque anneau avant et apres
coupe radiale (environ 15 minutes d’attente) est enregistrée pour la mesure ultérieure des
diametres, épaisseurs et angles d’ouverture.

Pour finir, tous les éléments démontables et les instruments sont lavés a I’eau de Javel ainsi

que la chambre de tests et les alentours du dispositif.

1.2.3.BILAN

Le protocole présenté a ¢été mis en ceuvre plus d’une quarantaine de fois. Les difficultés
majeures qui subsistent sont principalement dues aux durées non compressibles de

préparation des échantillons et des tests (un a deux segments par jour au maximum).
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lll. RESULTATS ET DISCUSSION
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ll.1. VALIDATION DU BANC DE TEST
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11.1.1. PRESENTATION

L’un des objectifs de ce premier article (chronologiquement) est la présentation détaillée

du systeme expérimental et de ses performances techniques. Sa validation s’effectue par des
tests statiques sur des artéres carotides de moutons (relativement libres de collatérales,
disponible localement, mesure de la longueur initiale possible). La seconde partie de cette
¢tude a pour but de caractériser les propriétés mécaniques des vaisseaux testés et ce, dans les
trois directions radiale, circonférenticlle et longitudinale, autour d’une condition
d’allongement identique pour tous et en référence a différents états initiaux (zéro contrainte,

non chargé, pré-tendu).

.1.2. ARTICLE 1: INVESTIGATION OF 3D MECHANICAL
PROPERTIES OF BLOOD VESSELS USING A NEW IN
VITRO TESTS SYSTEM. RESULTS ON SHEEP COMMON
CAROTID ARTERIES.

Blondel W.C.P.M., J. Didelon, G. Maurice, J.-P. Carteaux, X. Wang and J.-F. Stoltz

En cours de révision pour la revue IEEE Transactions on Biomedical Engineering

- Cf. texte intégral ci-apres -

111.1.3. COMMENTAIRES

Cet article est accepté sous réserve des modifications suivantes :

e utilisation de tenseurs de contrainte et de déformation conjugués,
e modélisation en hypothése de paroi épaisse,
e prise en compte réelle des déformations résiduelles.

LLes modifications correspondantes sont en cours.
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Investigation of 3D Mechanical Properties Of Blood
Vessels Using A New In Vitro Tests System.
Results On Sheep Common Carotid Arteries.

Walter C.P.M. Blondel, Jacques Didelon, Gerard Maurice, Jean-Pierre Carteaux®, Xiong Wang and Jean-Frangois Stoltz

Abstract—In  order to investigate the 3D mechanical
properties of blood vessels, a new experimental device is
described allowing in vitro static and dynamic measurements
on segments of arteries with high technical performances.
Static tests are applied to sheep common carotid arteries and
the resulting mechanical behaviour law (large deformations) is
expressed as stresses and strains characteristics in radial,
circumferencial and longitudinal directions. Mean curves at
different extension ratios are fitted using a tangential
expression from which elastic modulus are derived. Various
other classically used parameters are calculated and
compared. Opening angles featuring residual stresses and
strains are also investigated.

Index terms—Experimental device, mechanical parameters,
sheep common carotid arteries, in vitro measurements.

. INTRODUCTION

On a clinical point of view, the mechanical properties of
the arterial wall [31] are responsible for the blood pressure
wave propagation and play an important role in
cardiovascular diseases [8,24] (like hypertension, aneurysm
development or atherosclerosis). The three-dimensional
mechanical properties of human allografts need also to be
investigated in order to determine how they may be
modified by cryopreservation. On this point, recent studies
did not collect enough data to formally assess that
cryopreservation of arteries has no effects on their
mechanical properties [27]. Mechanical behaviours of
vascular prosthesis [16], allografts [22] and pathological
human vessels need thus to be compared in order to
determine helpful parameters in clinical diagnosis.

On a more theoretical aspect, the expression of a
mechanical model of the vascular wall [4,35,37] taking into
accounts the inhomogeneity, the anisotropy, the non-
linearity and the visco-elasticity of the material, is an actual
problem of great complexity and interest that needs further
experimental parameters to be introduced. Furthermore,
data obtained from cylindrical segments are more
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informative and realistic than tests on flat specimens [18].
The mechanical behaviour law characterising such three-
dimensional structures is defined by stresses and strains
relations taking all directions into consideration but initial
stress and zero-stress state of the material [13] are also
needed to determine the true stresses state of the structure.

In order to investigate those fields and to calculate
specific mechanical parameters, it is necessary to collect
experimental data using an accurate and reliable system of
measurement. Based on previous studies [3,6,10,12,16,18,
20,32,34...], we developed a new experimental set-up
allowing the real-time (static or dynamic) measurement of
diameter, transmural pressure and longitudinal force of
cylindrical segments of blood vessels, in vitro.

The sheep was chosen to obtain these test samples
because of the need to dissect each specimen with its true
initial length measured (in vivo). This would help in
characterising the mechanical behaviour of a segment of
vessel referenced to its in vivo state.

More specifically, the aim of this study was to:

-present the experimental system and methods, and evaluate
the technical performances of the device,

-test and discuss the in vitro mechanical behaviour of
segments of sheep common carotid arteries, in static
conditions, using this apparatus,

-calculate and compare the main resulting mechanical
parameters in radial, circumferencial and longitudinal
directions, and the opening angle (residual) and strains of
the artery wall.

Il. MATERIALS AND METHODS

A. Biological Materials

Segments of common carotid arteries (CCA) were post-
mortem surgically dissected from seven female sheep,
following an overdose of phenobarbital. All animals in this
study received human care in compliance with the
European Convention on animal care. These sheep (INRA
401, EARL BIMA, Pulligny-France) were 2 to 3 years old
with a mean weight of 40 to 45 kg. The in vivo length of
each segment of artery was systematically measured before
sampling, using two clamps and a wire. The segments of
CCA obtained were then temporarily stored at 4°C in M199
medium (GIBCO BRL) supplemented with penicillin.
kanamycin and fungizone, until in vitro tests started.
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Fig.1 Schematics representation and photos (large and close wew) of the experimental testing device

B. Description Of The Experimental System

The experimental device (Fig.1) mainly consists of:

1.

A vertical watertight test chamber built in Plexiglas
and filled with phosphate buffer saline (PBS). Two glass
windows (3mm thick) situated on the optical path of the
diameter detection were realized in order to avoid any
degradation due to time (aging process), biological
contamination or light (photosensitivity).

A high resolution vented gage pressure transducer 0-
350 mbar (XTC-190M-0.35BARVG, KULITE, Inc.)
measuring the internal pressure at the entrance of the
vessel referred to ambient atmospheric pressure. This
sensor allows static and dynamic measurements of the
pressure in a wide typical frequency bandwidth from 0 to
160kHz. It can operate in corrosive environment and is
temperature compensated. The resulting transmural
pressure exerted on both side of the segment of artery in
the bath is constant along the vertical length and
calculated when taking into accounts the height of the
bath,

A fast linear CCD sensor (FZS1024, SENSOPART UK
Ltd) coupled with extension rings of different lengths
and a S0mm objective. This Video dimension Analyser
(VDA) is fixed on micro-metrics turrets to allow for
positioning adjustment in X (focal length) and Y
(transversal cut of the vessel) directions. The line pixels
back-lighted with high frequency UV source are scanned
at a frequency of IMHz resulting in a frame frequency
of 100Hz. The resolution is better than 0.1% of the
optical field width.

A force sensor 0-20N (DOERLER MESURES, France)
based on a full strain-gauges bridge fixed on a stainless
steel testing body. It is fixed on a micro-metrics
translation table allowing to stretch the segment at

AD/DA

accuracy,

specific lengths while measuring the longitudinal
traction force exerted. A Kevlar braided wire was chosen
to connect the upper part of the vessel segment to the
testing body because of its high elastic Young’s modulus
(4.10°N/m?* obtained by uniaxial traction test) and to
electrically isolate the sensor from the test chamber bath
(electrolyte). Nevertheless, the assembly allows the
tested segment to freely elongate on one end.

A precise temperature regulation based on immersed
heater and resistive temperature sensor (PT1000)
allowing the bath to be maintained at temperature
ranging from ambient to 40°C. A mixer is activated to
regularly homogenize the temperature of the bath.

An acquisition-control-storage system based on 12 bits
board (PCADCI2B8V/D, DIGIMETRIE,

France) in a microcomputer (PC PentiumlI®) and

specific electronics and software interfaces developed in

the lab.

A hydrodynamics generator used to perform further
dynamic tests. An electromagnetic exciter (EX303C-
SON, PRODERA, France) in series with a proportional-
integrated-derivative (PID) controller are feedback with
a linear variable differential sensor or LVDT (1000
MHR S/N845, SCHAEVITZ ENG., Pennsauken, N.J.)
for perfused liquid volume (displacement) servo-control.
The system is designed to generate any output volume or
pressure waveform in the frequency range of interests
OHz (DC) to 50Hz using the 1EEE488 instrumentation
bus. This actually functional generator was developed
after the present study (static tests on sheep CCA) was
undertaken.

C. Calibration
The evaluation of metrological performances in terms of
linearity, reproducibility for each acquisition



channel (including sensing, analog amplification and
analog-to-digital conversion) was first undertaken. It was
also important to verify if no hysteresis due to electronics
acquisition channel was superimposed to mechanical
hysteresis phenomenon (visco-elasticity or thixotropy)
exhibited by the blood vessels. Concerning pressure
measurements, successive increasing and decreasing values
of pressure ranging from 0 to 200mmHg were imposed to
both the pressure sensor and a mercury manometric
column, The evaluation of the force acquisition channel
was realised by means of standard mass with weigh ranging
from 0 to 500g by steps of 20g increasingly and
decreasingly applied to the force sensor. For diameter
measurements, calibrated stainless steel cylinders (18/10
stretched with tolerances —2pm/-14um) with diameter
values in the range of 0.Imm to 10mm were immersed by
successive increasing and decreasing values, in the place of
a segment of vessel along the same vertical central axis.

Afterwards, the calibration of the channels appending
before each test of artery was simply realised by adjusting
the output minimal and maximal numerical values
respectively to minimal and maximal loads imposed. The
slopes resulting from the three characteristics obtained were
used for calculations of pressure, force and diameter
absolute values.

D. Protocol of Tests

In order to perform the mechanical tests, each cylindrical
specimen of artery was non-traumatically mounted on
specifically designed polyvinyl chloride (PVC) cannulas
using 0 nonabsorbable braided suture wire, collaterals were
collapsed using 6-0 nonabsorbable suture wire and water-
tightness was verified. Retracted axial length of the vessel
segment was measured between fixing wires. The specimen
was first filled with PBS solution in order to avoid the
presence of any air bubble in the lumen, then immersed
inside the housing chamber also filled with PBS maintained
at 37°C. The vessel was stretched vertically between the
lower drilled cannula fixed for fluid perfusion inside the
vessel and the upper one connected to the force transducer.

In this study, external diameter, longitudinal force and

internal pressure were continuously measured under static
conditions (steps of pressure). For each segment, sets of
measurements in static conditions were systematically
performed at 4 different lengths below and above the “in
vivo pre-stretching” length Ljgp determined by trial and
error so that axial traction force is independant of pressure
[4,10], and stated to correspond to in vivo length L yy.
After completing the tests, the specimens were cut in slices
(about Imm in length) and acquisition/processing image
system (SONY camera and Visilog” software) then
provided us with the geometrical dimensions of unloaded
rings and zero-stress state open rings (unloaded rings after
radial cut) images.

E. Calculation of Mechanical Parameters

As the diameter was continuously measured around mid-
length of the tested vessel (far from the borders of fixing
cannulas). Edge effects were thus neglected for calculations
of parameters in circumferencial and radial directions.

In order to estimate the variations of the mechanical
properties of the vascular wall, the tested segments were
considered as uniform, circular, cylindrical and
incompressible thin-walled tubes. We also assume the CCA
wall to behave as an anisotropic, orthotropic, non-linear
elastic continuum and homogeneous material. A theory of
large elastic deformations is used [14,33,36].

Therefore, average “true” (Cauchy) stresses and “natural”
(Hencky) strains (simply related to Green's strains
commonly used in constitutive equations) in radial,
circumferencial, and longitudinal directions were calculated
from measurement data using the corresponding equations:

P,
°0,. = —7"; &, =1nd, = Inh—
0
Riiw | T
sy =P (2 -=); &gy = Indyy = In—=
h 2 R0
P R, # L
'Uzz=3r“( :;;" _l)+2?r-}:R &z =dyy =In—
e "

oV,=L,-m-h,-(D,-h)=L-m-h(D,-h)

where stresses oy, Owy Ozz, SUains &, &y &- and
stretching ratios Ay, Ags Azz are indexed respectively in
radial, circumferencial and longitudinal directions, Pr
transmural pressure, /7 axial traction force of the segment,
Vi volume of the vessel wall, Ry mid-wall radius,
De=2R, external diameter, D;=2R; internal diameter, A
thickness of the wall, L length of the specimen and R0,
ho, Dy, hy, Ly respectively Ryng, A in initial state (P7=0,
L#Ly) and D, h, L of segment in unloaded state.

The calculation of radial and circumferencial Young’s
modulus Ep=doy/dey and Eg=doyy/deys can be obtained
from direct incremental derivation of the stress-strain
curves. To avoid artefacts due to non-uniform variations of
slopes between consecutive points of the experimental
curves, it was necessary to derive those modulus from
uniformly  varying non-linear fitted curves. The
mathematical equation used to fit op-=f{&) and opy=/{€p)
experimental curves was adapted from the expression used
in reference [1] to model the collagen elastic response. We
expressed them as follows :

*0,. =a,-&, tan((-¢,. -b,)/c,)

*0gy = ay - Egg - 1an((£gy — by)/cp)

where a;, b; and ¢; are three constants assessed by non
linear curve fitting.

Furthermore, we propose to define and calculate four elastic
modulus £,7, £y and E;p, Eypy defined as mean slopes of
the low and the high stresses parts of the respective
opp=f{&) and oy=f{€y) experimental curves using linear
regression by least squares method. The linear regression
and the non-linear curve fit performances were both
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evaluated calculating the coefficient of determination (or
regression) 2 from the iterative process of calculation.
These modulus are to compare to classically referenced
values of incremental elastic modulus £;,. and pressure-
strain elastic modulus Ep defined hereafter [21,25,29]:

P P

E = QP-':- _ syst — liast
# &D/ Dr.".t'a_\-; (D s D diaist )/ D dliaxt
Ao,
O L = 0,75- R M_r.-

mw

where Dgyst, Diast are external diameters respectively at
representative values of systolic and diastolic transmural
pressures Py, Pdljast:

In addition, as parameters of more clinical interest, wall
stiffness A [17,25] was computed and compared to cross-
sectional compliance or compliance per unit length Cpy/
[27,28] derived from volume-pressure curves. These
parameters are defined as :

° }3 = ]n(P"."-\‘-' ;f I Pr-*:'ﬂ.\'.f )
(D-‘;l*-\'f —~I) dlicaxt )/ D eliasr
. 1Ay,
O i
L A P',r'

where ¥ is the intra-luminal volume.

The geometrical dimensions (Dy, Ay, L;) were calculated
as the mean average of 8 values of diameter and 16 values
of thickness measured on each image of unloaded ring and
for 3 adjacent rings (around the site of observation) of
every specimen. Vy, was then determined allowing to
calculate 4 from the values of D as a function of transmural
pressure P7 and in vitro length L of the segment.

Finally, in order to investigate the residual strains in the
vascular wall [7,15,23], the opening angle e (defined as the
angle between two lines joining the midpoint of the inner
arc of the cross-section to its tips) was measured from
digital images of zero-stress state open rings of arteries.

1. RESULTS

A.  Performances Of The Experimental Device

A resolution better than 0.1% of Full Scale (FS) was
achieved with a high linearity for every channel as shown
on Fig.2 (coefficient of regression r’>0.999 for a linear
regression using least squares method).

Very good reproducibility and high precision were obtained
considering the low spreading-out of systematic (absolute)
and random errors (n=16, Standard Deviation SD<0.1%).
Results from 4 hours loading studies showed overall errors

Fig.3 Mechanical characteristics in
circumferencial (top) and in radial
(bottom) directions obtained from

experimental measurements.
Dotted line represents the mean
curve and bars indicate SD

around the mean value,
Left : Stress vs. strain curves,
Right Stress vs. transmural
pressure curves.
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levels of less than 1%.

B.  Mechanical Properties Of Common Carotid Arteries
1) Stresses and Strains Parameters

Firstly, the values of h/R ratio 0.092 +0.013, 0.089
+0.011 and 0.084 +0.007 (three lengths of test) are small
compared to unity showing the thin-walled approximation
was good for segments in loaded state i.e. during tests.

The initial state gy=0, op=0, &=0, &gp=0 considered in
stresses-strains characteristics (see Fig.3) corresponds to the
state of a segment being stretched at its length of test and
subjected to P7=0. Maximum circumferencial stress
(Pp= 170mmHg) is about 270.10°N/m? that is to say more
than 24 times the maximum radial stress (11.10°N/m?) at
same transmural pressure. The non-linear stress-strain
curves in radial and circumferencial directions obtained
from experimental measurements show both two more
linear parts for transmural pressure between 0 and 40mmHg
(high variations of strain 0<gy(%)<47, 0<|g4{(%0)<45% and low
variations of stress 0<ay/ 10’'N/m?)<50, 0<|op{(10°'N/m?<3)
and over 80mmHg (low variations of strain 55%<gy<59%,
54%<|&{<58% and  high  variations -~ of  stress
[ 10<ay(10°N/m?*)<255, 5<| g3/ (10°N/m*»)<11).

The negative sign of the radial strain and stress signifies a
radial compression in the wall. The typical physiological
range of pressure (70mmHg-100mmHg) corresponds to the
curvilinear region with stresses and strains values of
92.10°N/m? to 140.10°N/m?, 53% to 56% and -4,6.10°N/m?
to -6.5.10°N/m?* -51.9% to -54.9%, respectively in
circumferencial and radial directions.

Fig.4 shows the resulting 3D mechanical characteristics of
the segments tested at three different lengths (Lgp~Imm,
Ly, LEy+1Imm). The experimental curves of axial traction

2

force (F7) against transmural pressure (P7) show that the
length L gy is associated with a quasi-constant axial traction
force of 0.6N and confirms the decrease or the increase of
Fr with pressure respectively at shorter (Lgp-1mm) and
longer (Lpp+Imm) lengths.  Although  stress-strain
characteristics (both in radial and circumferencial
directions) as functions of lengths of test are closed of each
other for transmural pressure between 0 and 40mmHg,
increased values of strain and slightly higher values of
stress can be observed at higher pressures with increasing
lengths of test.

Non-linear fitted curves and linear regressions drawn in
Fig.4 were obtained with final values of # higher than 0.9
for all calculations. Values of fitting parameters are given
in Tab. | below.

Tab.1 Values of fitting parameters for mean stress-strain
characteristics in circumferencial and radial directions.

Direction Test length aj; bj ¢j
Circumf. Lpgp-1mm 58.22 -419.77 5.33
Lry 44.95 -788.35 6.32
Lry+1Imm 52.60 -480.77 6.06
Radial LEp-1mm 1.85 -843.09 10.03
Lry 1.74 - -788.35 9.45
Lry+lmm 1.73 -858.15 10.25

Non-linear  characteristics of mean radial and
circumferencial Young’s modulus E,-and £, (Fig.5) derived
from mathematical expressions show their shapes are
similar but in a ratio of 20 to 25. Values of £, and £, are
small for strains under 40%, then start to increase non-
linearly for strains up to 50% (£,=50.10°N/m’
E4~1000.10°N/m?) and finally rise sharply for higher strains.

For values of stresses and strains calculated at mean

o Mo & Radial Strain &, (%)
-] E B £ A0 ] i) BT i
E 120 = P
5 T R ———
= 100 . . ﬁi,_.;-_:-r-l:ﬁa g
pas - e PR 3
i s -1 R £
) LT ] o A e =t
B @ L i 7 oA £
@ £ S A o
@ an +."|" A ur. _f‘ @
g 5 g o -
X » =
Gl e 5] i 4 @
= L 0 o m/: |
1 e + . i = e 108 5% -1
0 A &0 200 100 120 40 160 140 o 10 20 £l 10 0 a0 LU | -
Transmural Pressure PT (mmHg) Circumferential Strain £gq (%) o s o]
R W ) Radial Strain &, (%)
= I o o Al ] i - 20 - 0
Z G- E E AQ
£ @8 4 el e s S
e i a b A% w VL ey
- 1 g..ﬂ e . 'EJ -~ " ‘_,‘. - g
o3} g o = & o e e =
5 e ST N o o o =
= - e - o 8 = .i.b':ﬁ o A g
E-‘u I B e e A P = =4 L o L[I‘D A @
= l ] a 14 z
= i AL Nl
E " g et £ T o a ‘;
— BC o X
o ] " " © el ‘u? @mh & wi g
u 206 0 w0 W 4 50 &0 Mooha &
Circumferential Strain £ag (%) [

) 100 =
Transmural Pressure Py (Nim2)

Fig.4 Experimental curves obtained from segments of sheep CCA stretched at Lgp-Imm (A---), Ly (O—) and Lgp+Imm( ..)
Calculated non-linear fitted curves and two pieces linear regressions (low and high stress parts of the curves) are drawn.
Left : Longitudinal stress in the wall (top) and Axial Traction Force (bottom) vs. transmural pressure,
Middle : Circumferencial stress vs. strain with non-linear fitted curves (top) and two pieces linear approximations (bottom),
Right : Radial stress vs. strain with non-linear fitted curves (top) and two pieces linear approximations (bottom).



transmural pressure P7=85mmHg, mean circumferencial
strain (54.8%) is closed to the mean radial strain (-53.7%)
and Lgy corresponds to a lengthening of 60% referred to
initial length L, (at rest). No significant difference (high
values of S.D.) was found between elastic or Young’'s
modulus of a segment when stretched at Lgp~Imm, Lgy or
LFp+Imm. We may notice that a slight increased extension
over Lry leads to higher longitudinal stress and strain
exerted on the wall resulting mainly in higher radial and
circumferencial strains (radial stress kept constant).

150 - Young's Modulus (10°N/m?)
+ 3000
00 4!
' + 2000
I'. Er Ee
50 4 l
+ 1000
O v e e — 1t 0
60 -40 2 40 60

0 20
Strain (%)
Fig.5 Characteristics of radial (left) and circumferencial
(right) Young’s modulus vs. strain obtained from derivation
of respective calculated stress-strain fitted curves.

More detailed numerical results are summarised in Tab.2.

It can be noticed that the values of incremental Young's
modulus are higher but in the same order of magnitude than
£y at mean transmural pressure. Values of E, and E, at
mean transmural pressure are both 10 times the values of
Eyr, Epp and a fourth of Egyy and E,py. The pressure-strain
elastic modulus Ep has an underestimating value that could
better correspond to the low value of circumferencial
Young’s modulus in the non-linear region of the oy=f{&m
curve. Slopes of stress-strain curves between low (£ 1)
and high (Ej, 471) stress linear parts are in a ratio of about 23
in radial and 37 in circumferencial directions. In low and
high stress parts, mean slopes in circumferencial direction
Eyr, 1 are respectively 15 times and 25 times higher than
mean slopes in radial directions Ey/, /.

The values of Cpul are not significant enough to distinguish
between the various lengths of test. On the contrary, mean
value of wall stiffness £ is observed to significantly
decrease (17.2 to 15.2) with increasing length.

2) Residual Strains
In this study, the average measured wall thickness of the
tested segments of CCA in unloaded state was 0.98mm
+0.18mm for an average diameter value of 5.3mm +0.8mm.
A mean stretching ratio such as A.-=Ly /L, of 1.43 £0.2
was obtained from the initial dissected segments.
Fig.6 hereafter presents an example of images of a ring in

Tab.2.Mean values of the mechanical parameters of the tested arteries
* values calculated at mean transmural pressure P=85mmHg
© values calculated at transmural pressure Py between 70mmHg and 100mmHg
Numerical values are given +S.D. (Standard Deviation)

Mechanical Parameters Ley

Ley—1mm (constant Fy) Ley +1lmm
Ay, longitudinal stretching ratio 1.55+0.08 1.59 +0.09 1.63 £0.1
*ggo circumferencial strain (%) 51.8+8.8 54.8 +6.3 56.2+7.4
*g, radial strain (%) -50.7 £ 8.5 -53.7+5.8 -54.8+64
*g,, longitudinal strain (%) 43.6 £ 5.1 465+52 484 +5.6
*gge circumferencial stress (10°.N/m?) 112420 115+ 19 123 + 12
*g,, radial stress (10*.N/m?) -5.56 +0.21 -5.55+024 -5.65+0.12
*a,, longitudinal stress (10°.N/m?) 53210 54.8+93 589+5.8
*E, circumferencial Young modulus (10°.N/m?) 790 853 865
*E, radial Young modulus (10°.N/m?) 34.7 36.5 34.8
°E, pressure-strain elastic modulus (10*.N/m?) 191 £ 136 173 £ 93 170 + 88
*E,, incremental Young modulus (10°.N/m?) 57.3 +38.9 59.7+£39.5 50.7 +23
°E,,. incremental Young modulus (10*,N/m?) 42,6 £23.7 469 £ 17.8 433 £23.1
Egy (10°.N/m?) 3250 3470 3540
E, (10°.N/m?) 138 143 137
Eqy,. (10°.N/m?) 91 87 91
E, (10°.N/m?) 6 5.6 5.7
°C, Compliance per unit length (107 .ml/mm/mmHg) 0.53 £0.27 0.44 £0.15 0.50 £0.25
°[3 wall stiffness 172+ 12 15.7+8.5 152+7.8




unloaded state (used for the measurement of thickness Ay,
and diameter D) and of the same ring in zero-stress state
(after radial cut) characterized by an opening angle of
a=80°. The average value of opening angle obtained from
22 rings of CCA was a=85° £27° (mean £SD).

Fig.6 Images of a ring of a tested sheep CCA in unloaded
state (left) with 4,~=0.97, D;=5.85 and in zero-stress state

(right) with &=80°.

IV. DISCUSSION

Several experimental devices have been built up to apply

normal forces to a segment of blood vessel. Most of them
used one end-closed specimens of arteries in horizontal test
chambers. In those studies, diameter detection measure-
ments were mainly performed by means of a VDA, whereas
in open circuit configurations sonomicrometer [27], laser
[3] or strain gages [34] were preferred. The longitudinal
force [10,32] and extension [20] were measured in some
works [6,12,16] but with ends of the segment non-free from
natural extension under inflation tests. Inflation protocols
were mainly based on static (step by step) pressure or
dynamic pressure in the sense of 1Hz sinusoidal (systolic-
diastolic) pressure. Only few work was reported [30] on
large frequency bandwidth tests (0-200Hz) and none
combined all the measurements parameters above-
mentioned.
As shown in this static study, our vertical set-up offer the
tested segments to extend freely under inflation tests while
measuring all useful parameters (external diameter,
pressure, longitudinal force, temperature) with high
precision and reliability. Technological performances of the
various components were chosen to allow further dynamic
tests in a wide frequency bandwidth.

Let us now compare our values of mechanical parameters
found with other in vivo and in vitro parameters referenced
in the literature. Relatively high values of SD reflect the
natural variability typically observed for such biological
specimens. Some of the few mechanical results published
on sheep CCA (in vivo) reported 4=13.6, £p=160.10°N/m*
[25] and 0=70.10"N/m? [26] at mean transmural pressure.
Our results are therefore in good agreement with the fact
that arteries become stiffer as they are distended [10] with
values of 17.2>3>15.2, 190>Ep(10°N/m*)>170,
1 12<ap(10°N/m*)<123 for Lp-Imm<Lpp<Lpp+Imm.

Numerous reported results from tests (mainly in vitro) on
canine [3,8,9,11,29.32], rabbit [12,23], rat [5.24.36] and
human [16,21,27] CCA are not easy to compare due to
differences in mechanical assumptions chosen. expressions
of parameters or tests conditions. However, global
tendencies show that in vivo extension ratio A-- is of the
order of about 1.6 to 1.7, &y is 0.5 to 0.6 in vitro, oy is 70
to 100.10°N/m* at mean transmural pressure (400.10°N/m’
max) and £y is about 0.5 to 2. 10°N/m? in vitro.

Values of our parameters are in good correlation with those
results but further particular points have to be discussed.
The mean longitudinal stretching ratio A--=1.6 at Lgy is
somewhat higher than the one calculated from direct
excision A-z=1.43. Such a difference could be explained by
partly, the difficulty of precise measurement of the in vivo
length of a segment before excision (curvatures) and
mainly, the better conformity of Lgp to an intrinsic
property of the material than to the true in vivo length of a
segment that is in situ constrained by surrounding tissues.
We also verified that the non-linear region of the stress-
strain curves obtained corresponds to the physiological
range of pressure, which leads to the question on how to
characterise this particular region. On that point, the
mathematical expression we used to fit those experimental
curves is a good model, and allow us to calculate Young's
modulus £, and E, as functions of strains. Some works
concluded the artery could be considered incrementally
isotropic at a particular physiological state [36], but our
results show the sheep CCA is in general anisotropic
confirming other studies [37].

Moreover, it is to point out that segments of arteries
undergo large deformations. The corresponding mechanical
theory thus needs to be used even if geometrical variations
are more difficult to appreciate because of its non-linearity.
Representations we used for stresses and strains in radial,
circumferencial and longitudinal directions suit well to the
determination of the corresponding Young's modulus
useful to characterise the mechanical behaviour of the
structure. When comparing the various moduli calculated,
we may notice that £j;,c is a parameter difficult to interpret
and that the use of Ep is somewhat limited because of its
pressure  dependency  (non-linear  pressure-diameter
behaviour).

Concerning parameters of more clinical interest, S is
observed to be less pressure dependant than Cpy/ . thus
giving more discriminating indications on the mechanical
behaviour of the artery in the physiological range.

Finally, we assessed the presence of residual stress and
strain in the tested segment by measuring mean opening
angles (=85°). Published results on rabbit CCA [23]
reported mean values in the same order of magnitude
(0=95°). The observation of this phenomenon is however
not sufficient and we need to quantify radial and
circumferencial mean residual stresses and strains. With
reference to the unloaded state, their sign and absolute
value should be determined and then introduced in actual



stress-strain characteristics in order to obtain the “true”
stress-strain behaviour law of the structure.

V. CONCLUSION

On a metrological point of view, priority was to validate
performances in static conditions. The experimental system
designed allowed the real-time measurement of static
parameters according to the need of precision,
reproducibility and reliability. The technology used will
allow next coming tests to be undertaken in dynamic
conditions.

Assumptions of thin-walled, anisotropic, non-linear
elastic cylindrical segments of CCA and large deformations
were good when a wide range of pressure was considered.
Our results on sheep common carotid arteries allowed
calculating a full set of typical representative mechanical
parameters completing other works in the same field.
Parameters of in vive length and residual stresses and
strains need to be further investigated.

Work is in progress on the application of these tests to
human healthy, diseased or cryopreserved (allografts)
arteries and their correlation to in vive data obtained from
clinical echography.
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111.2.1. PRESENTATION

Les données expérimentales issues de tests mécaniques in vitro sur des segments d’artéres

humaines athéromateuses sont peu nombreuses. Pourtant, la connaissance de leurs propriétés
rhéologiques pariétales (3D) spécifiques (rigidité accrue, épaisseur augmentée) présente
plusieurs intéréts dont I’évaluation des concentrations de contraintes et de déformations aux
sites d’anastomose (notamment greffon issu de cryoconservation — vaisseau «receveury
pathologique) liées aux différences de comportement des deux types de matériaux. Quelques
unes des difficultés essentielles résident dans [’obtention potentielle de segments
pathologiques suffisamment étanches pour pouvoir subir les tests in vifro et dans
I’appréhension d’un comportement global de ces vaisseaux comprenant des modifications
pariétales localisées.

Les deux articles présentés sont complémentaires : le premier concerne principalement les
aspects rhéologiques plus fondamentaux tandis que le second apporte une comparaison en
termes de parametres élastiques caractéristiques. Ils rendent compte et discutent des résultats
obtenus lors d’essais statiques sur des segments d’artéres musculaires normales et

athéromateuses.
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Abstract

The aim of this study was to determine the comparative three-dimensional mechanical properties
of healthy and atherosclerotic muscular human arteries. Using a previously developed
experimental system, in vitro inflation tests were performed on twelve segments of arteries, in
static conditions. Opening angles were measured from images of rings in zero-stress state. Two
different initial states were used to carry the mechanical study through (large deformation, thick-
walled). Main significant differences between healthy and atherosclerotic tested segments are
observed for axial traction force, opening angle whatever the initial state and radial and
circumferencial strains referenced to longitudinally pre-stretched state. We showed that strain
energy allow to differentiate between both types of arteries only when absolute values of
transversal components were considered. Differential values of energy were not discriminating.
Calculated opening angles assessed the non-uniform distribution of residual strains and stresses in

atherosclerotic arteries that still have to be taken into consideration.

Key words : inflation tests, rheological properties, human artery, atherosclerosis



1 Introduction

The knowledge of the three-dimensional mechanical behaviour of pathological
human arteries is of particular interest in the clinical evaluation of atherosclerosis
progression in blood vessels. To a larger extend, it may also help in evaluation of
mechanical properties in pathological cases like significant arterial stenosis before
and after treatment.

In vivo non-invasive studies on human subjects are numerous [19,23] but limit
somehow the number of parameters collected to pressure and internal diameter of
blood vessels. On the contrary, in vitro studies of three-dimensional stresses and
strains (more informative than uniaxial tests) in atherosclerotic segments of
human muscular arteries compared to healthy arteries are rather scarce [23].
Therefore, complementary experimental data need to be obtained and the specific
characteristics of atherosclerotic and healthy arteries (respectively thickening of
the wall and large deformations) have to be taken into accounts in the mechanical
model used.

Furthermore, due to the presence of longitudinal and circumferencial residual
stresses and strains in blood vessels [7,27], the expression and the analysis of the
comparative rheological properties of healthy and atherosclerotic arteries would
have to be investigated with reference to different initial states (zero-stressed,
unloaded or longitudinally pre-stretched).

Consequently, the purpose of the present study was to determine the 3D
mechanical properties of vascular segments of healthy and atherosclerotic human
arteries, using a recently developed experimental in vitro set-up, in static
conditions. Results obtained in terms of stresses, strains and strain energy with a
thick-walled configuration and with reference to two different initial state
(unloaded and longitudinally pre-stretched) are presented, compared and
discussed in this paper. the consequences of the differences in opening angle
values characterising residual stresses and strains for both types of arteries are

also investigated.
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2 Materials and Methods

2.1 Specimens of arteries

Twelve segments of human muscular arteries (external iliac, superficial femoral
and popliteal) were tested. Healthy segments of arteries were taken during
multiple organ removal on young donors (under 35 years old). Pathological
segments were residual surgical pieces obtained during allograft implantation or
amputation from old subjects (over 70 years of age) with chronic critical leg
ischaemia. These diseased segments of arteries were characterised by severe
atherosclerosis, featured by atheromes (atherosclerotic plaques) and calcifications,
including intima damages (corresponding to degree 3 [28]).

Before tests, specimens of arteries were temporary stored (48 hours max.) at 4°C
in M199 medium (GIBCO BRL) supplemented with penicillin, kanamycin and

fungizone, in order to preserve the cellular isotonicity .

2.2 Experimental device

The experimental system of tests (Fig.1) used to perform the in vitro mechanical
tests and its technical performances has already been presented [4]. [t mainly
consists of a vertical test chamber, a pressure transducer measuring the internal
pressure at the entrance of the vessel, a high resolution opto-electronics device
coupled with back-lighting UV source measuring the external diameter of the
segment, a strain-gauges force transducer fixed on a translation table allowing to
stretch the segment at specific lengths while measuring the longitudinal force
exerted.

After systematic calibration of the channels, numerical results of the
measurements were collected in a microcomputer through a specifically
developed 12 bits AD/DA acquisition and control system. An image acquisition
and processing system (SONY camera and Visilog,@ software) was used to collect

images of rings of each segment after inflation tests.

Fig. 1



2.3 Method of tests

The method used to perform mechanical inflation tests has been described in [3].
Briefly, each specimen of artery was non-traumatically mounted on specifically
designed cannulas using 0-nonabsorbable braided suture wire, collaterals were
collapsed using 6-0 nonabsorbable suture wire and water-tightness was verified.
Then, the cylindrical segment was immersed inside the housing chamber filled
with Phosphate Buffer Saline (PBS) solution maintained at 37°C using precise
temperature regulation. The vessel was stretched vertically between the lower
drilled cannula fixed for fluid perfusion inside the vessel and the upper one
connected to the force transducer. External diameter, longitudinal force and
internal pressure were continuously measured under static conditions (steps of
volume).

In vivo length before resection was unknown. Consequently, the retracted axial
length was taken as the initial reference length corresponding to unloaded state.
For each segment, sets of measurements were systematically performed at 4
different lengths below and above the so-called in vivo (natural) length L,, defined
[5,11,14,36] as the length at wich longitudinal force stays quite constant in the
pressure range 0 to 180mmHg. Only results concerning measurements performed
at L = L, are reported in this paper. This particular length was choosen as the

initial reference length in the case of longitudinally pre-stretched state.

2.4 Mechanical parameters

The diameter was continuously measured around mid-length of the tested vessel
(far from the borders of fixing cannulas). Edge effects were thus neglected for
calculations of parameters in circumferencial and radial directions. The tested
segments were considered as uniform, circular and cylindrical tubes. We assumed
the vessel wall behaves as an anisotropic, orthotropic, non-linear elastic
incompressible and homogeneous material. We also considered large elastic
deformations [9,10,16,35] of the wall.

As already stated [7,11,21,24], atherosclerosis leads to typical wall thickening of
arteries. It is possible to show that for wall thickness to radius ratios up to 0.25,
thin-walled approximation leads to negligible errors (less than 1%) when

calculating circumferencial and longitudinal stresses. For same values of ratios.
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much more significant errors (about 20%) are obtained for radial stress values.
thus requiring a calculation in thick-walled configuration.

Therefore, average “true” (Cauchy) stresses and “natural” (Hencky) strains in
radial, circumferencial, and longitudinal directions were calculated from
measurement data using the following equations [16,23,35,39] (and assuming the

shear stresses o;g, 0, -, O-g, are zero) :

R 1 R
O =P (—=2) ; éEp=Inly=In—r (3:4)
h 2 Rn,p
P R F, L
O = —2"—(z —1j+ 7 -!hR 3 &4 =Ind, =ln——- (5:6)
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where stresses oy, 0gg, O--, Strains &., &g, &- and stretching ratios A,,, Agg, A-- are
indexed respectively in radial, circumferencial and longitudinal directions, Py is
the transmural pressure, Fris the axial traction force of the segment, R is the mid-
wall radius, A is the thickness of the wall, L is the length of the specimen under
test, R,, hy, L, and R, hy, L, are respectively R, A, L of a segment either in initial
unloaded state (Py=0 and retracted length) or in initial longitudinally pre-stretched
state (P7=0and L = L,,).

In order to compare the three-dimensional mechanical properties betwen fresh
young and aged segments of arteries with reference to representative initial states,
we propose to calculate the strain energy per unit volume W, [5,8,16,23,27]
needed to deform a specimen from its initial reference state (unloaded state or
longitudinally pre-stretched state) to inflated states at representative values of
systolic and diastolic transmural pressures Py and Pyiag. We used the trapezoidal
method for an approaching calculation of integrals of the numerical-defined
stresses-strains fonctions obtained (experimental data). Therefore, W, was
calculated as the sum of three terms corresponding to each directions r, 0, z with

the following incremental expression :

W, ~—. Z Z(J* +0,) (& — &y )]zW,. +W, +W, (7)
k=1

rd).z
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where indices & and k-7 are relative to two consecutive experimental points from a
set of n+/ measurements, indice k-/ = () corresponds to the initial reference state
and W,, Wy, W- denote the three directional components of the approximation.
External diameter, thickness and length in unloaded state were calculated as the
mean average of 8 values of diameter and 16 values of thickness measured on
each image of unloaded ring and for 3 adjacent rings (cut off around the site of
observation) on every specimen.

Finally, in order to investigate the residual strains in the wall of the tested artery
specimens [7,24,16,17,34], the opening angle « (defined as the angle between two
lines joining the midpoint of the inner arc of the cross-section to its tips) was
measured from digital images of zero-stress state open rings of arteries.
Two-tailed, unpaired difference Student T-tests were performed to indicate
significant differences (i.e. probability p less than 5%) between results obtained
for fresh healthy and atherosclerotic segments of artery, with a small number of

tests and specimens (n =6, n = 6).

3 Results

The values of A/R ratios (+SD, Standard Deviation) were 0.16+0.02 and
0.22 £0.06 respectively for fresh young and aged arteries inflated at mean
transmural pressure Pr= 100mmkHg. These parameters confirm the thick-walled
configuration for segments in loaded state i.e. during tests.
Whatever the initial reference state, we may notice on Fig.2 that axial traction
force (at length of test Lyy) for aged specimens (1.1 N) is about 2/3 the force for
fresh ones (0.8 N), both being quite constant throughout pressure.
At constant length, although longitudinal stress for aged specimens (20.10° N/m?
to 30.10°N/m?) is twice the one for healthy specimens (40.10° N/m” to
60.10° N/m?) at low pressures (0 mmHg to 70 mmHg), the difference reduce with
increasing pressure tending to inverse at high pressures (above 170 mmHg).

Fig.2
Experimental radial and circumferencial stresses-strains characteristics are
represented in Fig.3 with reference to 1nitial states o, = 0, ogg = 0, &, =0, &gp =0
which correspond to the unloaded state and to the longitudinally pre-stretched

state of the excised segments at natural lengths, subjected to Py= 0. Typical non-



linear curves are obtained from inflation measurements showing a more linear
part for transmural pressure over 80 mmHg.
Differences between healthy and atherosclerotic segments are observed in values
of stress whatever the initial reference state. Maximum circumferencial stresses
(Pr= 170 mmHg) are respectively 123.10* N/m* and 80.10° N/m? for healthy and
atherosclerotic specimens that is to say about 10 times the maximum radial
stresses (-10.10° N/m? and -9.10° N/m?) at same transmural pressure.
It is to notice that depending on the initial reference state chosen, strain values are
significantly modified especially in the case of atherosclerotic specimens. With
reference to the unloaded state, healthy segments exhibit slightly larger strains
(|6 =49 %, cpo= 28 %) than atherosclerotic ones (|&,| = 46 %, o= 23 %) under
maximum stress. The negative sign of the radial strain and stress signifies a radial
compression in the wall.

Fig.3
With reference to the longitudinally pre-stretched state, those differences are
significantly marked with strains values of |&,| =31 %, &p=30 % for healthy
segments and |&.| =9 %, g9=9 % for atherosclerotic ones under maximum stress.
The typical physiological range of pressure (70-130 mmHg) corresponds to the
beginning of the linear region following the curvilinear portion of o;, = f{&,,) and
oo = f(€op) curves. The tendency described for circumferencial stresses and
strains values at maximum pressure also apply in this physiological range of
pressure. Whatever the initial reference state, healthy segments exhibit larger
radial and circumferencial stresses respectively -4.10° N/m? to —7.5.10° N/m* and
48.10° N/m” to 92.10° N/m? than healthy ones —3.8.10° N/m? to -7.10° N/m* and
32.10° N/m* to 60.10° N/m®. With reference to the unloaded state, the slight
differences in values of strains for healthy specimens (|¢.| =46.3 % to 48 %,
Eop=25.8 % to 27.6 %) when compared to atherosclerotic ones (|&,| =43.9 % to
45.4 %, €pp=21 % to 22.4 %) are also markedly amplified when referencing to
the longitudinally pre-stretched state with strains values of |, =29 % to 30.4 %,
Eop=28.4 % to 29.8 % for healthy segments and |¢,| = 6.8 % to 8.3 %, &gp= 6.8 %

to 8.3 % for atherosclerotic ones.
Fig.4
The results of the incrementally calculated total strain energy per unit volume

including directional components are shown in Fig.4. It can be noticed that in the



case of longitudinally pre-stretched state, W. is zero due to the fact that
longitudinal strain is zero. Total energy per unit volume W, as well as radial and
circumferencial components W, and W, are significantly different (p<0.05)
between both types of arteries when referenced to pre-stretched state. On the
contrary, W, calculated with reference to the unloaded state does not allow to
differentiate between healthy and atherosclerotic tested segments. However, with
the same initial state, we observe that the respective directional components are

significantly different when compared between one another (p<0.02).
Tab.1

Detailed numerical results are summarised in Tab.1. As our interest focused on
data in physiological range of pressure, values of all mechanical parameters are
given at a representative mean transmural pressure of 100 mmHg. In our
conditions of physiological like situation (longitudinally pre-stretched), we may
observe that aged segments of arteries exhibit much lower strains when compared
to healthy segments. Globally, atherosclerotic specimens tend to undergo lower
circumferencial stress but higher longitudinal stress.

In this study, average (+£SD) measured wall thickness of the tested segments in
unloaded state were 1.61+0.01 mm and 1.6+0.06 mm and average external
diameters values were 7.96 £0.53 mm and 10.37 £0.19 mm respectively for aged
and healthy arteries. Fig.5 show an example of typical images of rings of fresh
healthy and atherosclerotic segments in unloaded and in zero-stress states.

Mean values of opening angle resulting from radial cut in rings are o= 28.3°+42°
(n=6, radial cut opposite to atherosclerotic plaque), a=58.5°+17.9° (n=06,
inside plaque) for atherosclerotic arteries and o= 142.8°+21.2° (n = 9) for healthy
arteries. We may notice these values are significantly different between aged and

healthy as well as between atherosclerotic rings when opened-up at opposite sites

(p<0.001).
Fig.5

4 Discussion

The dependence of the circumferencial behaviour on axial extension [11.23]
imply the choice of a reference pre-stretched configuration to test segments of
atherosclerotic and healthy arteries with their in situ length before resection being

unknown. The natural in vivo length is thus well adapted to allow the comparison



of in vitro mechanical properties of different types of blood vessels with reference
to a common configuration. Our results in terms of axial properties show that a
larger longitudinal force is to be exerted on atherosclerotic arteries to obtain these
conditions of tests. At the same time, axial strains tend to be lower for
atherosclerotic segments although statistically significant differences are not
assessed.

Although thickness absolute values (measured in unloaded state) of
atherosclerotic and healthy arteries are close together, significantly lower
circumferencial strains are observed under inflation tests on atherosclerotic
segments and linked to lower radial strains. This reduced variation of the wall
thickness in the case of atherosclerotic arteries confirms, firstly the significantly
higher h/R ratio and secondly the stiffening process associated to the progression
of more or less calcified plaques, as already observed by other authors [11,21].

In the present study, no significant differences were found in total energy per unit
volume between tested atherosclerotic and healthy segments, with reference to the
unloaded state. On this point, our results are in good agreement with those of
previous study where no significant difference was found in energy per unit
volume between healthy and fibrosclerotic human cerebral segments of arteries
inflated by air [21]. However, we have been able to observe that results may vary
when referring to another reference initial state thus requiring a more detailed
interpretation. In fact, the absolute value of energy seems to be an interesting
differentiation parameter if restricted to transversal components (W, + Wy) and
with reference taken at Pr= 0 mmHg (in vitro configurations). When referenced
to the longitudinally pre-stretched initial state, the total energy per unit volume
includes a longitudinal component, which compensates the sum of the transversal
components. However, in both initial states and with reference taken at
Pr=70 mmHg (in vivo conditions), differential values of transversal components
of energy between 70 and 130mmHg for atherosclerotic arteries are not
significantly different from healthy arteries although absolute values referenced to
Pr=0 mmHg are. These results confirm the interest of studying arteries in vivo at
low transmural pressure to differentiate the mechanical behaviour between
diseased from healthy blood vessels [1].

As far as residual strains are concerned, we investigated the opening angle

parameter, which is known to decrease with the calcification of atherosclerotic
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aorta [24]. Our results show significantly lower values of opening angle in rings
for atherosclerotic arteries than for healthy ones leading to higher stresses in the
arterial wall thus increasing atherosclerosis progression [7,24]. Another element
to point out is the non-uniform distribution of those residual stresses and strains
highlighted by radial cut inside and opposite local atherosclerotic plaques. This
means that higher stresses in atherosclerotic blood vessels are concentrate in the
rigidified region tending to speed up the process of disease progression.

Corresponding to the various opening angles, values of residual strains and
stresses (not investigated in the present work) in both types of arteries should be
different. It follows that their influence on the mechanical behaviour of inflated
segments when referenced to zero-stress state may vary between healthy and
atherosclerotic arteries. Therefore, residual stresses and strains have to be taken
into consideration in order to determine the global 1ﬁechanical behaviour of the

structure.

5 Conclusion

This study highlights the existence of differences in the radial, circumferencial
and longitudinal rheological properties between healthy and atherosclerotic
segments of human arteries tested in vitro in static conditions, as well as
differences in residual strains and stresses (for which values still have to be
investigated). We pointed out that the comparison of the mechanical behaviour
(thick-walled configuration and large deformation) between both types of arteries
depended on the initial reference state chosen (unloaded or longitudinally pre-
stretched). We also found that in physiological range of pressure, main differences
were observed in absolute values of transversal components of the energy per unit
volume whatever the initial state. Those results may help in vivo investigations of
comparative mechanical properties of atherosclerotic and healthy human arteries

exploring a larger range of transmural pressure.
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Tab.l Mean values *SEM of mechanical parameters of the tested arteries calculated at
Py=100mmHg. Values of probability p calculated from T-test are given for statistically significant

differences between healthy and atherosclerotic arteries. NS stands for Non Significant i.e. p>0.05.

Healthy Atherosclerotic ~ T-test

Parameters segments (n=6) segments (n=6)

Initial reference state = unloaded state

& radial strain (%) -47.5 423 -44.9 +6 NS
&y circumferencial strain (%) 27123 22 +6 NS
&, longitudinal strain (%) (constant axial force) 20.5 £3.44 22.9+0.7 NS
o, radial stress (10° N/m?) -6.35 +0.04 -5.94 +0.15

oy circumferencial stress (10° N/m?) 77.7+4.2 509452 p<0.05
oy longitudinal stress (103 N/m?) 59.9+4.8 69.5 +6.4 NS
W, energy per unit volume (10° N/m?) 6.4+1.4 6.542.2 NS

Initial reference state = longitudinally pre-stretched state

& radial strain (%) -29.9 +4.8 -7.8 £1.7 p<0.01
&y circumferencial strain (%) 29.4 +4.6 7.8 +1.7 p<0.01
o, radial stress (10° N/m?) -6.35 +0.04 -5.94 +0.15

oy circumferencial stress (10° N/m?) 77.3 +4.2 50.9+5.2 p<0.05
oy longitudinal stress (10° N/m?) 59.7 45 69.5 +6.4 NS

W, energy per unit volume (10° N/m?) 3.340.8 1.2540.35 p<0.01
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c)
Fig.5 Images of rings of tested human segments of arteries before (unloaded) and after (zero-
stress) radial cut. a) Healthy specimen with 4,=1.52mm, D,=10.55mm, opening angle a=132°. b)
and c) Atherosclerotic specimen with A,=1.65mm, D,=83mm, opening angle &=23° (radial cut

opposite to atherosclerotic plaque) and ¢=64° (radial cut inside plaque).
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I11.2.3. ARTICLE 3 :COMPARAISON DES PROPRIETES
ELASTIQUES IN VITRO D’ARTERES NORMALES ET
ATHEROMATEUSES.

Blondel, W.C.P.M., B. Lehalle, G. Maurice, M.-N. Lercher, D. Bensoussan, X. Wang et J.F. Stoltz

En révision pour la revue Journal des Maladies Vasculaires

- Cf. texte intégral ci-apres -

l11.2.4. SYNTHESE

Les grandes déformations ainsi que I’hypothése de paroi épaisse ont été utilisées pour

montrer qu’entre segments artériels normaux et athéromateux :

e la comparaison de leur comportement mécanique dépend de I’état initial choisi
(différences plus marquées a partir de 1’état initial pré-tendu),

e la force axiale, les contraintes et les déformations transversales ainsi que I’énergie de
déformation et les angles d’ouverture sont significativement plus faibles pour les artéres
pathologiques,

e la rigidité accrue des échantillons athéromateux pourtant évidente dans une trés large
gamme de pression (augmentation du module de Young...) est plus difficilement traduite
par les parametres ¢lastiques (sauf la compliance) calculés dans la gamme de pression
physiologique (plus réduite) ; les résultats montrent ainsi qu’une différenciation plus
claire et plus efficace pourrait étre réalisée par une étude des propriétés mécaniques de

ces deux types de vaisseaux a partir de la pression transmurale nulle.

- Page 162 -
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RESUME :

A partir des données expérimentales obtenus lors de tests in vifro de segments d’arteres
humaines normales et athéromateuses, nous avons calculés, dans les conditions
mécaniques de paroi épaisse et de grandes déformations, les paramétres rhéologiques
(modules d’Young incrémentaux radial et circonférenciel) correspondant aux deux types
d’arteres ainsi que les parametres élastiques (modules élastiques, compliance,
distensibilité, rigidité) plus couramment utilisés in vivo. La comparaison des valeurs de
ces différents paramétres nous a permis de mettre en évidence que la rigidité nettement
accrue des échantillons pathologiques (déformations réduites, modules d’Young
augmentés) par rapport aux sains est plus particulierement remarquable lorsque la
référence choisie est I’état pré-tendu longitudinalement (pression initiale nulle) plutot que
non-chargé. Par contre, le calcul des paramétres élastiques dans la gamme physiologique
(pression initiale diastolique) a montré que malgré quelques tendances (compliance
surtout), cette différenciation n’est plus si évidente. Ces résultats confirment qu’il
semblerait plus facile de dissocier les segments artériels normaux de ceux malades en

étudiant leurs propriétés mécaniques a partir de la pression transmurale nulle.

Mots clés : Elasticité non-linéaire, athérosclérose, artéres humaines, rhéologie,

compliance

ABSTRACT :

Comparison of the elastic properties of healthy and atherosclerotic arteries in vitro.
With reference to experimental data collected through in vitro tests of healthy and
atherosclerotic human arteries, we used a thick-wall configuration and the large
deformation theory to calculate rheological parameters (radial and circumferencial
Young’s incremental modulus) corresponding to both types of arteries and other elasticity
parameters (modulus of elasticity, compliance, distensibility, rigidity) used in vivo. The
values of the various parameters allowed us to highlight the clearly increased rigidity of
the pathological segments (decreased strains, increased Young’s modulus) when
compared to healthy ones especially when referenced to the pre-stretched state (zero
initial pressure) instead of the unloaded state. On the contrary and although some
tendencies (compliance mainly) the calculation of elasticity parameters within the
physiologic range (diastolic initial pressure) has proved that this differentiation was not
easy anymore. Those results confirm that it seems more efficient to compare healthy and
diseased arteries in studying their mechanical properties with reference to a zero

transmural pressurc.

Keywords : Non-linear elasticity, atherosclerosis, human arteries, rheology, compliance



INTRODUCTION

L’ évaluation clinique de la progression de la maladie athéromateuse dans les
vaisseaux sanguins nécessite la connaissance d’une part, du comportement
rhéologique tridimensionnel des artéres humaines saines et pathologiques et
d’autre part, de la signification des parameétres mécaniques simples d’élasticité,
calculables a partir des informations cliniques disponibles de fagon non-invasive
(avant et apres traitement) sur les patients atteints notamment de sténoses
artérielles significatives.

Actuellement, les principales données collectées lors des études non-invasives in
vivo sur sujets humains (6,10,14,17,18,22) restent la pression (systole/diastole
uniquement), le diamétre interne des vaisseaux sanguins (avec précision limitée
en pratique échographique) ainsi que les vitesses de flux sanguin et de
propagation de I’onde de pouls (dynamique). Il est donc important de pouvoir
comparer les parametres calculables a partir de ces données mesurées in vivo aux
données expérimentales obtenues in vitro sur les segments sains et athéromateux
d’artéres humaines (12,22). L’interprétation de ces parameétres d’élasticité devra
tenir compte des caractéristiques spécifiques des artéres normales (grandes
déformations) et athéromateuses (épaississement pariétal) (9).

Dans cette étude, nous rapportons les données expérimentales qui permettent dans
un premier temps de comparer les propriétés rhéologiques 3D (contraintes
“vraies” oy, Opp, O-, déformations “naturelles” &,, &gp, &- et énergie de
déformation, dans les directions radiale, circonférencielle et longitudinale, en
configuration de paroi épaisse et en référence aux états initiaux non-chargé et pré-
tendu longitudinalement) de segments artériels humains sains et athéromateux
(article en cours de revue).

L’objectif de ce travail est de déterminer, a partir de ces tests in vitro. les
parameétres mécaniques « utiles » au diagnostic clinique et pour I’interprétation du
comportement d’artéres malades (vieillissement et athérosclérose). Pour ce faire,
nous avons calculé et comparé plusieurs modules élastiques ainsi que les
parameétres  systolo-diastoliques de déformation, compliance, rigidité et
distensibilité. L ensemble de ces parameétres posséde en outre ’avantage de ne pas
nécessiter la mesure de I’épaisseur ni celle des dimensions a 1’état non-chargé.
Néanmoins. leur interprétation doit étre complétée d’une comparaison avec les

parametres dépendant de 1" état initial.



MATERIELS ET METHODES

Douze segments d’artéres musculaires humaines (iliaque externe, fémorale
superficielle et poplitée) ont été collectés. Six segments considérés « sains »
¢taient issus, a des fins de contrdle d’intégrité avant et apres congélation, de
prélévement multi-organes de donneurs jeunes (35 ans maximum). Six segments
appelés « pathologiques » provenaient de résidus chirurgicaux obtenus lors
d’implantation d’allogreffes ou d’amputation sur des patients dgés atteints
d’ischémie chronique critique des membres inférieurs. Ces segments artériels
pathologiques présentaient une athérosclérose sévere avec plaques calcifiées et
dégradations intimales (classification de degré 3 selon Richter (20)). Aprés
prélévement et avant de procéder aux tests in vitro, chaque échantillon d’artere
¢était stocké temporairement (48 heures maximum), a basse température (4°C),
dans du milieu M199 (GIBCO BRL) complété d’une solution antibiotique de
pénicilline, de kanamycine et de fungizone.

Les tests mécaniques tridimensionnels in vitro ont été réalisés grace a un systéme

expérimental développé au laboratoire dans le cadre de la mise au point d’un test

d’intégrité¢ des allogreffes vasculaires et décrit précédemment (4). Aprés
immersion du segment dans une chambre de test remplie d’une solution
tamponnée Phosphate Buffer Saline (PBS) maintenue a 37°C, le diamétre externe,
la pression transmurale et la force de traction longitudinale du segment

(allongement fixé) sont mesurées en condition de fonctionnement statique

(échelons de volume). Un systeme d’acquisition et de traitement d’images permet

¢galement d’extraire la géométrie moyenne a partir des images de 4 anneaux (par

segment testé) découpés aux alentours du site de mesure du diameétre.

Le protocole de test mis en ceuvre dans cette étude a été décrit en détail dans

’article non publié¢ évoqué en introduction. Briévement, on peut rappeler les

conditions et les hypothéses déja utilisées :

e La longueur in sifu avant excision étant inconnue, la longueur de rétraction
longitudinale fut choisie comme longueur initiale a 1’état non-chargé.

e La longueur «in vivo » (naturelle) L,, (longueur pour laquelle la force
longitudinale reste constante dans la gamme de pression (5,8)) fut choisie
comme longueur de test a I'état pré-tendu.

e La mesure opto-électronique du diametre d un segment testé fut réalisée a mi-

distance entre les fixations sur les embouts afin de limiter les effets de bords.



e Les échantillons d’artéres testés ont été considérés comme des segments
tubulaires de géométrie cylindrique, circulaire et uniforme, constitués d’une
paroi €paisse de structure incompressible et homogene, anisotrope, orthotrope
et élastique non-linéaire et soumises aux grandes déformations (7,13,23).

Ainsi, nous avons calculé les modules d’ Young incrémentaux radial £, = do,./dé,,

et circonférenciel Ep = doyg/depy par dérivation directe des courbes de contrainte

en fonction de la déformation précédemment obtenues. Afin d’éviter les artefacts
dus aux variations non uniformes des pentes entre points expérimentaux
successifs, nous avons choisi de calculer ces modules en dérivant I’expression des
courbes mathématiques non-linéaire des données expérimentales. Les expressions
mathématiques utilisées pour ajuster les courbes expérimentales o, = f(&,) et
oo = f(€pg) sont adaptées de I’expression employée par Armentano et al. (1) pour
modéliser la réponse élastique du collagene, soient :
—&,, +b,

Oy =iy 8- i —=—= (€q.1)
e

”

&g +by p
O g =0p + Egy * tan| ———— (€q.2)
CU
ou a;, b; et ¢; sont trois constantes déterminées par le processus numérique
d’ajustement des données. Les performances de cet ajustement ont été évaluées en
calculant le coefficient de régression issu du processus itératif de calcul.
Ces modules d’Young incrémentaux sont a comparer aux valeurs de module
incrémental d’élasticité £;,. (mesure de 1’¢lasticité de la paroi correspondant a une

fonction linéaire de la contrainte) et de module élastique de déformation en

pression £, classiquement référencés (3,11,14,19) :

a, W d: feist .
£, =075—o2 _ 075 o (éq.3)
AR’;'R (R - Rn’."r.'_\'! ) 'R

dicst xust elivist

A_P-- Pwu - ‘Pr."m'f 4
E,=—1 = o (éq.4)
ADI D, (D - D:ﬁu.\'.f ) / Drﬁm‘!

tlieext

LY
ou A signifie la différence entre systole () et diastole (4uy) de o contrainte
radiale a mi-paroi, R rayon a mi-paroi, Py pression transmurale, D diamétre

externe.



6

De plus, les paramétres classiquement utilisés pour les études in vivo (6,10,15,21)
tels que la rigidité pariétale B, la compliance sectionnelle transversale (ou
compliance par unité de longueur) Cpyy dérivée de la courbe de volume intra-

luminal Vj en fonction de la pression Py, et la distensibilité D ont été calculés :

A 11‘1 P : ln( P\'v.\'! .'I ‘Pg fieaxt ) Z

f=—r—= — (€9.5)
AD / ‘D diast (D st D digest )a‘l D dicest
] [ A¥
Cpp=—Cp =—+—2 €q.6

pur. = =7 AP, (€9.6)

1 ; 1 - .
D= % €y = g Crun, (€q.7)

ieist liaast

ou Cyp est la compliance volumique, Vg le volume intra-luminal initial (a
pression diastolique) et Sy la section transversale correspondante.

Les valeurs moyennes des calculs sont données £SEM. L’erreur standard a la
moyenne inclue les variations dues aux imprécisions de mesure mais représente
principalement la variation biologique. Le test T de Student fut appliqué pour
indiquer les différences significatives (probabilité p inférieure a 5%) entre les
résultats obtenus pour les segments artériels sains et pathologiques, en considérant

un nombre réduit d’échantillons (n= 6, n = 6).
RESULTATS ET DISCUSSION

Dans notre étude sur les propriétés rhéologiques d’artéres humaines testées in
vitro, nous avons montré en résumé qu’entre segments sains et pathologiques le
rapport épaisseur/rayon a pression moyenne €tait de 0.16+0.02 et 0.22 +0.06
respectivement. Les échantillons pathologiques présentaient des déformations
significativement plus faibles (10% au lieu de 30%) a I’état pré-tendu, une
épaisseur pariétale plus importante a 1’état non-chargé conforme a des résultats
publiés (9,16) et un diametre extérieur moyen comparable. Globalement, les
¢chantillons sains présentaient des contraintes circonférencielle supérieures pour
des forces de traction longitudinale plus faibles (30% environ).

A partir des données expérimentales, les courbes ajustées des contraintes
circonférencielle et radiale en fonction des déformations respectives ainsi que les
courbes correspondantes des modules d’Young incrémentaux circonférenciels et

radiaux en référence aux deux états initiaux sont données Fig.l. Le tableau 1



résume les valeurs des parametres d’approximation (équations 1 et 2) obtenus
avec des valeurs finales de coefficient de régression supérieures a 0.99.

Nous constatons que les modules d’Young dans la direction circonférencielle (de
I’ordre de 10°Nm™) sont de I’ordre de 10 fois supérieurs aux modules dans la
direction radiale (de ’ordre de 10° Nm™) quelque soit le type de vaisseaux
étudiés. Les modules des segments pathologiques sont bien supérieurs a ceux des
segments sains dans les gammes communes de déformation, cette différence étant
plus particulierement marquée en référence a 1’état pré-tendu: pour &> 8%.
Ep>10°Nm™ (pathologiques) et FEp< 10°Nm? (sains), pour |e,] > 8%,
E,>10° Nm? (pathologiques) et E, < 10* Nm™ (sains). Ces valeurs traduisent une
rigidité nettement augmentée (12) de la paroi des artéres pathologiques en
comparaison de celle des artéres saines, dans les gammes de déformations
identiques, et plus nettement observables a partir de 1’état de référence pré-tendu
longitudinalement a pression transmurale nulle.

Les courbes expérimentales moyennes statiques relevées Fig.2 montrent que le
volume intra-luminal par unité de longueur des segments pathologiques est
inférieur de moitié environ a celui des segments sains, pour des pressions
transmurales au-dela de 40 a 60 mmHg. Pour la gamme de pressions inférieures (0
a 40 mmHg), nous pouvons noter une augmentation de V;/L significative dans le
cas des artéres saines (de 0.040 a 0.081 ml/mm) tandis que cette augmentation est
beaucoup plus réduite dans le cas des artéres pathologiques (de 0.030 a
0.035 ml/mm). Ces données se traduisent par des valeurs de compliance par unité
de Iongﬁeur largement supérieures pour les segments sains (de 2.6 a 0.26
107 ml/mm/mmHg en basses pressions jusqu’a 0.03 10 ml/mm/mmHg a plus
hautes pressions) comparés aux pathologiques (de 0.2 a 0.05 107 ml/mm/mmkHg
et jusqu'a 0.03 107 mI/mm/mmHg). Ces résultats sont compatibles avec les
valeurs de compliance volumique Cy = 260.107 ml/mmHg recueillies par Rosset
et al. (21) pour des artéres fémorales humaines saines testées in vitro. La rigidité
parié¢tale accrue observée précédemment correspond ici a une amplitude réduite de
la variation de volume avec la pression et avec Pr=0 mmHg comme référence
initiale au lieu de Pyi,y. Ces résultats confirment I’hypothése posée par Bank (2)
selon laquelle il serait plus facile de dissocier les vaisseaux normaux des
vaisseaux malades en les étudiant a basses pressions transmurales (en dessous de

la gamme physiologique).



Les valeurs calculées des parameétres mécaniques entre diastole et systole sont
résumes dans le tableau 1. Les valeurs de déformation circonférencielle systole -
diastole calculées montrent une tendance de variation du diametre plus importante
pour les artéres saines que pour les pathologiques mais avec de faibles valeurs
absolues correspondant a de petites déformations (entre 1 et 2%) comparables a
celles obtenues par Rosset et al. (2.3%) et Girerd et al. (3%). Ainsi, entre diastole
et systole, la déformation ne nous permet pas de différencier de fagon
statistiquement significative les deux types d’artéres alors qu’elle le permet sans
ambiguité lorsqu’elle est prise en référence a la pression transmurale nulle. De la
méme manicre, le module élastique de pression — déformation, le module
incrémental et la rigidité ont tendance a étre augmentés (distensibilité diminuée)
pour les échantillons pathologiques. Ces résultats sont compatibles avec ceux
obtenus par Hudetz et al. (12) dans une étude comparative d’artéres carotides
humaines saines et fibroscléreuses (distensibilité de I’ordre de 107 mmHg' et
réduction de 35 a 40%) et par Hansen et al. (10) in vivo pour des artéres fémorales
superficielles humaines saines (f=11.7). Les valeurs absolues du module £,
(entre 0.8 et 10° Nm'z) peuvent étre rapprochées des valeurs basses du module
circonférenciel tandis que celles de £;,. (de I’ordre de 0.3.10° Nm’z) correspondent
plutdt aux valeurs de module radial. Ces résultats montrent également que les
valeurs de compliance permettraient de mieux différencier (0.05 <p<0.1) les
échantillons pathologiques des sains dans la gamme de pressions physiologiques.
Du point de vue statistique, la variabilité biologique naturelle en rapport du
nombre d’échantillons testés nous permet difficilement d’obtenir des résultats trés
discriminants en considérant cette plage réduite de pressions physiologiques,

malgré les tendances correctes.
CONCLUSIONS

Bien que les différences de comportement mécaniques entre artéres saines et
pathologiques soient statistiquement significatives en terme de contraintes
circonférencielle et longitudinale, de déformations radiale et circonférencielle et
de modules d’Young calculés sur une large gamme de pression (de 0 a
180 mmHg) a partir de 1’état référence de pré-tension longitudinale. la rigidité
mécanique accrue des segments artériels pathologiques se traduit par une tendance
plus délicate a interpréter, dans la gamme physiologique, les paramétres de

déformation diastole — systole, de modules incrémental et élastique de



9

déformation en pression ainsi que de distensibilité. La compliance par unité de
longueur semble constituer un parameétre plus discriminant dans cette
configuration. Une évaluation plus contrastée des propriétés mécaniques des
arteres malades .in vivo pourrait étre réalisée dans la mesure ou I’état initial de

référence serait la pression nulle plutot que la pression diastolique.
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Tab.1 Valeurs des parameétres de fittage pour les courbes moyennes de contrainte radiale et

circonférencielle en fonction des déformations respectives

Etat initial Type d’arteres a, b, c ag by Cy

Non-chargé Saine 24.93 -24.5 0.292  768.9 -11.08 0215
Pathologique 48 -35.59  0.137 850 -12.4 0.141

Pré-tendu Saine 51.18 -11.8 0.243 7004 -13.9 0212

Pathologique 607.9 -0.507  0.145 5213 -25.57  0.137




Tab.2 Valeurs moyennes +SEM des paramétres mécaniques des artéres testées calculées entre
Py=70mmHg et P2;=130mmHg. Les valeurs de probabilité p calculées a partir du test T indiquent
les différences significatives (p<0.05) entre artéres normales et athéromateuses. NS pour Non

Significatif i.e. p>0.1.

Parameétres Segments sains  Segments pathologiques  Test T
&£y déformation systole-diastole (%) C1.52+0.43 1.15£0.29 NS
Eine Module incrémental (10°.N/m?) 265 £79 269 +64 NS
E, Module élastique P-D (10°.N/m?) 841 4253 937 4216 NS
Prigidité 65 +19 72 £17 NS
Cpyy. compliance (1 0°ml/mmHg/mm) 61.4+18.1 25.6+7.7 p<0.1

D distensibilité (10”.mmHg™") 0.73 £0.19 0.66 £0.15 NS
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Fig.1 Courbes expérimentales moyennes obtenues pour des segments artériels pathologiques
(®,0,—) et sains (M,,..) testés a longueur Lyy. et en référence a I’état initial non-chargé (@) ou
pré-tendu longitudinalement (). Les traits continus et pointillés (—. ..) symbolisent les courbes
issus du calcul d’approximation non-linéaire.

En haut : Contrainte vs. déformation circonférencielle (gauche) et radiale (droite)

En bas : Modules d’Young circonférencielle et radiale vs. déformations respectives, en référence a
I’état non chargé (gauche) et pré-tendu (droite) obtenus a partir de la dérivée des courbes fittées de

contrainte vs. déformation.
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Fig.2 Courbes expérimentales moyennes (:SEM) de volume et compliance par unité de longueur

en fonction de la pression transmurale obtenues pour les segments d’artéres saines (ligne continue)

et athéromateuses (ligne pointillée) testés a longueur Lyy.
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111.3.1. PRESENTATION

Comme nous l'avons vu au cours de |’é¢tude bibliographique, I'étude statique des

propriétés rhéologiques des arteres apres cryoconservation semble suffisante dans un premier
temps car les fonctions endothélo - dépendante n’existent plus (cf. I.1.3.3). Rappelons que les
propriétés longitudinales (plus particulierement) des vaisseaux sanguins font qu'ils
deviennent tortueux lorsque la force axiale devient négative ; parce qu’ils ne sont pas
systématiquement tendus a I’implantation (la force adéquate pour le greffon et/ou le vaisseau
receveur n’est pas utilisée en pratique), ces éléments montrent combien il est important de
prendre en compte cette caractéristique pour les greffons issus de cryoconservation. De plus,
les déformations des anastomoses résultant de mouvements anormaux (allongement ou
torsion) du greffon peuvent déclencher une réponse biologique et constituer ainsi un facteur
supplémentaire de viabilité du greffon vasculaire.

La plupart des tests in vifro réalisés jusqu’a aujourd’hui ont conclu que les propriétés
mécaniques ainsi mesurées (en particulier celles uniaxiales) des artéres humaines ne sont pas
significativement modifiées par la cryoconservation malgré les modifications structurelles ou
cellulaires constatés sur certains échantillons ainsi que la survenue éventuelle de
complications cliniques a court ou moyen terme (cas de rupture).

A ce sujet, les objectif des articles ci-joints sont pour le premier, de caractériser les propriétés
rhéologiques comparatives de segments d’arteres humaines fraiches et cryoconservées en
conditions expérimentales identiques tridimensionnelles et sur la base d’une modélisation
mécanique appropriée et pour le second, de comparer certains parametres €lastiques calculés
a partir des essais in vitro avec ceux recueillis dans le cadre du suivi clinique de patients

implantés a 1’aide d’une technique échographique classique.

I11.3.2. ARTICLE 4 : RHEOLOGICAL PROPERTIES OF FRESH
AND CRYOPRESERVED HUMAN ARTERIES TESTED IN
VITRO.

Blondel, W.C.P.M., B. Lehalle, G. Maurice, X. Wang and J.-F. Stoltz

Sous presse pour la revue Rhieologica Acta

- Cf. texte intégral ci-apres -
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Rheological Properties of Fresh and
Cryopreserved Human Arteries Tested in vitro

WALTER C.P.M. BLONDEL*, BERTRAND LEHALLE**, GERARD MAURICE*, XIONG

WANG* AND JEAN-FRANCOIS STOLTZ *

*Laboratory of Energetic and Theoretical and Applied Mechanics (LEMTA),
Angiohematology-Hemorheology, UMR CNRS 7563 and IFR CNRS W0070),
Faculty of medicine, 54500 Vandoeuvre-lés-Nancy, France.

**Department of Vascular and Endovascular Surgery and *Tissue Bank,
University Hospital, 54500 Vandoeuvre-lés-Nancy, France.

E-mail : walter.blondel@biomed.u-nancy. Ir
Phone : +33 (0)383592642
Fax : +33 (0)383592643

Abstract

Cryopreservation is widely used to preserve blood vessels for a while but is controversially
subjected to affect the mechanical behaviour of these allografts. The aim of this study was to
determine whether differences in the three-dimensional mechanical behaviour exist or not between
fresh and cryopreserved arteries. Using a previously developed experimental system, in vitro
inflation tests were performed on twenty segments of human fresh and cryopreserved arteries, in
static conditions. Opening angles were also measured from images of rings in zero-stress state.
The initial reference state was chosen as the unloaded state and tests were performed on specimens
stretched at natural “in vivo” length. Mechanical measures calculated are “natural” (Hencky)
strains (finite deformations), “true” (Cauchy) stresses in radial, circumferencial and longitudinal
directions as well as strain energy per unit volume. Tangent moduli are derived from radial and
circumferencial stress-strain characteristics using non-linear curve fitting. Values of incremental
and pressure-strain elastic parameters, wall stiffness and compliance per unit length are also
calculated. Results are presented in terms of characteristics of stresses and strains in the three
directions, axial force, Tangent moduli vs. strains or stresses and energy per unit volume, for both
types of artery, with reference to transmural pressure. Detailed numerical results are given at mean
transmural pressure or in the physiological range. Significant differences are indicated by statistic
Student T-tests. Results obtained show that significant differences exist between rheological
properties of fresh and cryopreserved segments of human artery. Strains, stresses, axial force,
strain energy and wall stiffness values highlight those differences whereas elastic parameters,
compliance and opening angle do not. The usefulness of some parameters to compare the

mechanical behaviour existing between fresh and cryopreserved arteries is therefore underlined.

Keywords : in vitro tests, elasticity, human artery, cryopreservation



Introduction

Actually, as far as arterial transplantation is concerned, cryopreservation is the
usual method to preserve allografts for a while. However, some clinical
observations realised by Lehalle et al. (1996, 1997) reported typical cases of
mechanical modifications of allografts (fissuring, rupture, aneurysm) after some
weeks. Consequently, one of the problems we are faced with is the knowledge of
the three-dimensional mechanical behaviour of the human artery wall after
cryopreservation, especially because of the particular nature of the tissue which is
a non-linear, viscoelastic, heterogeneous and anisotropic material (Demiray 1988,
Dobrin 1986) and of the structure consisting of multiple layers with different
thickness and different rheological properties, which vary between species,
individuals and sites in the arterial tree.

Only few in vitro tests were performed to study the relations between stresses and
strains in the material and residual strains in human cryopreserved arteries
compared to fresh arteries. Furthermore, recent studies undertaken on human
arteries by Cardon et al. (1999), Brossollet and Vito (1997), Rosset et al. (1996)
and Adham et al. (1996) among others did not collect enough experimental data to
formally assess that cryopreservation has no effects on their mechanical
properties.

Therefore, complementary experimental data need to be obtained from cylindrical
segments of vessels subjected to be more informative and realistic than tests on
flat specimens. Attention should also be paid to the investigation of the
mechanical behaviour of the artery (fresh and cryopreserved) as a whole structure
with reference to an initial state which is not always clearly defined.
Consequently, the aim of this study was to determine the 3D mechanical
properties of vascular segments of fresh and cryopreserved human arteries, using
a recently developed experimental in vitro set-up, in static conditions. Results
obtained in terms of stresses, strains, strain energy, tangent moduli and
complementary parameters of clinical interest are presented. compared and

discussed in this paper.
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Materials and Methods

Specimens of arteries

Twenty segments of human muscular arteries (external iliac EIA and superficial
femoral SFA) were tested. They were relatively straight with very few branches.
50 mm +16mm in mean length £SD (Standard Deviation) and mainly cylindrical
in shape. Fresh segments of arteries were taken during multiple organ removals.
Cryopreserved segments were residual unused surgical pieces from allografts
thawed for re-implantation (removal in the framework of a scientific programme
on research of global test of blood vessels integrity after cryopreservation).
Cryopreservation and thawing were carried out with respect to the protocol used
in clinical practice before implantation : vessels were placed in Gambro® DF 700
bags (NPBI - Moussy-le-Neuf, France) with 100 ml of an isotonic saline solution
containing 4%  albumin  serum. Before freezing, cryoprotectant
(Dimethylsufoxyde Me2SO) was slowly introduced (continuous addition) into the
freezing bag to a final concentration of 10%. Total exposure time to DMSO was
30 min. at a temperature below 10°C. Gradual and controlled cooling rates in both
liquid and solid phases were pre-programmed at -1°C/min down to -40°C and -
5°C/min down to -150°C using a liquid nitrogen atomising freezer (Kryol0-16
série III Planer® - FLOBIO - Paris, France). Evolution of latent heat was
controlled manually by an injection of liquid nitrogen into the chamber at the
appropriate point. Thawing was achieved in a hot water bath at 37°C over 20
minutes. The whole process induced no manipulation-related physical trauma.
Before tests, specimens of arteries were temporarily stored (48 hours max.) at 4°C
in M199 medium (GIBCO BRL) supplemented with penicillin, kanamycin and

fungizone, in order to preserve the cellular isotonicity.

In vitro mechanical tests system

The experimental device (Fig.1) and its technical performances have already been
evaluated by Blondel et al. (1999). [t mainly consists of a vertical test chamber. a
pressure transducer measuring the internal pressure at the entrance of the vessel. a
high resolution opto-electronics device (fast linear CCD sensor and back-lighting

UV source) measuring the external diameter of the segment, a strain-gauges force

&
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transducer fixed on a translation table allowing to stretch the segment at specific
lengths while measuring the longitudinal force exerted.

Numerical results of the measurements are collected in a microcomputer through a
specifically developed 12 bits AD/DA acquisition and control system. A
calibration of the channels takes place before each test following a protocol
already described in previously cited references. An image acquisition and
processing system (SONY camera and Visilog® software) also allowed us to

collect images of rings of each segment after inflation tests.
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Fig.1. Schematic representation of the experimental set-up

Methods of tests

In order to perform the mechanical tests, each specimen of artery was non-
traumatically mounted on specifically designed cannulas using 0-nonabsorbable
braided suture wire, collaterals were collapsed using 6-0 nonabsorbable suture
wire and water-tightness was verified. It is to notice that only the retracted axial
length was measured because in vivo length before resection was unknown. Then,
the cylindrical segment was immersed inside the housing chamber filled with
Phosphate Buffer Saline (PBS) solution maintained at 37°C using precise
temperature regulation. The vessel was stretched vertically between the lower
drilled cannula fixed for fluid perfusion inside the vessel and the upper one
connected to the force transducer. External diameter, longitudinal force and
internal pressure were continuously measured under static conditions (steps of

volume).



For each segment, sets of measurements were systematically performed at 4
different lengths below and above the so-called “in vivo" or natural length L,,
defined by Dobrin et al. (1986, 1990) as the length at wich longitudinal force stays
quite constant in the pressure range 0 to 180 mmHg (24.10° N/m?). Only results

concerning measurements performed at L = L,, are reported in this paper.

Mechanical parameters

The diameter was continuously measured around mid-length of the tested vessel
(far from the borders of fixing cannulas). Edge effects were thus neglected for
calculations of parameters in circumferencial and radial directions.

[n order to estimate the variations of the mechanical properties of the vascular
wall, the tested segments were considered as uniform, circular, cylindrical and
incompressible thin-walled tubes. We also assume the artery wall to behave as an
anisotropic, orthotropic, non-linear elastic continuum and homogeneous material.
A theory of finite elastic deformations is used in reference to works done by Fung
(1993), Weizsidcker and Pinto (1988). We assumed the shear stresses o9, 0 -, 0=
are zero. Therefore, “natural” or Hencky strains (used for finite deformations as
the sum of infinitesimal strains) and average “true” or Cauchy stresses (ratios of
the forces and the areas in the same finite deformed state) in radial,
circumferencial, and longitudinal directions were calculated from measurement

data using the corresponding equations (Vaishnav 1984, Carmines 1991) :
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where stresses oy, Oy, O--, Strains &, &gg, & and stretching ratios A4,,, Agg, A-- are
indexed respectively in radial, circumferencial and longitudinal directions. Py
transmural pressure, /7 axial force of the segment, V,, volume of the vessel wall,
R, mid-wall radius, D, = 2R, external diameter. D; = 2R; internal diameter. A
thickness of the wall. L length of the specimen and R, Dy hy. L, respectively

Ry Doy b, L of a segment in initial unloaded state (£ = 0 and retracted length).



In order to efficiently compare the three-dimensional mechanical properties of
fresh and cryopreserved segments of human arteries with reference to a
representative initial state, we propose to calculate from experimental data the
strain energy per unit volume W, needed to deform a specimen from its unloaded
state to inflated states at representative values of systolic and diastolic transmural
pressures Py, and Py In fact, as stresses-strains functions obtained are only
defined by numerical tables, the trapezoidal method for an approaching
calculation of integrals of these functions was used. Therefore, W, was finally

calculated with the following incremental expression :

1 n
W, = 2 Z Z(C’k +0y) (6 — &) | (8)

.zl k=]

where indices k and k-7 are relative to two consecutive experimental points from a
set of n+/ measurements and indice k-1 =0 corresponds to the unloaded state.

The calculation of radial and circumferencial elastic or tangent moduli
E.=do,/de, and Eg= dopy/dess, can be obtained from direct incremental
derivation of the stress-strain curves. To avoid artefacts due to non-uniform
variations of slopes between consecutive points of the experimental curves, it was
necessary to derive those moduli from uniformly varying non-linear fitted curves.
The mathematical equation used to fit o, = f(&,) and oy = f{spg) experimental
curves was adapted from the expression referenced in Armentano et al. (1995) to

model the collagen elastic response. We expressed them as follows :
Oy = 0y &y tan((=¢,,. + b)) 3 Oy =ay - &gy -tan((&gy +by)/cy) (9:10)

where «;, b; and ¢; are three constants assessed by non linear curve fitting.

The non-linear curve fit performances were evaluated by calculating the
coefficient of regression from the iterative process of calculation.

These moduli are to compare to classically referenced (Silver at al. (1989)) values
of incremental elastic and pressure-strain elastic parameters £, and E, usually
termed as moduli although they characterise but do not represent material

properties and defined as :
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where Dyygs Osysts Rsyse and Dyiasts Outiasts Raiase are the values of external diameter,
circumferencial stress and mid-wall radius respectively at Py, Poigsr.
[n addition, parameters of more clinical interest such as wall stiffness f and cross-
sectional compliance or compliance per unit length C,, derived from volume-
pressure curves were computed and compared. They are typically used in in vivo

study (Hansen et al. (1993) among many others) and expressed as :

In(7 ).\'_i’.v-' x Priast) . S I AV
H] ol = 7

(13;14)
(DX.I-'.\'.‘ -D, licaxt ) / D(ﬁ{;,\-,l L AP‘J.

where Vj is the intra-luminal volume and AV} corresponds to the change in Vj
between systole and diastole.

The geometrical dimensions (D,, h,, L,) were calculated as the mean average of 8
values of diameter and 16 values of thickness measured on each image of
unloaded ring and for 3 adjacent rings (cut off around the site of observation) of
every specimen. V,, was then determined allowing to calculate 4 from the values
of D as a function of transmural pressure Prand in vitro length L of the segment.
Furthermore, the artery wall is not free of stress when transmural pressure is zero
(unloaded state) and existing residual stresses and strains in this state play an
important role in the evaluation of the stress distribution in the wall. The zero-
stress state can be obtained by one radial cut of rings of arteries leading to open-
sector segments (Fung 1991) characterised by opening angles « (defined as the
angle between two lines joining the midpoint of the inner arc of the cross-section
to its tips). In order to investigate these residual strains in the wall of the tested
artery specimens, the opening angle & was measured from digital images of zero-
stress state open rings of arteries.

Two-tailed. unpaired difference Student T-tests were performed to indicate
significant differences between results obtained for fresh and cryopreserved

segments of artery, with a small number of tests and specimens (n =6, n = 14).

Results

The values of A/Re ratios were 0.16+0.018 (£Standard Deviation SD) and
0.123 £0.022 respectively for fresh and cryopreserved arteries inflated at mean
4



transmural  pressure  Pyr=100mmHg (13.3><103 N/mz). The thin-walled
approximation was therefore good enough for segments in loaded state i.e. during
tests. The initial state o;.=0, oy=0, o077=0, &,.=0, &99=0, &7z=0 considered in
stresses-strains characteristics (see Fig.1) corresponds to the unloaded state of the
excised segments at natural retracted lengths and subjected to Py= 0. Maximum
circumferencial stress (Py= 170 mmHg or 22.7x10° N/m?) is about 125x10° N/m*
for fresh specimens and 170x10° N/m” for cryopreserved ones that is to say more
than 11 to 15 times the maximum radial stress (1 1x10° N;’mz) at same transmural
pressure.

The non-linear stress-strain curves in radial and circumferencial directions
obtained from inflation measurements show both two more linear parts for
transmural preSSL-lre between 0 and 40 mmHg (5.3x10° N/m?) and over 80 mmHg
(10.?‘><103 N;’mz). It is to notice that above Pr=60mmHg (8><103 mez)
cryopreserved specimens exhibit much larger strains (|&.|>70%, &pp>30%) than
fresh specimens under maximum stress (|&,{<30%, <28%). The negative sign

of the radial strain and stress signifies a radial compression in the wall.
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Fig.2 Mechanical characteristics in circumferencial (top left), radial (bottom left) and longitudinal
(right) directions obtained from experimental measurements. Dotted and continuous lines are for
mean curves (:SD) of respective cryopreserved and fresh tested specimens.

Stress vs. strain curves are on the left. Superimposed straight lines of corresponding stress vs.
transmural pressure are also plotted with reference to a secondary horizontal axe.

Axial force and longitudinal stress vs. transmural pressure curves are on the right.



The typical physiological range of pressure (70-130 mmHg or 9.3-17.3x10* N/m")
corresponds to a linear region following the curvilinear portion of o, = f{g,) and
opo = f(¢pg) curves. Circumferencial stresses and strains values are higher for
cryopreserved arteries (75x10° to 129x10° N/m®, 33 to 34.8%) than for fresh
arteries (48x10° to 93x10° N/m’, 25.8 to 27.6%). Radial strains are also larger for
cryopreserved (-75.3 to -77.1%) than for fresh (-46.3 to -48.1%) specimens. The
longitudinal stress as a function of pressure is about 4 times higher in the case of
cryopreserved segments (124x10* to 148x10° Nimz) when compared with fresh
ones (46x10” to 67x10° N/m?). We may notice that axial force (at length of test
Lyy) for cryopreserved specimens (1.6 N) is about twice the force for fresh ones
(0.8 N), both being quite constant throughout pressure. Besides those differences

between types of arteries, the shapes of their curves are very similar in the three

directions.
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Fig.3 Mean experimental curves obtained from segments of fresh (O,—) and cryopreserved (_....)
arteries stretched at L,y Left : Circumferencial (top) and Radial (bottom) stress vs. strain, with
respective calculated non-linear fitted curves (—) and (..) drawn. Right : Radial and circumferen-
cial tangent moduli vs. strains (top) and vs. stresses (bottom) obtained from derivation of

respective calculated stress-strain fitted curves.

This is assessed by the calculation of radial and circumferencial tangent moduli
(Fig.3) from fitted curves with parameters values in equations (9:10) summarised
in Tab.1. Non-linear fitted curves drawn in Fig.3 were obtained with final values
of regression coefficient higher than 0.99 for all calculations. Non-linear charac-

teristics of mean radial and circumferencial tangent moduli £, and £, derived
0



from mathematical expressions show their shapes are similar for both types of
arteries but with a sharp rise starting above higher strains for cryopreserved
specimens.

Tab.1 Values of fitting parameters for mean circumferencial and radial stress-strain characteristics

Type of artery Direction a b; C;
Fresh Circumferencial 783.710 26.715 02117
Radial 38.953 460.70 0.2274
Cryopreserved Circumferencial 134.83 31537 1.3069
Radial 6.0375 162.92 0.899]

However, in a wide range of identical values of stress, absolute values of £, (up to
300x10° N/m?) and Ey (up to 4500x10° N/m?) for cryopreserved segments are close
to fresh ones (slightly higher in circumferencial direction).

Fig.4 show that the incrementally calculated strain energy per unit volume is
much higher in cryopreserved arteries than in fresh arteries with a ratio of about
2.5 at Pyy (70 mmHg or 9.3x10° Nr’mz) and a ratio of 3.5 at Pyiy (130 mmHg or
17.3x10° N/m?). Difference is highly significant with p<0.0005.

Detailed numerical results are summarised in Tab.2. As our interest focused on
data in physiological range of pressure, values of all mechanical parameters were
chosen to be calculated either at a representative mean transmural pressure of
100 mmHg (13.3x 10° Nf’mz) or between Py, and Pyiqg, depending on the nature of
the parameters. We may observe that cryopreserved segments of arteries exhibit
higher three-dimensional stresses and strains when compared to fresh segments.
At Pr=100 mmHg (13.3x10° N/m?), respective radial, circumferencial and
longitudinal strains between both types are in a ratio of about 1.6, 1.3 and 2, while

circumferencial and longitudinal stresses are in a ration of 1.4 and 2.3.

a0 7

1

L
=

-

Energy Wy (103J.m3]

0

ET=TommHg  PT=120mmHg - PT=T0mmHg  FT=130 mmHa
Healthy Arteries Cryopreserved Arteries

Fig.4 Mean values of energy per unit volume for fresh (left) and cryopreserved (right) tested

arteries at representative systolic and diastolic transmural pressures
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Tab.2.Mean values £SD of the mechanical parameters of the tested arteries calculated at mean
transmural pressure P, = 100 mmHg or 13.3x10° N/m* (*) and at P between 70 (9.3x10° N/m?)
and 130 mmHg (17.3x10° N/m?) (°).

Values of probability p calculated from T-test are given for statistically significant differences

between fresh and cryopreserved arteries. NS stands for Non Significant i.e. p >0.05.

Fresh Cryopreserved
Parameters segments segments T-test
(n=6) (n=14)
*g, radial strain (%) -47.5+5.7 -76.6 +9.5 p <0.001
*gy circumferencial strain (%) 27 £5.6 34347.2 p<0.05
*g, longitudinal strain (%) (constant axial force) 20.5+8.43 42.3 £3.7 p <0.001
*o, radial stress (10° N/m?) -7.3140.07  -7.34 £0.18 NS
*g, circumferencial stress (10° N!mz) 77.3 £10.3 108 +£19 p <0.005
*g, longitudinal stress (10° N/m?) 599+11.9 139 +46 p <0.001
*Eq circumferencial tangent modulus (10° N/m?) 1271 1979
*E, radial tangent modulus (10° N/m?) 118 133
°E, pressure-strain elastic parameter (10° N/m?) 841 4619 490 £240 NS
°E;, incremental elastic parameter (103Nlmz) 265 +194 201 +£93 NS
°C,, Compliance (107 ml/mm/mmHg) 0.24 +0.17 0.21 +0.07 NS
°f wall stiffness 65.1 +47.2 34.6 £15.5 p <0.05

Values of mean elastic moduli £p and E;,. for both types of segments are observed
to be in the same order of magnitude. Although the calculated value of Ep is
higher in the case of fresh specimens it is difficult to formally assess this tendency
because of statistically non-significant differences. Values of £y and E, in this
table are given at identical mean transmural pressure but they have to be
compared at identical strains or stresses as seen earlier.

Concerning cross-sectional compliance calculated in the physiological range of
pressure, no significant differences were observed between fresh and
cryopreserved arteries in vitro, in static conditions of test. Numerical results also
show that the wall stiffness of cryopreserved segments tends significantly to be
lower than that of fresh segments even large SD limits somehow this comparison.

In this study, average measured wall thickness of the tested segments in unloaded
state were 1.34+0.22 mm and 1.60 £0.06 mm and average external diameters
values were 8.22 £0.92 mm and 10.37 £0.19 mm respectively for cryopreserved
and fresh arteries. Fig.6 show an example of typical images of rings of

cryopreserved and fresh segments in unloaded and in zero-stress states. Mean
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values £SD of opening angle resulting from radial cut in rings are o= 123°+42°
(n=30) for cryopreserved arteries and o= 143°+21° (n = 9) for fresh arteries. We

may notice these values are not significantly different (p>0.05).

Fig.6 Images of rings of tested human segments of arteries before (unloaded) and after (zero-

stress) radial cut. Left : fresh specimen with 4,=1.52mm, D,=10.55mm, opening angle «=132°,

Right : cryopreserved specimen with A,=1.418mm, D,=9.086mm, opening angle a=131°.

Discussion

In vitro studies on inflated segments by Rosset et al. (1996) and Dobrin et al.
(1990) reported values of Ep = 64x10° N/m?, Eipe=1 127x10° N/m? for human fresh
SFA, Fr=0.2N to 0.35 N for human fresh EIA. Silver et al (1989) reported in
vivo and in vitro values of Ep = 170x10° N/m? and 330x10° N/m? for human SFA.
In vitro studies on circumferencial and longitudinal strips of human SFA and EIA
by Cardon et al. (1999) and Lee et al. (1986) reported values of £y in the range of
1300x10° to 1700x10° N/m? under ope In the order of about 130x10° N/mz, at mean
transmural pressure. Works done by Adham et al. (1996) and Gournier et al.
(1993) comparing Young’s moduli, stresses and strains in radial and
circumferencial directions of cryopreserved and fresh strips of human aorta
concluded that no statistically significant differences exist between them. Other
reports comparing also elastic moduli and compliance of cryopreserved and fresh
segments of human lead to similar conclusions.

Global tendencies of our parameters are in good agreement with some of the
referenced results but particular points have to be discussed. Overall static results
we obtained (in the human physiological range of pressure) show that
cryopreserved segments compared to fresh segments have a more elastic wall
(higher radial and circumferencial strain at identical radial stress) which leads to
higher circumferencial and longitudinal values of stress. This is confirmed by the
large differences in strain energy per unit volume. The wall stiffness calculated
also allows us to significantly differentiate between cryopreserved and fresh

specimens. These parameters highlight the existence of structural differences
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between fresh and cryopreserved arteries, leading to statistically significant
differences in their three-dimensional mechanical behaviours. The comparison
between tangent moduli is somehow limited by the large differences in the
variation range of strains. However, as values of stress are common for both types
of arteries in a much wider range of pressure, tangent moduli with reference to
identical stresses show that fresh specimens tend to exhibit a more rigid behaviour
than cryopreserved specimens, in circumferencial direction.

On the contrary, elastic moduli as well as compliance parameters does not allow
us to statistically assess these differences in mechanical behaviour between the
two types of arteries, tested in vitro in static conditions.

Finally, we assessed the presence of residual stress and strain in the tested
segments by measuring the mean opening angles. However radial and
circumferencial mean residual stresses and strains still need to be quantified.
Thus, zero-stress state should be taken as the reference initial state in order to

describe a “true” 3D stress-strain mechanical behaviour law of the structure.

Conclusion

This study highlights the existence of differences in the three-dimensional
rheological properties between fresh and cryopreserved segments of human
arteries tested in vitro in static conditions. In physiological range of pressure,
main differences are observed in values of circumferencial, radial and particularly
longitudinal strains and values of circumferencial and longitudinal stresses, but
neither in values of elastic moduli calculated nor in compliance values. The wall
stiffness could therefore be a more reliable clinical parameter to differentiate the
mechanical behaviour between both types of arteries.

Those results need to be completed by further data from other protocols of
inflation tests on same fresh segments of arteries before and after
cryopreservation, at various temperatures, with in vivo length measured before
resection and in dynamic conditions. Furthermore, the distribution of residual
stress and strain in the artery wall allowing the vessel to adapt to mechanical
loading need to be further investigated, especially in human fresh and
cryopreserved arteries. The uniformity of the distribution of the loading in those

particular vessels and their rheological consequences have to be determined.
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.3.3. ARTICLE 5: EVALUATION DES PROPRIETES
PHEOLOGIQUES DE LA PAROI DES ALLOGREFFES
ARTERIELLES PAR ECHOGRAPHIE MODE B. TECHNIQUE
ET INTERETS.

Lehalle, B., M.-N. Lercher, W.C.P.M. Blondel, G. Maurice, G. Fiévé and J.F. Stoltz

En révision pour la revue Journal des Maladies Vasculaires

- Cf. texte intégral ci-apres -

111.3.4. SYNTHESE

Les résultats obtenus in vitro montrent des différences significatives de comportement

mécanique entre les segments artériels frais et ceux issus de cryoconservation (en hypothése

de paroi mince et de grandes déformations) lorsqu’ils sont comparés a partir d’un état de

référence identique non chargé. Notons que pour les échantillons cryoconservés :

e la force axiale est doublée et les contraintes et déformations sont significativement
augmentées dans les trois directions,

e [’énergie de déformation est plus que doublée,

e la compliance et les angles d’ouverture ne traduisent pas ces différences.

La comparaison de certains parametres élastiques réalisée avec les données échographiques

recueillies in vivo, montre que malgré des valeurs absolues plus faibles (présence des tissus

environnants, états de traction différents avec probablement une tension plus importante in

vitro) et la gamme limitée et variable de pression (systole — diastole) une corrélation semble

exister entre cryoconservation et distensibilité accrue. L’aide envisagée au chirurgien

consisterait en une évaluation peropératoire de 1’adéquation entre longueur (force axiale) et

pulsatilité.
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Evaluation des propriétés rhéologiques de la paroi des allogreffes artérielles par

échographie mode B. Technique et intéréts.
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Introduction :

Dans la mouvance de la transplantation d’organes. les allogreffes artérielles
connaissent actuellement un regain d’intérét. De par leur caractére potentiellement
résistant a I'infection (1-4), elles sont utilisées dans les revascularisations en milieu
septique. La présence d’un revétement de surface peu thrombogeéne et les propriétés
viscoélastiques de leur paroi pourraient étre déterminantes quant a leur utilisation
dans les revascularisations périphériques sur artéres de petit calibre, en I’absence de
capital veineux autologue disponible (5-8). Des études ont montré la raréfaction des
cellules endothéliales apres transplantation (9,10) ; I’intérét potentiel de ces substituts
pourrait alors résulter des propriétés rhéologiques de paroi, dont I’influence sur
I’hémodynamique locale et régionale a ét¢ montrée (11). Dans cette optique,
’intégrité et la pérennité des propriétés mécaniques des allogreffes deviennent
essentielles ; elles ne doivent étre modifiées ni par les procédés de conservation, ni
par les techniques de transplantation ; elles devraient perdurer a long terme. Jusqu'a
présent, seules des études in vitro ont étudié les propriétés mécaniques d’arteres
avant et aprés cryoconservation (7,8,12,13). Le comportement biomécanique de la
paroi des allogreffes artérielles aprés transplantation, tout comme son évolution,
n’ont jamais été étudiés en pratique clinique. Une telle étude pourrait permettre
d’optimiser les conditions techniques de la transplantation, voire de déterminer des
facteurs mécaniques prédictifs d’une éventuelle dégradation du greffon (14). La
plupart des méthodes d’étude in vivo des propriétés biomécaniques des arteres sont
invasives ou requierent un appareillage non disponible en dehors d’un protocole

expérimental (15,16). L’analyse biomécanique in vivo de la paroi vasculaire en



échographie mode B a été rapportée avec une bonne reproductibilité entre différentes
mesures sur un méme site (17).

Dans ce travail, nous avons évalué les possibilités d’étudier, in vivo et de maniére
non invasive, les propriétés biomécaniques de la paroi des allogreffes artérielles
sous-crurales par les moyens d’investigation habituels ultrasonographiques. L’intérét
d’une telle technique serait d’associer au cours d’un seul examen écho-doppler, une
évaluation biomécanique au controle régulier, morphologique et hémodynamique,

des patients porteurs d’une allogreffe artérielle.

Matériel et méthodes :

Nous avons étudié les propriétés biomécaniques de deux types d’artéres fémorales
superficielles (saines fraiches et cryoconservées décongelées) par deux techniques
différentes (in vivo par échographie et in vitro sur banc de mesure). Quelque soit la
technique d’étude, tous les paramétres bio-mécaniques ont été déterminés par
’observation des variations de diametres et de pressions diastoliques et systoliques.
Etude in vivo :

e Arteres étudiées :

Dans le groupe A, 1’étude a porté sur des artéres fémorales superficielles natives. Il
s’agissait des artéres de 3 hommes et de 3 femmes sains, d'dge moyen de 24,5 + 11,6
ans. Aucun n'avait de pathologie cardio-vasculaire connue ou avérée a l'examen
clinique et écho-doppler artériel.

Dans le groupe B, les mesures ont été réalisées sur 2 allogreffes fémorales

superficielles récemment transplantées (étude au 9éme jour post opératoire). Les



allogreffes fémorales avaient été implantées chez deux patients ; elles réalisaient des
pontages fémoro-poplités sous-cutanés.

e Mesures effectuées :

Les diametres artériels diastoliques et systoliques ont été¢ mesurées en échographie
avec couplage ECG par une sonde linéaire de 7 MHz (HDI 5000, Advanced
Technology Laboratories, Philips, Bothell, USA). La sonde était positionnée dans
I'axe longitudinal de l'artere, sur le 1/3 moyen de I’artére fémorale superficielle ou
sur la portion moyenne de l'allogreffe, permettant d’obtenir une coupe longitudinale
de l'artere. Sans modifier le positionnement de la sonde, I’exploration était réalisée en
mode B et enregistrée pendant au moins 10 cycles cardiaques consécutifs. Sur les
données de I’enregistrement, un site d’étude fixe était choisi et repéré sur I’artére, par
le positionnement d'un marqueur visuel. Sur ce site, le diameétre interne, défini
comme la distance entre les parois antérieure et postérieure de 'artére séparées
uniquement par la lumiére du vaisseau (18), était mesuré en diastole et en systole.
Toutes les mesures ont été effectuées par le méme opérateur.Aprés avoir évalué
préalablement I’erreur de mesure intra-opérateur (<4%), un nombre de mesure limité
a été déterminé. Cinq mesures de diamétre successives étaient effectuées en systole
puis en diastole sur un méme cycle cardiaque et sur 5 cycles différents. Ces mémes
mesures €taient répétées sur 3 sites différents.

La pression artérielle a été déterminée simultanément aux mesures de diametre par
méthode oscillométrique au niveau de ’artére brachiale droite (Dinamap®. Critikon,
Tampa, USA).

Etude in vitro :

e Artéres étudiées :



Dans le groupe C, nous avons étudié 6 segments cylindriques d’artéres fémorales
superficielles humaines fraiches et saines, recueillies lors de prélévements multi-
organes chez des donneurs jeunes (dge inférieur a 35 ans).

Dans le groupe D, nous avons étudi¢ 2 segments cylindriques d’allogreffes artérielles
cryoconservées décongelées ; chacun correspondait a un segment des deux greffons
qui ont été transplantés et étudiés in vivo.

e Mesures effectuées :

Tous les segments artériels ont été analysés sur un banc de mesure permettant des
tests mécaniques tridimensionnels (19,20). Pour chaque segment, I’ensemble des
mesures a ¢té réalisé dans les 48 premiéres heures aprés le prélévement, dans une
chambre de test remplie d’une solution saline isotonique maintenue a 37°C. Le
diameétre et la force de traction longitudinale ont été mesurées pour une gamme de
valeurs de pression transmurale physiologiques compris entre 70 et 150 mmHg.

Calcul des parameétres bio-mécaniques :

Pour chaque technique d’étude et pour chaque type d’artére, nous avons calculé le
module €lastique de déformation en pression E | (ref), la déformation circonférentielle
gy, la distensibilit¢ D, la compliance sectionnelle transversale (ou compliance par
unité de longueur) C,,, la rigidité pariétale B selon les équations suivantes (ref) :

e Module ¢lastique de déformation en pression £ :
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ou A signifie la différence entre systole (/) et diastole (¢jjggs), PT pression

transmurale, D diamétre.

e Distensibilité¢ D, compliance sectionnelle transversale (ou compliance par unité de

longueur) Cpyyy, et rigidité pariétale 5 :

1 , 1 ‘
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ou Cy est la compliance volumique, Vjqs le volume intra-luminal initial (a

pression diastolique) et Sjg¢ la section transversale correspondante.

Pour valider la technique d'étude ultra-sonographique, nous avons comparé les

résultats obtenus in vivo avec ceux obtenus in vitro.

RESULTATS

Le tableau 1 rapporte les différents paramétres calculés a partir des mesures ultra-
sonographique en mode B. Hormis les valeurs de distensibilité qui étaient
comparables entre les deux groupes, les allogreffes récemment implantées (groupe B)
présentaient des parametres différents des artéres natives (groupe A). Les valeurs de
déformation circonférentielle €,, de compliance par unité de longueur C,, des
allogreffes implantées étaient supérieures a celles des artéres natives ; de méme, les
valeurs de rigidité B et du module pression-déformation E, des allogreffes étaient
inférieures a celles des artéres natives. L’ensemble des paramétres était en faveur

d’une plus grande distensibilité artérielle dans le groupe B que dans le groupe A.



Les résultats de l'étude in vitro sont rapportés sur le tableau 2. Les artéres
cryoconservées-décongelées (groupe D) apparaissaient également plus distensibles
que les arteres fraiches (groupe C) : elles présentaient des valeurs de déformation
plus élevées et des valeurs de rigidité et de module pression-déformation plus faibles.
La compliance par unité¢ de longueur était plus faible dans le groupe D que dans le
groupe C. La distensibilité variait peu entre les 2 groupes.

En comparant les deux techniques d'étude, la méme tendance a été observée : les
artéres cyoconservées (groupes B et D) apparaissaient plus distensibles que les
artéres non cryoconservées (groupes A et C). Hormis la compliance, cette tendance a
été observée sur tous les paramétres, avec une magnitude différente en fonction de la
technique utilisée. Les variations observées entre les groupes A et B par ultrasons

étaient plus faibles que les variations observées in vitro entre les groupes C et D.

DISCUSSION

Considérations méthodologiques.

Deux principales méthodes ultrasonographiques sont actuellement proposées pour
étudier in vivo les propriétés mécaniques des artéres. La premicre est basée sur
I'étude de la vitesse de I'onde de pouls (21) ; l'autre sur les variations locales de la
distension artérielle. Cette derniére nécessite I'acquisition simultanée de la pression et
des dimensions artérielles au site a étudier, durant l'ensemble du cycle cardiaque.
Pour mesurer les variations de diamétre, la plupart des auteurs utilisent une technique
automatisée d'echo-tracking, fiable et trés sensible (17). Outre son caractére non-
invasif et transcutané, l'intérét principal de notre technique d'étude
ultrasonographique est de pouvoir recueillir, au cours du méme examen, plusieurs
informations  d’intérét clinique sans nécessité acquérir un appareillage
supplémentaire. Elle permet de mesurer les vitesses sanguines dont l'intérét est
reconnu dans la surveillance des revascularisations périphériques (22), d'analyser la
morphologie de la paroi du greffon qui est soumise a4 une dégradation potentielle
(10,23). enfin d'enregistrer les variations instantanées de diametre du greffon avec

une reproductibilité satisfaisante sur des études discontinues (17). La reproductibilité



permet un suivi séquentiel biomécanique des greffons, puisque la topographie du site
d’étude est rarement identique.

Méme s'il existe un indice d'amplification faisant varier la pression artérielle du coeur
vers la périphérie, nous avons estimé la valeur de la pression au niveau des arteres
fémorales en considérant celle mesurée au niveau de l'artére brachiale droite comme
cela a été proposé dans d’autres études (14,24).

L'hysteresis entre la mesure locale des diamétres et les données de I'ECG, ou les
mesures brachiales de la pression, a ¢été prise en compte en mesurant
systématiquement le plus grand et le plus petit diamétre artériel sur un méme cycle
cardiaque. Cette dissociation a déja été rapportée ; elle est en rapport avec la vitesse
de I'onde de pouls (25,26).

Les parameétres mécaniques choisis étaient tous indépendants de ['épaisseur de la
paroi. Nous avons cependant comparé les résultats obtenus entre les différentes

arteéres en raison d’une faible variation de leur rapport rayon/épaisseur.

Validation de la technique.

En l'absence de données publiées sur les propriétés biomécaniques in vivo des
allogreffes artérielles humaines cryoconservées, nous avons validé la technique
ultrasonographique décrite en comparant les résultats obtenus in vivo a ceux obtenus
in vitro sur le méme segment ou le méme type d'artére par une méthodologie
similaire.

L'interprétation isolée des paramétres mécaniques est soumis a caution. L'écart type
est important ; il est lié en grande partie aux variations biologiques des arteres. Le
nombre d'allogreffes testé est faible ; il reflete le manque de disponibilité du substitut
vasculaire et la rareté de ce type de transplantation. Si l'on compare les groupes A et
B puis les groupes C et D, la variation des parameétres testés est concordante qu’elle
que soit la technique d'étude, comme s'il existait une corrélation entre plus grande
distensibilité de l'artere et cryoconservation.

Les différences de valeurs observées entre les deux techniques peuvent étre atribuées
aux erreurs de mesure, mais également aux conditions initiales d'étude qui varient
sensiblement entre techniques in vivo et in vitro. Nous avons imposé. in vitro. un

allongement initial au greffon. Il correspond a la longueur pour laquelle la force



axiale reste constante dans une gamme de pression physiologique (27). Cette
longueur Ly, (* natural length ” définie par Dobrin) imposée a l'artére testée in vitro.
pourrait étre différente de sa longueur in situ. De méme, la longueur in situ des
allogreffes implantées est vraisemblablement plus petite que la longueur Ly, ; un
étirement trop important du greffon pendant l'intervention pourrait entrainer des
contraintes déléteres sur les anastomoses. Enfin, la présence des tissus environnants
pourrait expliquer les plus faibles variations observées dans l'étude in vivo par
rapport a celle in vitro (28).

La principale limite de cette technique est le nombre restreint des parameétres obtenus

et qui dépendent de la pression diastolique et systolique du patient.

[ntéréts cliniques.

Plusieurs arguments plaident en faveur d'une étude des propriétés mécaniques des
allogreffes artérielles in vivo. Les allogreffes artérielles implantées peuvent présenter
des dégénérescences (10,23). Leur origine est mal connue mais une déformation plus
importante des allogreffes cryoconservées pourrait entrainer, a terme, une
augmentation de leur fatigue mécanique. Un suivi biomécanique permettrait de
déterminer des parameétres prédictifs d’une susceptibilité du greffon a la
dégénérescence anévrysmale.

L’analyse in vitro est restreinte a I’é¢tude d’un court segment d’allogreffe. Elle est
insuffisante pour affirmer formellement que la cryoconservation n’a pas affecté les
propriétés mécaniques du segment implanté. [’analyse in vivo des parameétres
biomécaniques du greffon implanté permettrait de controler la qualit¢ de la
conservation.

La perméabilité d’une greffe est lice a ses propriétés mécaniques et aux différences
de compliance entre elle et I’artére réceptrice (29-32). Les propriétés mécaniques de
I"allogreffe pourraient varier en fonction de I'allongement du greffon lors de la
transplantation (33) ; seule une étude mécanique in vivo, per-opératoire, permettrait

de minimiser les différences de compliance en optimisant la contrainte longitudinale.



CONCLUSION

Une approche biomécanique des allogreffes artérielles transplantées est possible par
les techniques ultrasonographiques conventionnelles. Seule une étude prospective
permettra de définir si les paramétres déterminés sont suffisamment discriminants
voire prédictifs de la survenue d’événements cliniques. Cependant, ces données
restent restreintes et conditionnées a des parameétres encore non maitrisés comme la
contrainte longitudinale et le role des tissus environnants. L’application pratique de
cette technique pourrait-étre envisagée en per-opératoire pour optimiser la

biomécanique du greffon transplanté.
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in vivo

Parameétres groupe A groupe B

(artéres natives (allogreffes

saines) transplantées)
n=>6 n=>2
En (module pression-déformation) 103 Nm-2 179 +85 greffon 1 : 160£29
grelfon 2 : 159435
€, (déformation circonférentielle) % 481+1,6 greffon 1:6,8441,24
greffon 2 : 6,54+1,24
D (distensibilit¢) 10-3 mmHg-! 1,78+0,67 greffon 1+ 1,7740,35
greffon 2 : 1,81+0.4
Cpyy, (compliance) 10-6 ml mm-! mmHg-! 36+14 greffon 12 41.748.3
greffon 2 @ 48+10
B (rigidité pariétale) 14,945,2 greffon 1: 9,94£1.82

greffon 2 : 10,4427

TABLEAU 1
Valeurs moyennes + SD des parametres bio-mécaniques des artéres testées in vivo.

Les greffons | et 2 ont été testés in vivo et in vitro.



in vitro

Paramétres groupe C  groupe D
(artéres (ereffons crvoconservés -
[fraiches saines)  décongelés)

n==~6 n=2

E, (module pression-déformation) 103 N m=2 8414619 greffon 1 : 351£75
greffon 2 : 5454260

€ (déformation circonférentielle) %o 1,52+1,05 greffon 1 :3,13+0,66
greffon 2 : 2,1140,87
D (distensibilité) 10-3 mmHg-! 0,72+0,48  greffon1:1,02+0.2

greffon 2 : 0,59+0,22
Cpy (compliance) 10-6 ml mm-1 mmHg-1  247£178 greffon 123347
greffon 2 1 169466

B (rigidité pariétale) 65,1+47,2  greffon I : 19,141
greffon 21 37.3+12.4

TABLEAU 2
Valeurs moyennes + SD des parametres bio-mécaniques des artéres testées in vitro.

Les greffons 1 et 2 ont été testés in vivo et in vitro.



lll.4. TRAVAUX COMPLEMENTAIRES EN COURS
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l11.4.1. CONTRAINTES RESIDUELLES ET ESSAIS DYNAMIQUES

Contraintes et déformations résiduelles

Compte tenu de la nature des données expérimentales recueillies (essais en dilatation et
images numeériques des anneaux d’artéres avant et aprés coupure radiale), une comparaison
intéressante peut €tre réalisée entre les informations fournies par la mesure de I’angle
d’ouverture et celles obtenues par la mesure des longueurs des arcs et des circonférences,
pour I’ensemble des artéres testées (normales fraiches, normales cryoconservées et
athéromateuses). Les valeurs de déformations et de contraintes résiduelles ainsi que leur
distribution a I’'intérieur de la paroi peuvent alors étre étudiées. En perspective, les résultats
obtenus pourraient peut étre apporter quelques renseignements quant aux tests d’intégrité
envisageables sur les greffons issus de cryoconservation. En effet, le test rapide d’un simple
anneau prélevé aprés décongélation serait une solution intéressante du point de vue de la
pratique clinique, et complémentaire aux tests tridimensionnels de segments résiduels (aprés

implantation) du greffon.

Essais en Traction Longitudinale, en Relaxation et en dynamique harmonique

Différents autres types de tests que ceux en dilatation ont été réalisés :

e En traction longitudinale sans rupture, dans une gamme d’allongements réduite (de -20%
a +10% environ de la longueur «in vivoy), pour une pression transmurale nulle et sur une
grande majorité des segments artériels testés,

o En relaxation de contraintes, par I’application quasi-instantanée d’un échelon de volume
d’amplitude maintenue constante, sur un nombre plus réduit d’échantillons,

¢ En dynamique harmonique, par P'application de sinus de volume de différentes
fréquences (typiquement 0.1, 1 et 10 Hz) d’amplitude fixe autour d’une valeur moyenne
non nulle, sur quelques segments seulement (les plus étanches parmi les derniers testés)
dont un exemple de résultat est donné ci-apres.

Les données intéressantes issues de ces différents essais complémentaires n’ont pour I’instant

.

pas été exploitées.
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Fig.30 Exemple de courbes de réponses (tension de force en trait continu, tension de pression en

traits discontinus et tension de diamétre en pointillés) pour une AFS humaine issue de

cryoconservation a une pression sinusoidale de fréquence 1 Hz (résultats personnels).

11.4.2. ASPECTS CLINIQUES

Allongement et température d’implantation des greffons

L’ application des facteurs d’allongement et de température a la réimplantation de greffons
artériels cryoconservés présente un intérét clinique évident et direct. Rappelons en effet, que
parmi les variables du probléme, les plus directes sont la température (19°C au bloc
opératoire) et la longueur a laquelle le chirurgien apprécie, tend et implante le segment issu
de cryoconservation.

Les résultats des quelques essais préliminaires auxquels nous avons procédé sont tout a fait
intéressants. La figure ci-dessous représente la force axiale mesurée in vifro pour un segment
d’AFS humaine dont la longueur L1 «naturelley est déterminée a une température de 20°C
(courbe continue) ; sans modification de cette longueur, la température du bain est ensuite
portée a 37°C (traits discontinus); enfin, la longueur L2 «naturelley =L1 +5% est
déterminée a la température de 37°C (pointillés). Dans chaque phase, les essais statiques de
dilatation correspondants sont réalisés et confirment la concordance entre une pulsatilité
accrue et une réduction de la force axiale (diminution de I’allongement). Sous 1'effet d’une
augmentation de température le segment testé a tendance a produire une force longitudinale
d’extension plus importante se traduisant par une diminution de la force axiale totale et donc
une tendance a 'allongement ; a partir du moment ou cette force ne serait plus positive
I’échantillon deviendrait tortueux. Un segment peut donc étre légérement plus allongé avec
température sans augmentation de la force axiale. L’indication envisagée consisterait donc en
un conditionnement thermique du greffon lors de I'implantation (réchauffage par compresse

humide a 37°C, mise en présence avec le flux sanguin).
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Fig.31 Courbe de réponse force axiale vs. pression pour un méme segment d’AFS humaine a
L1(20°C) (trait continu), L1(37°C) (traits discontinus) et L2(37°C) (pointillés). Resultats

personnels.

Enfin, dans tous les cas, la longueur initiale des greffons cryoconservés est inconnue et un
coefficient d’allongement unique ne peut donc étre défini. Nous proposons indirectement la
définition d’une zone de sécurité pour le greffon (entre risque de traction excessive sur les

anastomoses et risque de forte pulsatilité voire de tortuosité) définie selon le croquis suivant :
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Fig.32 Croquis définissant une zone de sécurité pour I'implantation de greffon (résultats personnels)

Ces éléments font I'objet de la rédaction actuelle d’un article pour la revue Journal of

Vascular Surgery.

Suivi clinique a basses pressions

Comme suite aux travaux cliniques menés sur le suivi échographique (mesure de diametre et
d’épaisseur intima - média) des allogreffes implantées (cf. article 3), la mise en place d'un
protocole de tests «a basses pressions» est a I’étude. En effet, nous avons vu précédemment

que la mesure des propriétés rhéologiques des artéres a basses pressions et a partir de la
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pression nulle plutdt que diastolique permettrait sans doute d’apporter des informations
complémentaires plus discriminantes dans le cadre d’un suivi du comportement mécanique
des gretfons (corrélation avec les résultats in vitro). Ce protocole nécessite I’emploi d’un
systéme particulier (brassard ou cuissard pressurisé remplie d’eau et mesure de pression
instantanée non invasive par tonométrie d’aplanation) dont la réalisation est actuellement a

["étude.

111.4.3. EVOLUTIONS TECHNOLOGIQUES DU BANC DE TESTS

La mesure en temps réel de ’épaisseur vraie de la paroi reste un probléme technique. En

effet, I’hypotheése d’incompressibilité permet une détermination de sa valeur moyenne (ou
globale) par calcul, mais néanmoins la mesure locale de cette épaisseur permettrait d’obtenir
des données expérimentales plus précises encore. La méthode envisagée actuellement est
principalement une mesure par US -en partenariat éventuel avec une société commercialisant
des échographes- et offrant ainsi une comparaison possible entre les données échographiques
non invasives sur patients et in vitro sur le banc.

Concernant les tests en fréquence, une solution a été envisagée pour prendre en compte la
réflexion des ondes de pression a ’extrémité haute (fermée) du segment, qui consiste a :

e adapter les embouts de fixation pleins, en les pergant et en connectant un corps trés

déformable (ballon) afin d’absorber I’onde de pression,
e ajouter un capteur a cette extrémité pour mesurer la pression locale et incidemment la

VOP sur la longueur du segment testé.
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IV. CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES
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Comme nous ’avons vu, I’étude expérimentale in vitro de la mécanique vasculaire fait
appel a un ensemble de connaissances qui tiennent de la physiologie, de la physiopathologie,
de la mécanique théorique et appliquée, et de I’instrumentation électronique et mécanique.

La conception, la réalisation et la mise en ceuvre d’un banc de tests mécaniques statiques et
dynamiques adapté aux segments de vaisseaux sanguins a permis d’obtenir des données
numériques utiles a la modélisation du comportement rhéologique de différents types
d’artéres humaines saines, athéromateuses et cryoconservées et au calcul de leurs divers
parametres élastiques. Par les protocoles suivis et en tenant compte des états initiaux et des
gammes de pressions variables, nous avons mis en évidence plusieurs résultats originaux,
ayant un impact dans le cadre d’applications cliniques particuliéres et nous avons démarré
des études comparative in vivo. (conditions d’implantation, suivi des greffons, tests

d’intégrité).

L’aboutissement de ces travaux ouvre dés a présent des perspectives scientifiques et
cliniques intéressantes. D’une part, toutes les mesures déja recueillies grace au systéme de
test n’ont pas pu étre totalement exploitées ; en particulier, la description des propriétés
mécaniques avec distribution pariétale des contraintes et des déformations (prise en compte
de I’état zéro contrainte) reste a entreprendre. D’autre part, plusieurs protocoles sont
envisagés concernant les essais en dynamique pour aborder les propriétés viscoélastiques et
le réle de I’hémodynamique par I’utilisation de fluides modéles du sang.

Lié au probléme clinique de I’implantation chirurgicale de prothéses, un protocole de tests
doit étre déterminé pour une série de nouveaux segments artériels (résidus opératoires de
greffons) afin de mettre en évidence les facteurs associés d’allongement et de température in
vitro ensuite comparés aux informations issues du suivi échographique des patients implantés
(tests d’intégrité postopératoire). Une réflexion est également a envisager sur [’opportunité et
la faisabilité d’un protocole de tests d’intégrité peropératoire permettant d’informer en temps
réel le chirurgien des caractéristiques mécaniques spécifiques du greffon utilisé.

[’évaluation statistiquement significative des propriétés mécaniques de structures
particulieres vaisseau - greffon - vaisseau ou artéres stentées in vitro (concentration de
contraintes locales autour des anastomoses due a I’inadaptation des propriétés mécaniques)
représente également un axe d’étude qui peut étre entrepris, avec un intérét clinique évident
malgré un nombre limité d’études et de résultats : dangers d’anévrisme anastomotique voire
de rupture des anastomoses, dues a la présence de zones hyper-compliantes fonctions de

I"ajustement uniforme du diametre de ’artére dilatée aux pressions physiologiques.
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Dans la mesure du possible et d’une fagon générale, les futurs études menées devront étre

complétées par des analyses histologiques ou histochimiques des vaisseaux testés.

Le systéeme réalisé offre également la possibilité de soumettre des CE, cultivées sur support

tubulaire (3D) en silicone d’élasticité définie, a un flux (configuration simulant la géométrie

vasculaire et application de déformations et de contraintes normales et de cisaillement

cycliques mesurées) c’est-a-dire a des forces mécaniques et hémodynamiques induisant des

réponses biologiques dans des conditions se rapprochant de I'in vivo.

Enfin, des axes de travail plus spécifiques sont envisagés :

e Développement et test de prothéses composites comme les allogreffes artérielles refonction-
nalisées (traitement de la paroti) ou les biovaisseaux (co-cultures cellulaires et biotissus).

e Modélisation de la paroi et de son comportement par les techniques numériques de
modélisation par éléments finis (artéres endommagées par angioplastie, avec plaques

athéromateuses, ou cryoconserveées).
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FTUDE EXPERIMENTALE DES PROPRIETES MECANIQUES DES ARTERES :

Développement d’un banc électromécanique de tests in vitro, rhéologie pariétale d’artéres normales,
athéromateuses et cryocnnservees, et applications cliniques.

RESUME : Les propriétés mécaniques tridimensionnelles de la paroi artérielle jouent un role important au cours du vieillissement et
du développement des pathologies vasculaires (artériosclérose, hypertension...). Leur altération lors de processus tels que la
cryoconservation est controversee. Les données expérimentales les plus informatives, restent celles issues de tests in vitro en dilatation
statique ou dynammue de segments entiers. La modeélisation mécanique doit prendre en compte les caractéristiques rhéologiques
spécifiques des vaisseaux sanguins (non linéarité, grandes déformations et anisotropie entre autre).

Aprés une présentation des données instrumentales (technologie des appareillages de mesure), physiologiques (nomnales et
pathologiques) et biomécaniques (théorique et appliquee), cette thése expose la conception, le développement, la réalisation et la
validation d'un nouveau banc électromécanique de tests de segments de vaisseaux in vitro. Ce systéme comprend une chambre de
conditionnement (bain régulé en température) d'échantillons entiers d'artéres, un capteur optoélectronique permettant la mesure de
diametre exteme sans contact, un capteur de pression différentielle pour la mesure de pression transmurale et un capteur de force
mesurant la traction longitudinale exercée lors de la tension du segment. Aprés conditionnement (traitement analogique) des signaux
issus des differents capteurs, les informations sont numerisées puis stockées. L'interface matérielle et logicielle permet également la
commande d'un générateur hydrodynamique asservi sur le volume de liquide envoyé pour dilater le segment artériel.

Grace aux caractéristiques technologiques de linstrumentation électronique mise en ceuvre, les résultats obtenus pour 3 types d'artéres
humaines (nomales, athéromateuses et cryoconservées), asscciés a la considération de plusieurs états de référence initiaux (non chargé,
zéro contrainte) et a la formulation de différents modeles et parameétres (paroi épaisse, energie de déformation...) apportent des
informations complémentaires sur la rhéologie comparée des ces trois types de vaisseaux. Par exemple, la rigidité accrue des artéres
athéromateuses est traduite de maniére plus significative par la compliance que par d'autres parametres élastiques et une étude & basse
pression penmet de mieux les différencier encore. Les allogreffes présentent des déformations 3D largement augmentées (comparaison a
partir d'un état initial identique) ce qui confirme une modification de la structure lors du processus de cryoconservation.

Gréace au systeme technique développé, plusieurs applications cliniques directes sont en cours ou envisagées : test d'intégrité et
conditionnement peropératoire des greffons, adéquation allongement — pulsatiiité, protocole couplé au suivi échegraphique d'allogreffes
implantées.

MF:)ts clés : instrumentation électronique, capteurs, optoélectronique, mesures physiques, acquisition et
conditionnement de signaux, systéme électromécanique, rhéologie, élasticité non linéaire, grandes
déformations, anisotropie, cryoconservation, athérosclérose, artéres, tests in vifro, application biomédicale.

EXPERIMENTAL STUDY OF THE MECHANICAL PROPERTIES OF ARTERIES :

Development of an electromechanical system of in vitro tests, wall rheology of normal, atherosclerotic and
eryopreserved arteries, and clinical applications. _

- ABSTRACT : The three-dimensicnal properties of the artery wall are a major element in ageing process and the development of
vascular diseases (atherosclerosis, hypertension...). Their degradation through prccesses like cryopreservation is subjected to
controversy. The more informative experimental data are those obtained from in vitro inflation tests of full segments in static or dynamic
conditions. The mechanical model used has fo take into accounts the particular rheological characteristics of blood vessels (non
linearity, finite strains and anisotropy among others).

After recalling instrumentation (technology of measurement devices), physiological (normal and pathological) and biomechanical
(theoretical and applied) data, this work presents the development, the realisation and the validation of a new electromechanical system
of tests for blood vessels in vitro. This device includes a conditioning test chamber (temperature regulated bath) for full samples of
arteries, an optoelectronics sensor allowing non-contacting measurement of extemal diameter, a differential pressure sensor for
measurement of the transmural pressure and a force sensor measuring the longitudinal traction exerted during tension of the segment.
After analog conditioning of the signals coming from the various sensors, data are digitalized and stored. The hardware and software
interfaces also allow to servo-control an hydrodynamic generator with the volume of perfused liquid-dilating the arterial segment.

Thanks to the technological characteristics of the electronics instrumentation , the results obtained for 3 types of human arteries
(normal, atherosclerotic and cryopreserved), associated with the consideration of various initial reference states (unloaded, zero stress)
and with the expression of different models and parameters (thick-walled, strain energy density...) brought some complementary
information on the compared rheology of these three types of vessels. For instance, the increased rigidity of atherosclerotic arteries is
more significantly expressed by compliance than other elastic parameters and a low pressure study allows a better differentiation.
Allografts show 3D strains highly increased (comparing to an rdenhcal initial state) which confirms the occurrence of a structural
modification during the cryopreservation process.

Thanks to the technical system developed, several straightforward clinical applications are in progress or considered : integrity test and
conditioning of allografts during surgical implantation, adequate relation between extension and distensibility, and coupled protocol to
echographic follow-up of implanted allograits.

Keywords : electronics instrumentation, sensors, optoelectronics, physics measurements, signal acquisition
and conditioning, electromechanical system, rheology, non linear elasticity, finite strains, anisotropy,
cryopreservation, atherosclerosis, arteries, in vitro tests, biomedical application.
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