1™ Congrés Francais de Mécanique Marseille, 24-28 aolt 2009

Modélisation du comportement mécanique d’arteres gatides
communes humaines in vivo

I. MASSON*®, H. BEAUSSIER®, P. BOUTOUYRIE ¢, S. LAURENTS, J.D. HUMPHREY ¢, M. ZIDI 2

a.CNRS UMR 7054, Université Paris 12, 8 rue du G&n®arrail, 94010 CRETEIL
b. CNRS UMR 7190, Institut d'Alembert, Université&rigieet Marie Curie, 4 Place Jussieu, 75252 PARIS
c. HEGP, Service de Pharmacologie & INSERM U970, #0lreblanc, 75015 PARIS
d. Department of Biomedical Engineering, Texas A&Mvdrsity, COLLEGE STATION (USA)

Résumé :

A partir de mesures non invasives clinigues surdigsts humains, nous proposons un nouveau modele d
comportement mécanique 3D d’artéres carotides camesqui tient compte du caractére hyperélastique,
composite, actif, précontraint et dynamique duwitib®logique. Le probleme aux limites est résolu yze

méthode semi-analytique, ce qui permet d’obten# émaluation des cinématiques de déformation et des
distributions de contraintes pariétales de la stue artérielle in vivo au cours d’'un cycle cardisa

Abstract:

From non invasive clinical measurements in normaddjacts, we propose a new model of 3D mechanical
behaviour of common carotid arteries by assuminfyperelastic, composite, active, pre-stretched and
dynamic biological tissue. The boundary value peabis solved by a semi-analytical method, whiclbkesa

to obtain an estimation of the stretch kinematicd wall stress fields of the in vivo arterial sttue over a
cardiac cycle.

Mots clefs :hyperélasticité composite, contraintes pariétalesrtéres humaines in vivo

1 Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont la premiérsecale mortalité dans le monde. L'étude des arteres
permet notamment d’améliorer la compréhension désamsmes biologiques impliqués dans les maladies
vasculaires comme I'hypertension, I'athérosclérosel’anévrisme. Les études mécaniques qui ont été
menées s’appuient essentiellement sur des appregpésimentales in vitro [1], ce qui en limite léntérét

et application dans le diagnostic clinique. Toutefbidentification des propriétés mécaniques desres a
partir de données cliniques humaines [2,3] afinnudéliser les distributions de contraintes parstal
constitue un enjeu majeur pour améliorer la comgmeion des pathologies vasculaires.

L’objectif de cette contribution est de proposernamuveau modéle théorique de comportement mécanique
hyperélastique, anisotrope, actif, précontrairdyetamique d’artéres carotides communes (ACC) huesain

Le modele est basé sur la description des coniitmimécaniques de microconstituants pariétaust{gt
collagéne, cellules musculaires lisses), en s'appuysur des mesures cliniques de sujets sains. Les
cinématiques de déformation et les distributioncalatraintes pariétales de la structure artérimliecours
d’'un cycle cardiaque sont évaluées en résolvgmtoleléeme aux limites par une méthode semi-analgtiqu

2 Meéthodes

2.1 Approche expérimentale : mesures in vivo sur ACC hmaines

Des artéres carotides communes humaines ont éigréap in vivo, de maniere non invasive, chez jétsu

sains au repos, ageés de 21 a 70 ans. Le diamétmeadventitiel (mesuré a la limite media-adverntiee

I'épaisseur intima-media (EIM) ont été mesurésIACC droite par un récent systeme echotracking de

haute résolution (Art.Lab®, Esaote). La sonde stirmre couvre un segment de 4 cm par I'intermésl ey

128 lignes radiofréquences, l'acquisition de cesures étant réalisée a 30 Hz pendant 6 secondes
1
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avec une résolution de l'ordre 21 um [4]. Succesaent, la pression artérielle a été mesurée siCTA
droite pendant 9 secondes a 128 Hz par tonométmglatation (SphygmoCor®, AtCor Medical). La
résolution de cette mesure est de l'ordre de 2.3HminCes enregistrements de signaux étant successifs
(séparés de 5 + 2 minutes), un recalage tempatd aécessaire. Ce dernier a été basé sur de pnéegd
acquisitions de trés haute résolution coupléessggnaux simultanés d’ECG (électrocardiogramme),copti
montré que les signaux de diamétre et de pressionparfaitement corrélés pendant la phase d’iofiat
systolique. Des cycles moyens de pression intralal@iet de diamétres interne et intra-adventiti¢ladors

été obtenus et représentent les données d’entnémdele théorique du comportement mécanique deiér

2.2 Modélisation théorique du comportement mécanique d& paroi artérielle
Pour 'étude théorique de son comportement mécanilgustructure artérielle est représentée pambae t

by

épais a section circulaire, soumis a une pressigraliminale dynamique et a des chargements
périvasculaires [3].

2.2.1 Cinématique

La cinématique considérée pour l'artere permet dagre en compte les contraintes résiduelles qui so
notamment dues a une croissance non uniforme siestpendant leur développement. Cet état préatntra
peut étre mis en évidence en sectionnant longialelinent une artére, celle-ci s’ouvre. La cinématide la
structure peut étre décrite par deux transformatisoccessives, dans un systeme de coordonnées

cylindriques relatif a la basg,, g,, ) (Fig. 1). La premiére décrit une transformatigndes particules

matérielles, d’une configuration de référence otgvet libre de contrainte€f) vers une configuration non
chargée ex vivo(,), traduisant ainsi la présence de contraintesiuéies grace aux parametres li¢ a

'angle d’ouverture etA d’élongation axiale. La secondg permet de passer de la configuration non
chargée Q,) vers une configuration in vivd),) qui dépend du tempis avec le paramétr® qui représente
I'élongation axiale induite par le chargement imovisupposée constante au cours du cycle cardi&tjuet

r (t) représentent les rayons internes de I'artére entisqement, dans la configuration de référenceaet |
configuration in vivo. De la méme maniére, nousonstR . etr_(t) les rayons a la limite media-adventice.

for it F A E
sieseiseeer

(R.0©,Z) (p.9.8)
FIG. 1 — Cinématique de la paroi artérielle.

i

Le tenseur gradient de la transformat®n F, F, s’écrit :

;—F: 0 0
- A, 0 0
F=| 0 —— 0|=| 0 A, Of, (1)
OR 0 0 A,
0 0 M

ou A,,Aq,A, sont les €longations principales, respectivendants les directions radiale, circonférentielle et

axiale. Les tenseurs des dilatations de CauchyrCgaache et droit sont donnés Ba= FF et C = FF o
F représente le tenseur transposéde_’hypothése d’incompressibilité du tissu artédele nous faisons,
mene a la relation suivante :
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R=(Rm2—%(rm2—r2)j , @)

0

ce qui permet d’exprimer le rayon dans la confijarede référence.

2.2.2 Relation de comportement anisotrope

La paroi est supposée étre constituée d’'un matdngerélastique, fibreux et actif. Les contributon
mécaniques de microconstituants pariétaux, telmdérice non collagénique (dominée par I'élastimss
fibres de collagéne et les cellules musculairesegtont été prises en compte.

Dans un premier temps, la fonction d’énergie deméition W , associée a la contribution hyperélastique
passive, est formée d'une partie isotrope qui ssprie la matrice non collagénique et d'une partie
anisotrope qui représente, quant a elle, la carntdb de quatre familles de fibres de collagéene [5]

w zg(ll -3) +g%’;{exp[ g(k)( oy ])2}— j} , (3)

OU C, Gy » G\ SONt des parametres matérield etj =1,4) les invariants de déformation tels que :

|, =trC etl,,, =\ =\, "sin’a, +A,°cosa,, (4)

4(k)
avec les angles, définis entre la direction de I&"k famille de fibres de collagéne et la directionadeide
l'artére (Fig. 2).

FIG. 2 — Représentation de quatre familles de dilie= collagéne dans un segment artériel.

Le tenseur des contraintes de Cauchy peut aloes dcomposé en une contribution passive et une
contribution active. Les contraintes actives repnésnt la contribution du muscle lisse par une toation
phénoménologique [6] qui suppose que le muscle ligasculaire est orienté essentiellement dans la
direction circonférentielle. Les composantes dséen des contraintes de Cauchy s’écrivent :

O, (r,t)=—p(r.t)+CA, (1,17,
Oy (r,t) = —P(r,t)+ CA (r t)?

+A (I’ t) ch(k)()\ (r, t) _1 [EX[{ Q(k) A (r t) - )2:| Slﬁak
+T Ag(r,1) 1—(—)\’“ _)\e(r't)j :
)\m _)\O
0,,(nt)=—p(r.t)+CcA (1)’ (5)
4 2
+A, (002 C ()\k(r,t)2 —1) Edaxp[ G ()\k(r,t)z— ]) } coda, ,
k=1

O,rt)=0,
o,r1=0,

4 2 _
O, (r,t) = )\e(r,t))\z(r,t)z cl(k)()\ (1) —1) [éxp{ cz(k)()\ (07— ) J simt, cos
k=1
ou p est un multiplicateur de Lagrange. De plus, leapatreT  représente le niveau d'activation du

muscle lisse, I'élongation a laquelle la contraction est maxienat A, I'élongation a laquelle la
génération des forces actives devient nulle.
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En outre, pour le renforcement fibreux, nous suppssqu’une premiére famille est orientée dans la
direction axiale ¢, =0°) et qu'une deuxieme est orientée dans la direcimonférentielle ¢, =90°). Un
seul angle est, alors, inconnu en supposant quielesautres réseaux de fibres diagonales somttéeie de
fagcon symetriqued, =a eta, =-a). Pour simplifier la modélisation, nous supposaussi que les fibres
de collagene diagonales et axiales ont des compertis meécaniques similaires, {, = ¢, = ¢, 4= ¢, et
Coa) = Cy(s) = Coay= Cy), tandis que les fibres circonférentielles peuvaviir un comportement différent

(Cy2) = Creire €1 C) = Coqire) €N raison des possibles interactions avec le lmlisse vasculaire, supposé étre
orienté dans la direction circonférentielle.

2.2.3 Probleme aux limites

Le probleme dynamique aux limites est obtenu drpdetl’équation du mouvement qui se réduit, daotsen
cas, a une seule équation scalaire :
60rr + O, —O0g — prr ’ (6)
ar r

ou p et =t sont, respectivement, la masse volumique de |&ipatr la composante radiale de

'accélération de la paroi dans la configuratiomremte. Par la suite, la contribution du termetiakest
négligée car elle ne représente qu’environ 0.1%admession intraluminale. De plus, comme les mesur
ultrasonores in vivo n’'incluent pas I'épaisseut’ddventice, nous avons considéré une monocoudhmadn
media. Les conditions aux limites s’expriment al@nsfonction de la pression intraluminale et dprission
extérieure, due au tissu périvasculaire et a bactle I'adventice sur la media. Le probleme dynammigux

limites a été résolu de maniére semi-analytique palculer la pression interne théorigagt) telle que :

R(1)=R( t)+jr:”(‘t(;’ oee(r’t)r_“"(r’t) dr. @)

our (t) etr, (t) sont les rayons mesurés interne et intra-adveht@’autre part, nous supposons que la

pression radiale extérieum (t) est exprimée a partir d’'une fonction exponentiel&pendant du cycle
cardiaque [7] :

ro(t
P(t)= aex;[ b&j : (8)
aveca et b des parametres matérielstgtle temps diastolique du cycle cardiaque considéré.

2.2.4 ldentification des parametres du modele

Les parametres inaccessibles in vivo (cinématigmeséeriels et du chargement) sont estimés en campar
les pressions intraluminales théorique et mesurédvio. Ainsi, 14 parameétres doivent étre déterminé
(R,,,9,,A) relatifs aux contraintes résiduellés,c ,c, , Gy, » Gere O | relatifs aux proprietés passives de la

paroi, (T,,,A,,A,,) relatifs a I'activation du muscle lisse, (@, b) relatifs aux chargements adventitiels et

périvasculaires sur la media. Les valeurs de ceanp#res sont déterminées en utilisant une méthode
d’optimisation non linéaire, basée sur les moindr@sés non linéaires, afin de minimiser les déféres
entre les pressions internes, calculée et messuéd’'ensemble du cycle cardiaque considéré. Lésuva
initiales et les intervalles de définition des paeres du modéle sont choisis afin de s’'assureledle
signification physique. Les distributions des cainttes et des élongations pariétales peuvent &ives
évaluées.

3 Reésultats et discussion

Les évolutions expérimentales de pressions lunmsnaliéenues in vivo sont bien reproduites avec ldéaigo
théorique proposé (Fig. 3).
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FIG. 3 — Exemple de pression intraluminale expénitaie et théorique (sujet #1 : femme, 62 ans)

Les valeurs ajustées des parameétres du modéleeomispd’évaluer les distributions de contraintesiet
déformations pariétales (radiales, circonféremelbxiales) au cours du cycle cardiaque. Surda4sisont
représentées les contraintes circonférentielldemetion des élongations circonférentielles, péemdemble
des 16 sujets. Nous observons que les courbesigds les plus agés paraissent avoir une pentedfsuse
et un intervalle de déformations plus réduit qubesedes sujets plus jeunes, ce qui peut étre dbea
rigidification des artéres et a une diminution aelistensibilité in vivo avec I'age.
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FIG. 4 — Contraintes de Cauchy circonférentiellegomction des élongations circonférentielles, arpes a
la surface externefy, pour les 16 sujets. Les courbes des huit slgetglus jeunes (de 21 a 53 ans) sont
marquées d'um et celles des huit sujets les plus agés (de ®Baing) sont marquées d’'un

En outre, les corrélations entre les parametregégudu modele théorique et I'age des sujets érdtatiées
en calculant les matrices de corrélation de Spear@artains paramétres montrent une forte corofladi

I'age, notamment ceux relatifs aux contraintesdiéslies et aux fibres de collagéne. Le parameye
traduisant I'angle d’ouverture de l'artere (Fig.dininue avec I'age (p = 0.001). Ainsi, pldg est petit,
plus I'angle d’ouverture £ 2(Tt—©,) ) est grand et plus les contraintes résiduellesisgortantes, ce qui a

également été rapportées par d’'autres études exg#ales [8,9]. D’autre part, les parametrgs. eta,
relatifs aux fibres de collagéne, augmentent av&gel (respectivement, p = 0.007 et p = 0.02). Une
augmentation de, . peut étre reliée a un accroissement de la rigii fibres de collagene avec 'age,

spécifiquement dans la direction circonférentigeir c, ;.. Notons que le paramete, relatif aux fibres

dans les directions diagonales et axiale, croiteégent avec I'age (p = 0.06). Quant au parametrgui

définit 'angle des fibres diagonales par rappdé direction axiale (Fig. 2), son augmentationcak@ge (p

= 0.02) peut refléter que les fibres diagonaleddah vers la direction circonférentielle et airighiter la
5
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distensibilité de la paroi. Cette perte de distgiligd avec 'age a également été observée expétatement
sur des ACC humaines in vivo [10]. D’autre partusi@vons remarqué que le paramatye représentant

I'élongation pour laquelle la contraction du mudidse est maximale, augmente aussi avec I'age.@p>0
Ceci est probablement di au changement de I'étedkeactilité du muscle lisse.

De plus, la sensibilité des parametres a été @ydi€] et montre que, d’'une part, le modéle thémriq
proposé est « stable » par rapport aux parametegérigls, laissant a considérer I'estimation de ces
parameétres comme relativement satisfaisante, etrd’aart, la sensibilité des paramétres cinémesidigs
aux contraintes résiduelles est relativement ingpdet ce qui suggére d'estimer de facon plus mdeis
valeurs de ces parameétres in vivo. Mais I'existedeecorrélations entre 'dge des sujets étudiéeset
parametres liés aux contraintes résiduelles etfings de collagéne a permis de retrouver des tedsul
expérimentaux de la littérature [8-10,12], ce qous a permis de valider et de montrer I'intérét de
'approche proposée, tout en mettant égalementvaterce l'utilité d’'un modéle mécanique vasculaire
dynamique 3D, basé sur la description de microdomasits de la paroi artérielle [11].

4 Conclusions

Un nouveau modele 3D de comportement mécaniqua garbi artérielle in vivo a été proposé, en tenant
compte de son caractére hyperélastique, compasitempressible et dynamique. La modélisation a tenu
compte de la microstructure du tissu artériel,ahus basal du muscle lisse, des contraintes réEggt du
chargement extérieur d0 au tissu environnant. Leléteothéorique proposé s’appuie sur des données
expérimentales humaines, cliniques et non invasi@gendant du temps et obtenues in vivo. Le pnoblé
dynamique aux limites a été résolu de maniere sewiytique afin de calculer la pression internéesta
comparer a I'évolution de pression intraluminalesorée, pour identifier des valeurs optimales de
parameétres du modele inaccessibles in vivo. Ungedparticuliere a été menée sur des carotides coesnu
de sujets sains. Des corrélations entre I'age diegsset les paramétres du modele relatifs auxraiones
résiduelles et aux fibres de collagéne ont été snese évidence. Ces corrélations démontrent lintéué
modele dynamique 3D proposé qui prend en compteoteportement mécanique de microconstituants
(matrice, fibres, cellules musculaires) et desusispérivasculaires de la paroi artérielle. Cettpraghe
originale, tant expérimentale que théorique, nodere permis d’obtenir les cinématiques de défaonagt

les distributions de contraintes pariétales ddrlacgire artérielle in vivo, au cours d’'un cyclediaque. Ce
travail pourra étre étendu a I'étude de populatfmathologiques, telles des sujets hypertendus dadstimer

in vivo les variations potentielles des différepéggametres microstructuraux pour ces maladies.
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