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RESUME 

 
L'anévrisme de l’aorte abdominale (AAA) est une dilatation pathologique permanente localisée de la 
paroi de l’artère et se caractérise par un remodelage tissulaire expansif qui entraine un amincissement 
de la paroi artérielle. Selon la loi de Laplace, la rupture de la paroi de l’AAA intervient lorsque la 
contrainte circonférentielle dépasse la résistance mécanique ultime du tissu [Thompson et al., 1996]. 
Pour prévenir ce risque, souvent fatal, les cliniciens se réfèrent classiquement à des critères 
morphologiques et décident ou non d’une intervention [Hirsch. et al. 2006] qui peut être une 
intervention par chirurgie conventionnelle, lourde en conséquence, ou par implantation d’une 
endoprothèse considérée comme étant mini-invasive.  
Ces deux types de traitement actuellement pratiqués ne sont exempts de risques importants de 
mortalité et de morbidité. Ainsi, des traitements alternatifs sont actuellement à l’étude en utilisant des 
thérapies cellulaires avec des cellules souches cultivées en 2D. Pour cela, des tests préliminaires sur 
animaux sont actuellement effectués et la question qui se pose concerne l’efficacité de cette approche 
d’un point de vue biomécanique. En effet, tant à l’échelle du tissu par la régénération de la structure 
du tissulaire qu’au niveau de l’organe artérielle par le retour à une morphologie normale, il est 
indispensable de savoir si ce type de traitement permet de retrouver un fonctionnement normal de 
l’artère.  
 
Le présent travail a pour objectif d’évaluer l'état de contraintes pariétales à partir de données 
expérimentales obtenues par le modèle expérimental de xénogreffe de rat, les artères ayant été traitées 
par une thérapie cellulaire utilisant des cellules souches mésenchymateuses [E. Allaire et al. 2010 ; 
M. Zidi et al.., 2015]. Plus précisément, à partir de coupes histologiques d’échantillons vasculaires, 
des cas sains, pathologiques et traités ont été étudiés et comparés. Les premiers résultats obtenus par 
une modélisation par éléments finis ont permis d’évaluer les paramètres matériaux de l’AAA et les 
distributions de contraintes. Ainsi, ce type d’approche permet de contribuer à la validation du 
traitement cellulaire proposé et d’estimer la capacité des artères traitées à récupérer leurs résistances 
mécaniques d’origine. 
 
Mots clefs : Anévrysme de l’aorte abdominale, Xénogreffe de rat, Thérapie cellulaire, Modèle 
éléments finis. 

  



ABSTRACT 
 
 
The abdominal aortic aneurysm (AAA) is a localized permanent pathological dilatation of the artery 
wall and is characterized by an expansive tissue remodeling  that causes a thinning of the arterial wall. 
According to Laplace's law, AAA wall ruptures when the circumferential stress exceeds the ultimate 
mechanical strength of the tissue [Thompson et al., 1996]. To prevent this risk, often fatal, clinicians 
classically refer to morphological criteria and decide whether or not to intervene [Hirsch. et al. 2006] 
which may be a conventional surgical intervention, heavy accordingly, or by implantation of a stent 
considered minimally invasive. 
These two types of treatment currently practiced are free of significant risks of mortality and 
morbidity. Thus, alternative treatments are currently being studied using cell therapies with stem cells 
grown in 2D. For this, preliminary tests on animals are currently carried out and the question that 
arises concerns the effectiveness of this approach from a biomechanical point of view. Indeed, both 
at the tissue level by the regeneration of the structure of the tissue than at the level of the arterial 
organ by the return to a normal morphology, it is essential to know if this type of treatment makes it 
possible to find a functioning normal of the artery. 
 
The present work aims to evaluate the state of parietal stresses from experimental data obtained by 
the experimental model of rat xenograft, the arteries having been treated by a cellular therapy using 
mesenchymal stem cells [E. Allaire et al. 2010; M. Zidi et al., 2015]. More precisely, from histological 
sections of vascular samples, healthy, pathological and treated cases have been studied and compared. 
The first results obtained by finite element modeling made it possible to evaluate the material 
parameters of the AAA and the stress distributions. Thus, this type of approach makes it possible to 
contribute to the validation of the proposed cellular treatment and to estimate the capacity of the 
treated arteries to recover their original mechanical resistance. 
 
Key words: Abdominal aortic aneurysm, Rat xenograft, Cellular therapy, Finite element model. 

  



 ملخص 

 

هو توسع موضعي دائم للحاجز الشرياني ويتميزّ بتجديد نسيج موسّع يتسبب في ترقق  (AAA) تمدد الأوعية الدموية الأبهري البطني
 عندما يتجاوز الضغط المحيطي القوة الميكانيكية النهائية للنسيج AAA جدار الشرايين. وفقا لقانون لابلاس ، يحدث تمزق جدار

ً ما يكون مميتاً ،  [Thompson et al., 1996] لمنع هذا الخطر يشير الأطباء بشكل تقليدي إلى المعايير المورفولوجية  ، غالبا
والتي قد تكون تدخل جراحي تقليدي ، ثقيل تبعاً لذلك ، أو عن  [Hirsch. et al. 2006].  لا ويقررون ما إذا كانوا سيتدخلون أم

 .طريق زرع دعامات تعتبر قليلة التدخل

حاليا دراسة العلاجات البديلة   ىهذان النوعان من العلاج الممارسين حاليا خاليان من مخاطر كبيرة للوفيات والمراضة. وهكذا ، تجر
لهذا ، يتم إجراء اختبارات أولية على الحيوانات في الوقت الحالي  .D 2باستخدام العلاجات الخلوية مع الخلايا الجذعية التي تنمو في  

الذي يطرح نفسه يتعلق بفعالية هذا النهج من وجهة نظر ميكانيكية حيوية. في الواقع ، على مستوى الأنسجة عن طريق ، والسؤال 
تجديد بنية الأنسجة مقارنة بمستوى العضو الشرياني من خلال العودة إلى الشكل الطبيعي ، من الضروري معرفة ما إذا كان هذا 

 .لشريانل ةور على وظيفة طبيعيالنوع من العلاج يجعل من الممكن العث

 

  تلقيمليهدف هذا العمل إلى تقييم حالة الإجهادات الجدارية من البيانات التجريبية التي تم الحصول عليها من خلال النموذج التجريبي 
 .E. Allaire et al. 2010 ; M] الفئران ، حيث تمت معالجة الشرايين بواسطة العلاج الخلوي باستخدام الخلايا الجذعية الوسيطة

Zidi et al.., 2015]   . بتعبير أدق ، من المقاطع النسيجية من عينات الأوعية الدموية ، وقد تمت دراسة حالات صحية ومرضية
دية الما  العواملومعالجة ومقارنة النتائج الأولى التي تم الحصول عليها عن طريق نمذجة العناصر المحدودة جعلت من الممكن تقييم  

. وهكذا ، فإن هذا النوع من النهج يجعل من الممكن المساهمة في التحقق من العلاج الخلوي المقترح  اتوتوزيعات الإجهاد    AAAلل  
 .وتقدير قدرة الشرايين المعالجة على استعادة مقاومتها الميكانيكية الأصلية

 

، العلاج الخلوي ، نموذج العناصر   (Xénogreffe de rat)لقيم الفأر  ت  : تمدد الأوعية الدموية في الأبهر البطني ،  الكلمات المفتاحية
  .المتناهية
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INTRODUCTION 
 
L’anévrysme de l’aorte abdominale (AAA) est une maladie dégénérative de la paroi artérielle qui se 
manifeste par une dilatation locale et permanente de l’artère (Humphrey, 2002). Sans traitement, cette 
dilatation progressive associée à une dégradation continuelle des propriétés mécaniques et 
structurelles du tissu artériel peut entrainer la rupture de l’anévrisme. Bien qu’il s’agisse d’une 
structure complexe, il est admis que le thrombus joue le rôle de rempart contre le risque de rupture 
de la paroi aortique même s’il est également admis qu’il agit sur le tissu artériel pour l’endommager 
au travers de processus cellulaires complexes (Vorp, 2007). Par ailleurs, il existe actuellement deux 
traitements de l’AAA, pas toujours satisfaisants, avec un taux de mortalité relativement élevé ; la 
chirurgie classique permettant de remplacer l’anévrisme par une prothèse et le traitement par 
endoprothèse vasculaire (Allaire et al., 2004). 
 
Pour cette raison, des recherches se focalisent actuellement sur le développement de biothérapies à 
base de cellules mésenchymateuses afin d’arrêter la croissance de l’AAA voire le réparer (Michineau 
et al., 2009).  
 
Dans cette perspective, le but de cette thèse étant l’étude expérimentale et numérique des effets de la 
thérapie cellulaire sur les propriétés mécaniques de la paroi de l’AAA. 
 
En vue d’avoir expérimentalement des anévrysmes  associés à des thrombus comme chez l’humain, 
des modèles animaux (rats) ont été créés après deux (2) semaines de l’utilisation de la technique de 
xénogreffe. 
Ces modèles d’anévrysmes  (AAA) chez le rat ont été exploités après une semaine de 
l’ensemencement de cellules mésenchymateuses en vue de vérifier la validité de la biothérapie. 
 
Le constat des mesures expérimentales relevées à différentes phases de la création de l’anévrysme 
(AAA) et de son traitement, nous rendent compte des capacités de cette thérapie cellulaire à inhiber 
la dégradation de la paroi aortique en améliorant les densités des différents constituants (Collagènes, 
CMLs, élastine…). 
 
Afin d’étudier les effets de la biothérapie sur les capacités de résistance de la paroi de l’anévrisme de 
l’aorte abdominale, des simulations numériques utilisant la méthode des éléments finis ont été 
réalisées  sur des modèles d’aortes abdominales anévrismales ou traitées, associées à leur thrombus. 
 
Pour cela, des tests de caractérisation mécanique des spécimens des différents types d’aortes 
abdominales saines (AS), atteintes d’anévrisme (AAA) et traitées (AAT) ont permis par ajustement 
la détermination des paramètres matériels du modèle de comportement de chacun de ces cas. 
 
Cette contribution comporte deux (2) parties essentielles englobant cinq (4) chapitres. 
 
La partie 1 présente la problématique de ce travail, à savoir l’anévrisme de l’aorte abdominale associé 
au thrombus et les effets de la biothérapie à base de cellules mésenchymateuses.  
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Un ensemble de généralités concernant : la composition histologique et structurelle de la paroi 
aortique saine et pathologique de l’aorte abdominale et les traitements cliniques actuels et futurs de 
l’AAA est rappelé dans le chapitre 1.  
 
Dans le chapitre 2, nous évoquons la biomécanique des artères en mettant l’accent sur la 
biomécanique de la paroi artérielle tout en rappelant ses propriétés mécaniques, son comportement 
mécanique et son caractère viscoélastique. Aussi, nous avons discuté l’importance des contraintes 
résiduelles (contraintes internes physiologiques) dans l’estimation des contraintes pariétales.  
 
Dans le chapitre 3, on fait le point sur les modélisations fréquemment proposées pour rendre compte 
des aspects du comportement des matériaux biologiques telles qu’on l’a décrit dans le chapitre 
précédent. L’objectif de ce chapitre est de présenter les modèles de comportement hyperélastiques 
les plus utilisés, essentiellement ceux construits sur la base de 1'approche phénoménologique. 
 
Nous insistons sur le choix rigoureux de la loi de comportement qui doit être représentative de 
tous les chargements mécaniques appliqués et aussi, nous présentons dans cette partie que les 
fonctions d’énergies de déformation polynomiales, ainsi que celles de puissance du type Ogden. 
D’ailleurs, elles figurent parmi les énergies de déformation les plus utilisées. 
Cependant, nous présentons la problématique clinique, les traitements actuels et futurs des AAA. 
 
La partie 2 concerne la justification de l’effet thérapeutique des cellules mésenchymateuses sur la 
régénération de la paroi anévrismale. Dans ce but, des expériences pour créer et traiter des anévrysmes 
sur des rats conformément à des protocoles prédéfinis sont explicités dans le chapitre 4. 
 
Dans ce même chapitre, on rappelle aussi la caractérisation biomécanique du tissu de l’aorte (saine, 
malade et traitée) et la comparaison des mesures de leurs compositions histologiques rapportant les 
densités de l’élastine et du collagène. Une modélisation numérique utilisant la méthode des éléments 
finis justifiant la validité de la biothérapie clôture ainsi cette deuxième partie. 
Avec les résultats expérimentaux regroupant les courbes contrainte-déformation de chaque type de 
spécimen qui ont permis de distinguer l’évolution individuelle de la rigidité, une analyse numérique 
de la paroi anévrismale traitée mettant en évidence le rôle du thrombus sur sa résistance sont discutés 
dans la ce même chapitre n°4. 
 
Une conclusion générale sur l’AAA, son traitement et sur la présence du thrombus avec ses avantages 
et inconvénients mécaniques et biologiques avec commentaires sur le caractère composite et 
anisotrope du tissu aortique.  
 
Ce manuscrit se termine par un rappel des principaux résultats obtenus ainsi que les limitations de ce 
travail. Les perspectives ouvertes par ce travail sont ensuite brièvement exposées. 
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I.1 - GENERALITES 

I.1.1 - LE SYSTEME VASCULAIRE  

 

La fonction principale du système vasculaire est d’assurer la distribution du sang vers tous les organes 

et tissus de l’organisme. Il permet ainsi de transformer un flux sanguin pulsatile à haute pression 

généré par le cœur en un flux constant à faible pression dans les tissus. Il joue un rôle essentiel dans 

l’approvisionnement optimal des tissus par l’oxygène et les métabolites mais également dans 

l’élimination des déchets et le transport des cellules du système immunitaire.  

 

 
 

Figure I-1 : Différents types des vaisseaux sanguins 

 

Source : Pearson Education, Inc. 

L'ensemble des vaisseaux sanguins forme circuit fermé. On dénombre trois catégories de vaisseaux 

sanguins : les artères, les veines et les capillaires. 

 

Le bon fonctionnement du système vasculaire est assuré par la participation active des vaisseaux. On 

distingue trois types de vaisseaux sanguins, les artères qui permettent le transport du sang du cœur 

vers les organes, les veines qui assurent le retour du flux sanguin vers le cœur et les capillaires qui 

servent de connexion entre les artères et les veines 3, 4. La structure et les propriétés physiques du 

vaisseau sanguin sont déterminées par sa fonction et sa localisation dans le système vasculaire. A 

l’exception des capillaires, tous les vaisseaux sont composés de trois couches (tunica en latin), tunica 

intima, tunica media et tunica adventitia. Bien que les principaux constituants des différents 

vaisseaux sanguins soient les mêmes, leurs organisations cellulaires et moléculaires sont variables 

d’un type à l’autre. 
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I.1.2 - STRUCTURE DE LA PAROI ARTERIELLE  

  

 
 

Figure I-2 : Structure d’une artère 

 

Une artère est constituée de trois couches: l’adventice, la média et l’intima 

Source : site iupui 

 

Chaque couche de la paroi artérielle se caractérise par un type cellulaire prédominant et une matrice 

extracellulaire.  

 

I.1.2.1 - L’INTIMA  

 

L’intima est la couche la plus interne qui tapisse la lumière du vaisseau sanguin. Elle est composée 

d’une monocouche de cellules endothéliales. Ces cellules polygonales aplaties 5 sont orientées 

longitudinalement et sont étroitement liées entre elles pour former une enveloppe semi-perméable 

appelé endothélium, dont le rôle principal est de contrôler l’échange entre le sang et le vaisseau 

sanguin. 

 

Le pôle apical des cellules endothéliales est recouvert par un feutrage fibrillaire constitué de 

glycosaminoglycanes et de glycocalyx qui assurent la thromborésistance de l’endothélium 6-9. 

L’inhibition de la thrombogenèse est également assurée grâce à la synthèse de l'enzyme de conversion 

de l'angiotensine (ECA) et de facteurs antithromogéniques tels que : l’activateur tissulaire du 

plasminogène (t-PA), la prostaglandine, l’antithrombine, monoxyde d’azote (NO), la prostacycline 

(PGI2), et la thrombomoduline5, 6, 10.  

 

L’endothélium joue aussi un rôle important dans la régulation du débit sanguin et du tonus vasculaire 

en synthétisant des molécules vasoactives comme l’endothéline, la NO et la prostacycline 5, 6, 11,12Les 

cellules endothéliales assurent d’autres fonctions biologiques notamment la modulation de la réaction 

inflammatoire par la synthèse d’interleukine-1(IL-1), d’interleukine-6 (IL-6) et d’interleukine-8(IL-

8) et le contrôle de la prolifération et la migration des cellules musculaires lisses (CML) 5, 13.  
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Le pôle basal des cellules endothéliales adhère à une matrice du tissu conjonctif de structure 

essentiellement collagénique, la lame basale. Outre le collagène IV, elle est composée de 

macromolécules comme l’héparine sulfate protéoglycane, la fibronectine et la laminine. La lame 

basale repose elle-même sur une couche sous- endothéliale constituée de collagène et de fibres 

élastiques. 

 

Les cellules endothéliales secrètent dans cet espace thrombogène le facteur de Von Willbrand (vWF), 

le facteur tissulaire et la fibronectine qui permettent l’adhésion et l’activation des plaquettes et de la 

cascade de coagulation en réponse à une blessure dans la paroi vasculaire. L’endothélium libère 

également dans cet espace toutes les substances vasomotrices et les différents facteurs agissant sur 

les CML. 

 

L’intima est limitée par une fine lame de fibres élastiques qui la sépare de la média appelée la limitante 

élastique interne (LEI). Elle est facilement distinguable dans les artères musculaires contrairement 

aux artères élastiques où elle est incluse dans la média. 

 

I.1.2.2 - LA MEDIA  

 

La média est la couche la plus épaisse de la paroi artérielle. Elle est composée par des couches 

concentriques de CML alternant avec une matrice extracellulaire (MEC) contenant le collagène I, le 

collagène III, des lames d’élastine et de protéoglycanes.  

Les CML adhèrent à une lame basale 14 formée de collagène V qui les relient au tissu conjonctif 

adjacent et qui préservent leur caractère contractile 15 et contrôle leur migration et prolifération 13, 16.  

 

La teneur en fibres élastiques est plus importante dans les artères élastiques (gros vaisseaux) avec 

environ 56 lames dans l’aorte ascendante puis diminue en s’éloignant du cœur pour atteindre 26 lames 

au niveau de l’aorte abdominale. Cette teneur continue à décroître drastiquement dans les artères 

musculaires (artères de moyen ou petit calibre) riches en CML. En sa qualité de charpente de la paroi 

artérielle, la média assure la résistance aux contraintes mécaniques environnantes et permet la 

contention du sang dans le vaisseau sanguin.  

 

Les CML régulent le flux sanguin et la pression artérielle grâce à leur phénotype contractile résultant 

de l’interaction des myofilaments d’actines et de myosine via un mécanisme impliquant des ions 

calcium (ca²⁺) (Figure I-3)17. Ce processus se déroule sous l’effet de stimulations chimiques 

(angiotensine II, …), électriques (système nerveux autonome) ou mécaniques.  

 

La tension engendrée lors de la contraction et de la relaxation est transmise directement au tissu 

conjonctif environnant agissant ainsi sur la distance séparant les lames élastiques qui est responsable 

de la variation du diamètre artériel. En plus de leur rôle dans le contrôle de débit sanguin, les CML 

élaborent leur propre matrice extracellulaire et une grande partie de celle de l’intima. 
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Figure I-3 : Schéma illustrant l’interaction entre les cellules musculaires lisses vasculaires etleur matrice 

extracellulaire 18 

 

VSMCs produce the various ECM components. In addition to their structural role, ECM proteins can 

directly interact with VSMCs by binding to cell-specific receptors (for example, integrins and G-

protein-coupled receptors). The receptors are linked directly to the cytoskeleton on the intracellular 

side, thereby directly affecting cell contraction, shape, migration and proliferation. In turn, VSMCs 

can sense mechanical stresses through specific membrane receptors and translate these stimuli into 

biological signals that are transmitted to the ECM (mechanotransduction). Thus, disruption to one 

or more elements of the cytoskeleton–receptor–ECM complex can affect aortic wall homeostasis and 

result in changes in the structure and mechanical properties of the aorta, which is characterized 

histologically by VSMC disarray and elastin fragmentation. Identified mutations that affect the cell–

receptor–ECM complex and lead to aneurysms occur in 1) the FBN1 gene, encoding fibrillin 1 

(Marfan syndrome); 2) the COL3A1 gene, encoding collagen III (Ehler–Danlos syndrome); 3) the 

ACTA2 gene, encoding cytoskeletal actin (TAA4); and 4) the MYH11 gene, encoding -myosin (TAA 

and patent ductus arteriosus). Abbreviations: ECM, extracellular matrix; VSMC, vascularsmooth 

muscle cell. 

 

I.1.2.3 - L’ADVENTICE  

 

L’adventice est la couche la plus externe de la paroi artérielle. Elle est constituée de fibroblastes 

encapsulés dans un tissu conjonctif lâche contenant essentiellement le collagène et quelques fibres 

élastiques épaisses synthétisés par les fibroblastes. Elle forme ainsi une gaine autour du vaisseau qui 

assure l’ancrage de l’artère dans les tissus adjacents. L’adventice est séparé de la média par une 

limitante élastique externe (LEE), plus fine que la limitante élastique interne (LEI). Un réseau 

capillaire (vasovasorum) et lymphatique traverse et irrigue l’adventice. Un filet neuronal du système 

nerveux autonome pénètre et innerve la média. 

L’abondance du collagène dans l’adventice confère à l’artère une résistance mécanique à la rupture. 

De plus, les fibroblastes jouent un rôle fondamental dans la cicatrisation des sites lésionnels lors d’un 

traumatisme vasculaire et dans le maintien de l’homéostasie tissulaire 19-21. 
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I.1.3 - COMPOSITION HISTOLOGIQUE  

I. 1.3.1 - LA MATRICE EXTRACELLULAIRE  

 

La matrice extracellulaire (MEC) est un réseau complexe, dynamique et hautement organisé. Il est 

constitué de macromolécules ainsi que de molécules de signalisation et d’enzymes. La MEC entoure 

les cellules qui la synthétisent et conditionne leur phénotype 22, 23. Elle fournit l’échafaudage qui 

assure les propriétés mécaniques des tissus et favorise l’ancrage et l’assemblage des cellules pour 

former un tissu organisé et fonctionnel. De plus, elle contrôle la migration et la différenciation 

cellulaire et régule l’activité des cellules notamment via les interactions entre les récepteurs 

membranaires des cellules et la MEC. Ce processus s’opère en contrôlant la disponibilité des 

différents facteurs dans le milieu 24. La composition et l’abondance de la MEC varient selon les tissus 
25. La MEC artérielle est composé de quatre types de macromolécules, le collagène, l’élastine, les 

glycoprotéines et les protéoglycanes. 

 

A/   LE COLLAGENE  

 

Le collagène est la protéine la plus représentée du règne animal. Il est le constituant majoritaire de la 

MEC vasculaire et représente 20-40% du poids sec de la paroi vasculaire (Figure I-4). Sa structure 

confère aux tissus le tonus et la résistance aux contraintes mécaniques. La superfamille des collagènes 

contient 27 membres 26 répertoriés en trois catégories, les collagènes fibrillaires, les collagènes non 

fibrillaires et les collagènes associés aux fibrilles 27. Le collagène est une molécule composée de triple 

hélices α ayant la séquence répétée (Gly-X-Y)navec le plus souvent une proline en position X et une 

hydroxyproline en position Y. Ces séquences répétées sur les trois chaînes α permettent l’enroulement 

en triple hélices du collagène. Néanmoins, l’enchaînement des acides aminés (AA) est différent selon 

le type du collagène.  

 

Le collagène fibrillaire  

Le collagène fibrillaire se caractérise par la présence de domaines globulaires, N terminale et C 

terminale aux extrémités des triples hélices. Ces triples hélices s’assemblent en fibrilles qui eux 

mêmeforment les fibres collagéniques. Dans la paroi vasculaire, les collagènes les plus abondants 

sont les collagènes I et III qui représentent respectivement 60% et 30% des collagènes vasculaires 

totaux. Les CML et les fibroblastes synthétisent ces deux types de collagène alors que les cellules 

endothéliales synthétisent uniquement le collagène III 27-29.  

 

Le collagène de type I fournit la charpente structurale et assure la robustesse de la paroi vasculaire. 

Quant au collagène III, il confère la résistance élastique et l'extensibilité de la paroi. Le collagène de 

type V est minoritaire mais joue un rôle essentiel notamment en servant du noyau de structure pour 

les fibrilles du collagène I et détermine ainsi leurs diamètres 30. Il est également localisé autour des 

CML près des membranes basales et où il régule la croissance, la différenciation et la migration 

cellulaire.  
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Le collagène non fibrillaire  

La paroi vasculaire contient peu de collagène non fibrillaire. Les collagènes non fibrillaires sont 

également composés de triples hélices interrompues par des structures non collagéniques. On 

distingue les collagènes FACIT « Fibrills Associated CollagenwithInterupted Triple hélice » comme 

le collagène XIV et le collagène XVI présents dans la paroi vasculaire et les collagènes filamenteux 

ou formant des réseaux dont le collagène IV. Les collagènes FACIT sont incapables de s’assembler 

en structures fibrillaires mais s’associent néanmoins aux fibrilles de collagènes fibrillaires. Alors que 

les collagènes filamenteux se lient spontanément en filet constituant la membrane basale. 

 

 
 

Figure I-4 : Schéma illustrant le rôle du collagène dans la matrice extracellulaire 18 

 

Collagen fibers provide 1) structural strength to the aortic wall and have the following additional 

functions: 2) direct interaction with VSMCs and activation of different intracellular signaling 

pathways; 3) reservoirs for soluble enzymes and cytokines in the ECM, thereby regulating their 

function; 4) interaction with other ECM proteins to regulate their function. Mutations in collagen 

fibers such as observed in type IV Ehler–Danlos syndrome can affect both the structure and the 

function of the aortic wall. Abbreviations: ECM, extracellular matrix; IL-2, interleukin 2; VSMC, 

vascularsmooth muscle cell 

 

B/   L’ELASTINE  

 

Les fibres élastiques sont constituées essentiellement d’élastine (70-90%) qui se lient à des 

glycoprotéines microfibrilles dont la fibrilline et MAGP (glycoprotéines associées aux microfibrilles) 
23, 31. L’élastine est une protéine hydrophobe (plus de 95% des AA hydrophobes) de structure amorphe 

et très réticulaire. Dans les vaisseaux sanguins, sa production est principalement assurée par les CML 

mais les fibroblastes et les cellules endothéliales y participent également. Son expression est stimulée 

par de nombreux facteurs dont l’IGF (Insulin-like growth factor), le TGFβ, les glycocorticoïdes et 

l’étirement tissulaire. En revanche, elle est inhibée par l’acide ascorbique et l’AMPc (Adinosine 

monophosphate cyclique).  
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L’élastine est synthétisée et secrétée dans l’espace extracellulaire sous forme d’un précurseur soluble, 

la tropoélastine, qui s’agrège spontanément pour former l’élastine. Elle s’organise en unité lamellaire 

concentrique dans la média de la paroi vasculaire. L’élastine doit son extensibilité à sa richesse en 

résidus hydrophobe. Ainsi, quand le tissu subit une pression, l’élastine est capable de se dérouler de 

façon réversible et d’exposer ces résidus hydrophobes puis de s’enrouler à nouveau au repos. Elles 

confèrent donc aux vaisseaux leur élasticité 23, 31-33. 

 

C/   LES PROTEOGLYCANES  

 

Les protéoglycanes (PGs) sont composés de chaînes non ramifiées de glycosaminoglycanes (GAG) 

liées de façon covalente à des protéines, hormis l’hyaluronene qui contient uniquement le groupement 

GAG. Les protéoglycanes se situent à l’interface membrane cellulaire et MEC, ce qui leur permet de 

jouer un rôle fondamental dans le lien cellules-matrice et d’être impliqués dans des phénomènes 

cellulaires comme l’adhésion, la prolifération, la différenciation et la migration cellulaire.  

 

Néanmoins, la fonction biologique des protéoglycanes dépend étroitement de la structure et la 

longueur du GAG mais aussi de la nature du noyau protéique. Certains protéoglycanes, comme le 

versicane, sont capables de piéger des lipides et de participer au développement de l’athérosclérose. 

Les protéoglycanes peuvent aussi fixer des molécules d’eau via leurs GAG chargés négativement. 

Cette propriété de rétention d’eau confère aux tissus une forte hydratation qui est essentielle, 

notamment pour les vaisseaux subissant des variations de pression.  

 

De plus, les protéoglycanes sont impliqués dans le contrôle de la biodisponibilité et la diffusion des 

facteurs tels que bFGF (basic fibroblastgrowth factor) dans la MEC. Finalement, en fixant des 

composants du tissu conjonctif dont le collagène, ils participent à l’organisation, l’orientation et le 

dépôt de la matrice néosynthétisée par les CML 34.  

 

D/    LES GLYCOPROTEINES DE STRUCTURE  

 

Les glycoprotéines de structure (GPS) sont constituées de protéines associées à de courtes chaînes 

polysaccharidiques. Elles diffèrent des protéoglycanes par la quantité, la ramification et la courte 

taille de leurs chaînes glucidiques. La fraction des oligosaccharides dans les GPS n’excède pas les 

60% alors qu’elle peut atteindre les 95% dans les protéoglycanes. Les GPS assurent l’adhésion 

cellulaire à la matrice et la cohésion tissulaire en interagissant à la fois avec les composants de la 

matrice, dont le collagène, l’élastine et les protéoglycanes et en même temps avec les cellules via 

notamment les intégrines. 

 

Parmi les GPS présentes dans la paroi vasculaire, on peut citer la fibronectine impliquée dans 

l’adhésion cellulaire et l’organisation du cytosquelette et la laminine qui forment une charpente 

structurale pour le collagène IV.  
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I.2 - L’ANEVRYSME DE L’AORTE ABDOMINALE (AAA) CHEZ 

L’HOMME                      

I.2.1 - DEFINITION DE L’ANEVRYSME DE L’AAA 

 

L’anévrysme est une maladie dégénérative de la paroi vasculaire. Il se caractérise par une dilatation 

localisée et permanente du vaisseau sanguin (Figure I-5) de plus de 50% par rapport au diamètre 

normal avec une perte du parallélisme des bords1, 2. Le risque majeur des AAA est la rupture, ce qui 

entraîne la mort dans 95% des cas1. 

 

 
 

Figure I-5 : Structure d’une aorte saine et d’une aorte anévrysmale 

 

L'anévrysme de l'aorte abdominale est une maladie dégénérative de la paroi aortique. Elle 

correspond à une dilatation irréversible et permanente du vaisseau sanguin. (Source: ADAM) 

 

I.2.2 - PATHOGENESE DE L’AAA 

I.2.2.1 - LA DEGRADATION DE LA MATRICE EXTRACELLULAIRE  

 

La dégradation des composants matriciels joue un rôle primordial dans de nombreux processus 

physiologiques comme la morphogenèse, la croissance, l’angiogénèse, l’ovulation, la cicatrisation et 

la migration cellulaire. Elle peut également être impliquée dans des processus physiopathologiques 

tels que les AAA. Deux mécanismes peuvent être à l’origine de cette dégradation : l’internalisation 

de ces macromolécules matricielles et leur dégradation dans les lysosomes et l’hydrolyse par les 

enzymes protéolytiques dans la matrice35-38. Il existe deux groupes d’enzymes de protéolyse 

extracellulaire non inflammatoire : les métalloprotéinases matricielles (MMP) et les protéases à sérine 

(u-PA, t-PA) (Figure I-6).  
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I.2.2.2 - LES METALLOPROTEINASES MATRICIELLES (MMP)  

 

Les métalloprotéinases matricielles (MMP) sont des métalloenzymes à ion zinc capables de dégrader 

la quasi-totalité des composants de la MEC. Elles sont synthétisées par plusieurs types cellulaires : 

des cellules inflammatoires (neutrophiles et macrophages), des cellules épithéliales, des fibroblastes 

et des cellules endothéliales. Elles sont synthétisées sous forme inactive (pro-MMP) (Figure I-6)7, 39.  

 

Caractéristiques des métalloprotéases (MMP)  

Les MMP possèdent certaines propriétés communes qui diffèrent de leurs spécificités de substrats 40. 

De ce fait, ils peuvent être divisés en 6 groupes : Les collagénases incluant MMP-1, MMP-8 et MMP-

13, les gélatinases comme MMP-2 et MMP-9, les protéoglycannases tels que MMP-3, MMP-10, 

MMP-11, les élastases : MMP7 et MMP-12, le groupe des métalloprotéinases membranaires qui 

comportent 6 membres : MT1-MMP, MT2-MMP, MT3-MMP, MT4-MMP, MT5-MMP, MT6-MMP 

et les autres.  

 

Les collagènases fibroblastiques MMP-1 clivent préférentiellement le collagène III, les collagénases 

MMP-8 produite par les PMN dégradent le collagène I et les MMP-13 hydrolysent le collagène II. 

Les gélatinases dégradent les collagènes dénaturés ainsi que les collagènes natifs IV, V, VII, X et 

l’élastine. Les MMP-3 et MMP-10 ont un large spectre de substrats mais dégradent préférentiellement 

les protéoglycannes, la fibronectine, la laminine, le collagène de type IV et la gélatine41, 42. 

 

La MMP-7 possède une activité protéolytique sur la quasi totalité des constituants de la MEC à 

l’exception des collagènes fibrillaires. La MMP-12 dégrade de nombreux substrats (collagène de type 

IV, fibronectine, laminine, gélatine, vitronectine, entactine, protéoglycannes, héparanne et 

chondroïtine sulfate et le fibrinogène).  

 

Les MT-MMP possèdent un domaine transmembranaire et ne sont pas sécrétées mais restent fixées à 

la surface cellulaire. MT1-MMP est la mieux étudiée et se comporte comme un récepteur cellulaire 

de la MMP-2. TIMP-2 et TIMP-3 réguleraient, quant à eux, l’activité de MT1-MMP en inhibant de 

façon compétitive sa liaison à la proMMP2.  

 

La majorité des MMP sont synthétisées sous forme de zymogène qui nécessitent une coupure 

protéolytique pour leur activation39, 40. L’activation in vivo des MMP ferait intervenir une cascade 

protéolytique impliquant des sérine-protéases dont la trypsine, la plasmine et des MMP 35.  

 

I.2.2.3 - INHIBITEURS DES MMP  

 

L'activité catalytique des MMP est contrôlée par les TIMP "Tissue inhibitor of matrix 

metalloproteinase". Quatre TIMPs (TIMP-1,2, 3 et 4) sont aujourd'hui connus43, 44.  

 

TIMP-1 et TIMP-2 peuvent inhiber l’activité de toutes les MMP et se localisent dans les CML, les 

fibroblastes et les macrophages. En dehors de leur propriété inhibitrice, les TIMP sont de véritables 

facteurs de croissance vis-à-vis de nombreuses cellules45: le TIMP-1 stimule in vitro la croissance des 

CML, des fibroblastes et des cellules endothéliales.  
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Le TIMP-2 induit la croissance des fibroblastes46. Ainsi, les TIMP pourraient jouer un rôle non 

seulement en protégeant la dégradation de la matrice mais également en participant à la cicatrisation 

tissulaire après un endommagement.  

 

I.2.2.4 - REGULATION DE L'EXPRESSION DES MMP/TIMPS  

 

La régulation de l'expression des MMP/TIMPs est modulée par les facteurs de croissance, les 

hormones et les cytokines 47. La plupart des MMP, à l'exception de la MMP-2 et des MT-MMP, ne 

sont pas exprimées de manière constitutive dans les tissus sains.  

 

Leur expression est fortement régulée par les interactions matrice-cellule et cellule-cellule. Parmi les 

cytokines jouant un rôle dans la stimulation ou l'induction de synthèse des MMP il y a IL-1β, PDGF, 

TNF-α et les esters de phorbol48. A l'inverse, le TGFβ1, les corticostéroïdes et l'acide rétinoïque ont 

un rôle inhibiteur49.  

Les interleukines (IL-1β, IL-6), les esters de phorbol, le TGFβ1, les acides rétinoïques, l'EGF et 

l’oncostatine stimulent l'expression de TIMP-1.  

 

Ainsi, l'expression des MMP et de leurs inhibiteurs est modulée dans tout contexte pathologique, ce 

qui entraîne une dégradation non contrôlée de la MEC ou à l'inverse un état de fibrose. Cette notion 

de contrôle signifie qu'il n'y a pas d'expression de MMP sans expression de TIMPs. Toute cellule 

capable d'exprimer des MMP exprime également l'un ou l'autre des TIMPs (Figure I-6).  

 

Système d’activation du plasminogène  

Le système fibrinolytique se compose de plusieurs membres comportant des enzymes protéolytiques 

appartenant à la classe des protéases à sérine : l’activateur du plasminogène de type urokinase (u-

PA), l’activateur du plasminogène tissulaire (t-PA) et la plasmine. Les inhibiteurs de ces enzymes 

sont les inhibiteurs des activateurs du plasminogène (PAI) et l’α2-antiplasmine (Figure I-6)37, 38, 50. 

Lorsque le plasminogène est activé en plasmine, celle – ci peut non seulement dégrader la MEC telle 

que la fibrine mais aussi activer les pro-MMP en MMP. Par exemple, les sérines protéases sont 

capables d’activer la proMMP-3 en MMP-3 qui peut à son tour activer la proMMP-1 et la proMMP-

951. 
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Figure I-6: Les trois grandes familles de protéases52 

 

a | Cysteine proteases. These are synthesized as zymogens and undergo maturation to their 

enzymatically active forms during transport from the trans-Golgi network to the late endosome and 

lysosome compartments. Cystatin C is the most important extracellular inhibitor of the cysteine 

proteases.  

b | Matrix metalloproteinases (MMPs). These are synthesized as inactive zymogen precursors (pro-

MMPs) and require activation in the extracellular compartment to attain enzymatic function. During 

this activation process, the cysteine-switch—induced by plasmin—has a major role. The endogenous 

tissue inhibitors of MMP are called TIMP-1 to TIMP-4. Neutrophil gelatinase-associated lipocalin 

can bind to MMP-9 and prevent inactivation, thereby augmenting the proteolytic effect of MMP-9. c 

| Serine proteases. Plasminogen can be activated by tissue plasminogen activator (tPA),urokinase 

plasminogen activator (uPA), thrombin, fibrin, and Hageman factor (factor XII). The activity of tPA 

and uPA is modulated by serine protease inhibitor, plasminogen activator inhibitor type I (PAI-I), 

which is the main inhibitor of the fibrinolytic system. PAI-I circulates in complex with vitronectin and 

is stabilized through this interaction. Plasmin can be inactivated by 2-antiplasmin. Abbreviations: 

IgA-CP, immunoglobulin A antibodies against Chlamydia pneumoniae; MIF, macrophage inhibiting 

factor; NGAL, neutrophil gelatinase-associated lipocalin; PAI-1, plasminogen activator inhibitor 

type 1; PAP, plasmin–antiplasmin complex; TGF-β1, transforming growth factor-β 1; TIMP, tissue 

inhibitors of matrixmetalloproteinase; tPA, tissue plasminogen activator; uPA, urokinase 

plasminogen activator. 
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I.3 - PHYSIOPATHOLOGIE DES AAA 

 

Les AAA impliquent plusieurs anomalies de la paroi artérielle ; une dégradation protéolytique des 

fibres élastiques et du collagène, une raréfaction des CML dans la média, une infiltration 

inflammatoire dans toute la paroi (macrophages: 80%, lymphocytes T et B: 10%, dépôts 

d’immunoglobulines et fraction du complément), une néoangiogenèse dans l’adventice souvent 

épaissie par une fibrose, la formation d’un thrombus luminal et la disparition de l’endothélium 

endoluminal.  

On observe aussi une augmentation de l’activité protéolytique notamment les métalloprotéases 

(MMP-1, 2, 3, 9, 12), les cystéines protéases (cathepsines S et K) et les sérines protéases de la voie 

de la plasmine (tPA : « tissularactivator of plasminogen », uPA : urokinase). Il y a un déséquilibre de 

la balance protéase/antiprotéase en faveur de la protéolyse (Figure I-7 et Figure I-8). 

 

 
 

Figure I-7 : Stades de développement de l’anévrysme aorto-abdominal52 

 

Aneurysmal disease advances from normal abdominal aortic architecture though initiation, 

progression, and potentially to rupture. Initiation can be instigated by risk factors, including smoking 

history, hypertension, and genetic predisposition. Cells involved in initiation include polymorphic 

nuclear cells, mast cells, type 1 T-helper cells, monocytes, endothelial cells, and smooth muscle cells, 

which produce or are affected by the inflammatory mediators interleukin (IL)-1 , tumor necrosis 

factor, and IL-6. Progression is dominated by the action of macrophages, type 2 T-helper cells, 

smooth muscle cells and fibroblasts, which produce or are affected by interferon- , transforming 

growth factor- β 1, IL-4, IL-5, and IL-10 
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Les expérimentations chez les animaux ont montré l’importance de la balance protéases/anti-

protéases dans l’évolution des AAA53. L’augmentation locale de l’activité des enzymes 

protéolytiques pouvait dégrader les artères in vitro ou former des AAA in vivo54. Les cellules 

inflammatoires semblent être la source principale de ces protéases55. L’expression de ARNm et de 

protéine de la MMP-9 est élevée dans les AAA et celle de son inhibiteur TIMP est diminuée ou 

inchangée1,56-58.  

L’administration d’un inhibiteur pharmacologique des MMP, la doxycycline, a permis de diminuer 

l’expression de MMP-9 dans la paroi anévrysmale humaine59 et la suppression du gène codant pour 

MMP-9 a inhibé la dégénérescence d’AAA chez l’animal60.L’expression de la MMP-1et de la MMP-

3 est également surmontée dans la maladie anévrysmale par rapport à la maladie occlusive 

d’athérosclérose61.  

Dans les AAA non rompus, la surexpression des activateurs de plasminogène tPA et uPA et de la 

plasminogène ont été observées62, 63.  

 

La surface luminale des AAA est généralement recouverte d’un thrombus d’épaisseur variable mais 

ce thrombus est parfois absent. Ce thrombus est dépourvu de cellules endothéliales, de CML ou de 

fibroblastes mais est envahi par des polymorphnuclaires (PMN).  

Une étude de Fontaine et coll. 64. a montré un rapport MMP-9/MMP-2 plus élevé dans le thrombus 

anévrysmal par rapport à celui rencontré dans les pathologies occlusives et que la source de ces MMP-

9 est d’origine PMN. Par ailleurs, les auteurs ont montré que la lame liquidienne présente à l’interface 

entre le thrombus et la paroi anévrysmale est le lieu d’une activation du plasminogène en plasmine. 

 

Le mécanisme de la formation des AAA est donc la dégénérescence de la matrice extracellulaire de 

la paroi artérielle (Figure I-8)42, 65. Les facteurs de risques des AAA sont quasiment les mêmes que 

ceux des lésions d'athérosclérose occlusives. Les principaux facteurs sont l’âge, le sexe, les 

antécédents familiaux et le tabagisme. En effet, la prévalence des AAA augmente pour les hommes 

de plus de 50 ans et parmi les 60/70 ans, les hommes sont 4 fois plus disposés que les femmes à être 

atteints. De plus, sur le plan génétique, les hommes caucasiens sont quatre fois plus touchés que les 

hommes noirs et chez les personnes présentant des antécédents familiaux, la prévalence des AAA est 

de 17% (descendants du 1er degré).  

 

Enfin, le tabagisme est associé à plus de 80% des AAA. En effet, un fumeur a 6 fois plus de risque 

d’être atteint qu’un non fumeur. En revanche, le diabète et l’hyperlipidémie constituent des facteurs 

de risque associés aux lésions sténosantes d'athérosclérose mais pas aux AAA. 

 

L’anévrysme touche rarement certains segments souvent affectés par l’athérosclérose tels que la 

carotide et les artères iliaques externes. Plusieurs différences physiopathologiques ont été démontrées 

entre les deux pathologies. En effet, contrairement aux anévrysmes qui impliquent une 

dégénérescence de la paroi vasculaire associée à l’apoptose des CML dans la média, l’athérosclérose 

se développe dans l’intima et comporte une accumulation anormale de CML. Il pourrait exister une 

pathogénie commune aux deux lésions dont l’expression serait modulée par des facteurs locaux.  
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Les plaques d’athérome formées sont associées à une inflammation locale à l’origine de la synthèse 

des protéases. Parallèlement, la mort cellulaire massive des CML dans la média inhiberait la synthèse 

des constituants de la MEC d’où un déséquilibre en faveur de la destruction de la paroi vasculaire et 

in fine l’induction d’un anévrysme. 

 

 
 

Figure I-8: Physiopathologie de l’anévrysme de l’aorte abdominale52 

 

Onset of AAA is associated with recruitment of inflammatory cells to the aortic media, macrophage 

activation, and the production of proinflammatory molecules. The aortic lumen shows intraluminal 

thrombus formation and adhesion of inflammatory cells. Within the AAA vessel wall, inflammatory 

cell infiltration promotes smooth muscle cell apoptosis, elastin degradation, and collagen turnover 

either directly or indirectly (via the production of proinflammatory molecules).  

The AAA vessel wall architecture shows typical changes, including loss of elastin, collagen 

deposition, depletion of smooth muscle cells, and neovascularization. Abbreviations: +, promotes; -

, inhibits; APC–PCI, activated protein C–protein C inhibitor complex; CRP, C-reactive protein; EP, 

elastin peptide; IFN, interferon;IL, interleukin; ILT, intraluminal thrombus; MMP, matrix 

metalloproteinase; PICP, carboxy-terminal propeptide of type I procollagen; PIIINP, amino-

terminal propeptide of type III procollagen; SMC, smooth muscle cell; TGFβ, transforming growth 

factorβ; TNFα, tumor necrosis factorα; VEGFA, vascular endothelial growth factor A. 

 

 

 

 

 

 

 

 



Page | 17  
 

I.3.1 - THROMBUS 

 

L’Anévrisme de l’Aorte Abdominale (AAA) qui résulte d'une dégénération pathologique est souvent 

associé à une croissance diamétrale localisée de l'aorte abdominale. 

 

Le thrombus se présente selon une couche intraluminale qui apparait suite à une lésion pathologique 

de la couche endothéliale qui empêchait  le contact du sang avec le tissu intimal. Alors, aux premiers 

stades de sa formation, le thrombus peut être représenté par un amas de sang coagulé formé de dépôt 

de débris cellulaires contenant principalement des plaquettes et des érythrocytes qui viennent adhérer 

à l'intima. Ces débris cellulaires sont liées les unes aux autres à l’aide de nombreuses protéines, de 

glycoprotéines provenant de la membrane cellulaire des plaquettes, de fibrines formées de réseaux de 

polymères du plasma. 

 Le thrombus se forme en général sur le reste de la surface de l'endothéliumdégradéet sur la surface 

des appareils artificiels placés en vue d'un traitement endovasculaire.  

 

L’adhésion et l’activation des plaquettes à la paroi interne sont favorisées par les glycoprotéines des 

membranes cellulaires. A cause de son évolution en volume, le thrombus entraine une dégradation de 

l'intégrité des couches artérielle adjacentes (intima+média +adventice) par hypoxie en provoquant un 

échange de cellules de et vers la lésion endothéliale. Donc, un anévrisme non traité continue son 

grossissement jusqu'à fissuration ou rupture (Sakalihasan et al. 2005; Allaire E. et al. 2009). 

 

L'évolution de l'anévrisme résulte de l'association de plusieurs facteurs; les effets des forces 

hémodynamiques associés à la dégradation pathologique de sa matrice extracellulaire et de la 

migration des cellules musculaires changeant leur phénotype de synthèse, contribuent 

progressivement à son remodelage expansif.  

 

La dégradation enzymatique notamment de l'élastine affecte significativement aussi bien les 

caractéristiques géométriques de l'artère que l'état de contraintes physiologiques à zéro charges qui 

semblent être affectés localement et non uniformément à travers la paroi artérielle  [Greenwald SE. 

et al, 1997], Cette dégradation structurelle non uniforme [Roach MR. et al.2000] à travers la paroi 

artérielle entraine une évolution géométrique du thrombus, souvent non uniforme et localisée 

résultant en l'apparition d'une direction de dilatation privilégiée finissant dans beaucoup de cas par 

un anévrisme dissymétrique.  

 

Cette dilatation localisée provoque la perte de l'intégrité et la diminution des capacités de contention 

de l’artère qui se traduisent souvent par un amincissement de son épaisseur et une distensibilité 

amoindrie finissant par une fragilisation du tissu. La formation du thrombus intraluminal (ILT) 

d'origine donc, souvent d'une inflammation d'origine pathologique de la surface endothéliale.  
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Pour prévenir la rupture de l'AAA, les médecins prévoient une intervention réparatrice dès que le 

diamètre atteigne 5.5 cm  [Lederle FA, et al. 2002]. Cependant, beaucoup d'AAA étaient rompus  bien 

que leurs diamètres n'aient pas atteint le seuil de (5.5 cm) [Heikkinen M, et al. 2002;  Nicholls SC,et 

al.1998], alors  que 60% des anévrysmes  plus larges n'ont pas été rompus [Darling RC,et al. 1977]. 

 

Ce critère de risque de rupture a été validé par plusieurs études. Pour cela, Li Z. H.,(2010)  a considéré 

une approche se basant sur l'examen de régions spécifiques de l'anévrisme pour aboutir à une relation 

étroite entre l'état de contraintes aux bouts extrêmaux de l'anévrisme et son diamètre maximal. 

Contrairement,  Giannoglou, G. et al. (2010)  a précisé que la courbure de l'axe moyen central de 

l'anévrisme indique mieux le risque de rupture qui peut justifier qu'une rupture pour un diamètre 

d'anévrisme inférieure à 5.0 cm n'est pas un  fait exceptionnel, alors que Pappu, S. et al. (2008), à 

travers une étude de cas de 15 patients avec des  anévrysmes  de diamètres inférieurs au seuil (<5.5 

cm) ont classé les anévrysmes  avec leurs vulnérabilité selon des paramètres morphologiques. 

 

Selon l'approche biomécanique, la rupture d'un anévrisme survient lorsque la contrainte pariétale 

générée par la pulse sanguine devient supérieure à la contrainte de résistance à la rupture de son tissu. 

Bien que ce critère semble plus sûr, les techniques d'imagerie utilisées cliniquement sont encore 

incapables d'informer sur l'état de contraintes générées et sur les propriétés mécaniques de résistance 

du tissu artériel. Par contre, ces techniques permettent d'obtenir beaucoup d'informations sur la 

morphologie de l'AAA, son diamètre extérieur, son épaisseur et dernièrement, même la rigidité de 

l'artère peut être  déduite à travers sa distensibilité et la vitesse de l'onde sanguine. 

Par ailleurs, l'utilisation de la loi de Laplace qui établit que la contrainte maximale pariétale est 

proportionnelle au diamètre et inversement proportionnelle à l'épaisseur s'avère inefficace puisqu'elle 

n'est valide que pour des formes parfaitement cylindriques ou sphériques. 

 

Le taux d'expansion annuel de (1 cm) du diamètre d'un anévrisme ainsi que l'augmentation relative 

du volume du thrombus luminal (ILT) Stenbaek et al. (2000) sont aussi classés dans certaines études 

comme indicateurs potentiels du risque de rupture de l'anévrisme, ce sera valable dans la mesure où 

la période du suivi du patient est conséquente, mais pas applicable pour un autre patient qui se 

présente pour la première fois avec un risque de rupture éminente. 

 

Une récente étude menée par Christopher B. W., et al.(2011) a montré une corrélation significative 

entre le maximum du champ de contraintes et les indices géométriques tels que le diamètre maximal 

de l'anévrisme et le volume du sac anévrismal. Plusieurs autres travaux ont été consacrés à l'effet de 

la géométrie sur le risque de rupture de l'AAA. Particulièrement, on peut rappeler le travail 

deGeorgakarakos et al. (2010) qui a précisé qu'une corrélation  positive existe entre le maximum de 

contraintes pariétale et la tortuosité géométrique de l'artère anévrismale. 
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Dans les nombreuses études consacrées sur le risque de rupture d'un anévrisme, très peu d'entre elles 

ont mentionné la présence du thrombus et son rôle dans l'estimation de l'index u risque de rupture 

(Fillinger et al., 2003; Lasheras, 2007; Vorp, 2007). 

 

Le thrombus intraluminal (ILT) est rencontré dans la totalité des anévrysmes  de l'aorte abdominale 

[Hans SS. et al. (2005), Harter, L. P.et al. (1982)]. Son influence sur l'état de contraintes reste 

controversée. 

Comme déjà défini, l'ILT est un caillot de sang formé de dépôt de débris cellulaires, de plaquettes, d' 

érythrocytes liés les uns aux autres à l'aide de nombreuses protéines, glycoprotéines, de fibrine avec 

aussi des constituants de la matrice extracellulaires. A maturité, un ILT est composé de trois couches 

distinctes (luminale, médiale et abluminale en partant du lumen) [Wang et al., 2001; van Dam et 

al.,(2008)]. Cette dernière couche (abluminale), adhérente à la paroi du vaisseau contient une 

importante quantité de collagène [Karsaj I. et al., (2009)]. 

 

A l'échelle nanométrique, la structure du thrombus offrant une certaine porosité permet de recevoir 

du fluide qui assure l'incompressibilité du matériau [Gasser TC, et al.,(2010); Schurink GW. et al. 

(2000)].  

 

La complexité de sa composition structurelle fait de l'ILT un matériau complexe avec des propriétés 

mécaniques différentes d'une couche à l’autre [Ashton JH,et al.,(2009); Gasser TC., et al.(2008); . 

Van Dam EA., et al., (2008); Wang DH., et al.(2001); Di Martino ES., et al. (1998)]. Des expériences 

effectuées in vivo et in vitro [Schurink GW. et al. (2000); Hinnen JW,. et al. (2005) ] ont montré que 

l'ILT ne réduit pas la pression  agissante sur la paroi anévrismale ni d'ailleurs le champ de contraintes.  

 

Cependant, d'autres études numériques et expérimentales sur des anévrysmes  [Thubrikar MJ., et al., 

(2003); Wang DH., et al., (2002); Li Z-Y., et al (2008); Mower WR., et al. (1997) ] ont  démontré le 

contraire c'est à dire que l'ILT réduit considérablement l'intensité des contraintes et des déformations 

au sein de la paroi de l'artère. Le fait que la couche abluminale du thrombus, adhérente à la paroi 

anévrismale présente une structure fibreuse collagéneuse, cela  peut expliquer la réduction des 

contraintes pariétales constatées dans le travail de Thubrikar MJ., et al.,(2003).  

 

Très peu d'études ont été faites sur le comportement du thrombus hétérogène de composition. Vande 

geest et al., (2006b) ont constaté que le thrombus se comporte identiquement selon les deux direction 

longitudinale et circonférentielle du vaisseau. Ce travail est venu pour appuyer les résultats des tests 

effectués par Wang  et al.(2001). L'incompressibilité du tissu du thrombus a été vérifiée par les 

travaux de Vorp et al., (1996a). Wilson et al. (2001). 
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Selon la théorie de la résistance des matériaux, la contrainte générée dans l'AAA dépend 

essentiellement de la charge imposée par le sang pulsé, de la géométrie et des propriétés mécaniques 

des tissus composant l'anévrisme.  

 

Dans ce cadre, la présente étude s'est fixé pour but de préciser le rôle du thrombus intraluminal sur le 

champ de contraintes pariétales générées par la pression sanguine au cours d'un cycle cardiaque. Les 

paramètres d'études sont géométriques (rayon maximal de l'anévrisme, Rayon de l'artère saine), 

mécaniques (la compressibilité du thrombus, sa rigidité et l'anisotropie de la paroi de l'artère).     

 

I.3.2 - MODELES GEOMETRIQUES DU THROMBUS 

 

A cause de la dégradation inflammatoire localisée et non uniforme de la de la paroi artérielle, 

différentes morphologies d'ILT peuvent se développer. La géométrie du complexe ILT-AAA  est 

obtenue à partir de l'équation mathématique du rayon de l'anévrisme R(Z)  suivant l'axe longitudinal 

du vaisseau [Faïza Mohand-Kaci, et al., (2012) et de Rodriguez J., et al., (2008)].  

 

𝑅(𝑧) = 𝑅0 + (𝑅𝑎𝑛 − 𝑅0 − 𝑐3
𝑧2

𝑅0
) exp⁡ (−𝑐2 |

𝑧

𝑅0
|
𝑐1
)      (I.1) 

 

où:                
−𝐿𝑎𝑛

2
< z <

𝐿𝑎𝑛

2
 

 

𝑅0,⁡𝑅𝑎𝑛 sont respectivement le rayon de l'aorte saine et le rayon maximal de l'anévrisme. 

 

𝑐2 = 5 un paramètre de correction géométrique. 

 

𝑐2 =
4.605

(0.5𝐿𝑎𝑛/𝑅0)
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         (2)   ;    𝑐3 =
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( a ) 

 
( b ) 

 

 
 ( c ) 

 

 

Figure I-9: Modélisation géométrique de l'anévrysme en présence d'un thrombus (0≤Fe≤1) : 

( a )  - Demi coupe longitudinale d'un anévrysme en présence d'un thrombus ; 

( b ) - Coupe longitudinale de l'artère anévrysmale en présence d'un thrombus 

      ( c ) - Principales morphologies de l'anévrysme de l'AAA 
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II.1 - BIOMECANIQUE DE LA PAROI ARTERIELLE  
 
La biomécanique constitue l’ensemble des applications des concepts et outils de la mécanique à la 
biologie et à la médecine. Dans la problématique des anévrysmes de l’aorte abdominale, on retrouve 
des approches à la fois expérimentales et théoriques (analytique ou numérique). L’objectif étant 
d’avoir à disposition des grandeurs et des critères qui permettent de traduire le comportement 
mécanique des artères dans les cas sains, pathologiques ou ayant subi une biothérapie 
 
L’évaluation des grandeurs mécaniques des artères permet de mieux appréhender leur comportement 
in vivo en particulier dans le cas de pathologies comme l’hypertension, l’athérosclérose ou 
l’anévrysme. Dans le cas de l’anévrysme de l’aorte abdominale, la pathologie se caractérise à la fois 
par une modification géométrique et un remodelage micro-structurel du tissu artériel entraînant un 
changement du comportement mécanique global qu’il s’agit d’étudier. 
 

II.1.1 - PROPRIETES MECANIQUES DE LA PAROI ARTERIELLE 
 
Il existe un certain nombre de grandeurs caractéristiques des vaisseaux artériels, comme la 
compliance, la distensibilité ou encore la rigidité globale. Ces grandeurs globales facilement 
évaluables permettent d’obtenir des informations quant à la fonctionnalité des artères dans des cas 
sains ou pathologiques. Dans ce cas, on ne tient pas compte des propriétés mécaniques du tissu artériel 
telles que l’hyperélasticité ou l’incompressibilité. 
 

II.1.2 - COMPLIANCE  
 
La compliance C d'un vaisseau artériel est définie comme la capacité de celui-ci à se dilater sous 
l'effet d'une pression intraluminale. Elle s'écrit communément comme la variation relative de diamètre 
ΔD/D exprimée en pour cent, rapportée à la variation de pression correspondante ∆𝑃. Son expression 
est donnée par  

 
    (II.1) 

 
où sys et dia se rapportent respectivement aux phases diastolique et systolique. 
 

II.1.3 - Distensibilité  
 
La distensibilité d’un vaisseau artériel caractérise son comportement sous l’effet de la pression 
intraluminale. Elle est définie par 
 

 
 (II.2) 

 
 

Où A est la section du lumen artériel.  
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II.1.4    RIGIDITE GLOBALE  
 
La rigidité globale artérielle est un paramètre qui caractérise les propriétés élastiques intrinsèques du 
matériau pariétal.  
Il est défini par 
 

R ൌ ୢ

୍୑୘.ୈେ
  (II.3) 

 
où d est le diamètre du lumen artériel en fin de diastole et IMT (Intima-Media-Thickness) est 
l’épaisseur des couches intima et média assemblés de l’artère.  
DC: distensibilité [mm2/Pa] 
A noter que ces trois grandeurs permettent d’évaluer la fonctionnalité d’une artère sans pour autant 
avoir une estimation des contraintes pariétales. 
 

II.2 - COMPORTEMENTS MECANIQUES TYPIQUES DES PAROIS 
ARTERIELLES 
 
La détermination du modèle constitutif et l’ensemble de ses paramètres matériels d’une structure 
donnée, nécessite une étude détaillée du matériel considéré. Sa fiabilité est fortement liée à la 
précision des données expérimentales disponibles après des tests in vivo appropriés ou des tests in 
vitro qui soient bien corrélés avec les conditions physiologiques réelles. 
 
Les tests in vivo sont souhaités parce que le vaisseau est observé sous conditions réelles de vie. Les 
épreuves exécutées nécessitent de poursuivre les tests jusqu’à l’endommagement, chose inadmise sur 
un vivant.  
De plus l’ensemble d’informations nécessaires à décrire la réponse matérielle implique de soumettre 
l’artère simultanément à l’inflation cyclique, à l’extension axiale et à la torsion qui peuvent être 
mesurées seulement lors d’expériences in vitro. C’est avec telles données que le comportement 
mécanique anisotrope des artères peut être complètement décrit.  
Les essais in vitro ne peuvent pas considérer le comportement actif de la partie musculaire de l’artère. 
Avec l’utilisation de produits chimiques.  
 
Dans les conditions ex vivo, les propriétés mécaniques sont altérées à cause de dégradations 
biologiques. C’est pourquoi, les spécimens artériels doivent être aussi frais que possibles et doivent 
être testés tout en étant plongés dans des solutions salines maintenues dans des conditions 
particulièrement contrôlées. Le tonus musculaire et les effets myogéniques (Contraction des artères 
sous étirement axiales) peuvent être obtenus à l’aide de produits chimiques 21. 

 
Les tests in vitro se pratiquent généralement en traction uniaxiale sur des échantillons d’artères. On 
les appelle les tests de bande et tests de bague et permettent la détermination des propriétés 
mécaniques axiales et circonférentielles des artères. Evidemment, ils ne sont pas suffisants pour 
obtenir les propriétés anisotropiques des artères qui nécessitent des essais en bidimensionnel et 
tridimensionnel 105 70% de liquide. 
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Les artères sont très faiblement compressibles à cause de leur composition qui contient plus 70% de 
liquide. Dans la modélisation, on les considère incompressibles 106.   
Le comportement mécanique des artères dépend de beaucoup de facteurs environnementaux 
physiques et chimiques comme la température, la pression, le PH,…. 
 
Comme indiquées précédemment  dans la composition histologique, les propriétés mécaniques des 
artères varient selon la topographie de l’arbre artériel. A cause de la composition structurelle en 
collagène de plus en plus importante, les artères perdent leurs compliance au fur et à mesure qu’on 
s’éloigne du  cœur 94, 67, 107 
 

II.2.1 - VISCOELASTICITE DE LA PAROI ARTERIELLE 
 
Généralement, les tissus biologiques sont viscoélastiques puisque ils comptent une grande proportion 
de fluide dans leur composition. Les cellules musculaires de la paroi artérielle possèdent les propriétés 
mécaniques d’un corps visqueux car leur déformation dépend, non seulement de la grandeur de la 
force sollcitante, mais aussi de la manière dont celle-ci est appliquée (lentement ou rapidement). 
Selon les lois physiques, les corps visqueux présentent une déformation qui persiste après l’arrêt de 
la force de distension. Lors des essais uni-axiaux de chargement-déchargement cycliques pratiqués 
sur des bandes circonférentielles de l’artère (Média), on remarque des hystérésis (marquant 
l’amortissement) qui réduisent de surface avec l’augmentation du nombre de cycles, c’est le processus 
dit de préconditionnement des échantillons. Sur la Figure II-1, on a donné les résultats des essais de 
distension-relaxation pratiqués dans le cadre des études du comportement viscoélastiques sur une 
artère bovine. Sur cette courbe, on remarque la présence de l’hystérisis qui caractérise la perte 
d’énergie correspondante aux effets d’amortissement de la paroi artérielle104. 

 
A cause de leur structure fibreuse, les artères se rigidifient avec la déformation croissante. Cette 
raideur croissante avec la déformation, explique le recrutement progressif des fibres de collagène qui 
est disposé tell qu’il ne sera sollicité qu’aux grandes déformations. Aux basses charges, toute la 
charge est supportée par les fibres d’élastine qui peuvent subir des allongements pouvant dépasser les 
100% de sa longueur à l’état non chargé. Par contre, les fibres de collagène qui présentent des modules 
élastiques très importants ne subissent généralement que des déformations, à peine de quelques 
dixièmes de leur longueur initiale.  

 
Ces particularités structurelles et histologiques font des parois des artères proximales des artères 
considérées élastiques et celles des artères musculaires pseudo-élastiques. D’ailleurs ces particularités 
mécaniques entrent les fibres d’élastine et de collagène qui se présentent en lames et bandes avec des 
orientations différentes, font des parois artérielles des matériaux élastiques non linéaires, hétérogènes 
et anisotropes 104.  
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Figure II-1 : Diagramme typique d’un essai cyclique uniaxial 

 
Sur cette figure (Figure II-1), on représenté le diagramme contrainte-déformation résultat d’un essai 
pratiqué sur des bandes circonférentielles (de la média) en condition passive104. Le chargement et le 
déchargement cycliques associés à des effets adoucissants, conduit à un matériau préconditionné qui 
peut être soit (parfaitement) élastique ou viscoélastique (comportement démontrant un hystérisis)-
point I.  
Un chargement au-delà du domaine (visco) élastique-point II conduit à des déformations inélastiques. 
Une augmentation de la charge du test cyclique conduit de nouveau à un adoucissement du matériau 
(jusqu’au point III). Alors le matériau est (parfaitement élastique ou viscoélastique. La courbe en trait 
gras indique la réponse approximative du matériau. 

 

II.2.2    CONTRAINTES RESIDUELLES  
 
Le comportement mécanique des artères dépend de facteurs physiques et environnementaux. Depuis 
environ quarante ans une contribution importante a vu le jour avec la découverte de la présence de 
contraintes résiduelles au sein de la paroi artérielle108. Cette découverte a été obtenue par Bergel en 
1960 en coupant longitudinalement une artère et en remarquant qu’elle s’ouvre d’elle-même 109. 
Vashnav et Vossoghi110 ainsi que Chuong et Fung 111 ont confirmé cette observation en quantifiant 
les contraintes résiduelles sur diverses artères et en décrivant un état quasi libres de contraintes. 

 
D’autres essais ont suivi donnant l’explication  de ces contraintes résiduelles en attribuant la cause à 
l'existence de déformations résiduelles, et ensuite aux tensions, toujours présentes dans le vaisseau, 
même à l’état non chargé. En 1986, Chuong et Fung attribuèrent le développement des contraintes 
résiduelles à la croissance  de l’artère. Les contraintes résiduelles ont pour rôle de réduire le gradient 
de contraintes induites par le flux sanguin 107. Delfino et al. 112, à partir d'un modèle éléments finis 
3D isotrope de la bifurcation carotidienne ont pu démontrer le rôle de ces contraintes résiduelles à 
travers l’épaisseur de la paroi artérielle (voir. Figure II-2). Holzapfel et al. 93 ainsi que Humphrey et 
al.32 ont également aboutit à cette conclusion en traitant le problème semi analytiquement en 
considérant une relation de comportement hyperélastique anisotrope.  
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Par définition, les tensions résiduelles ou contraintes résiduelles sont des contraintes internes qui se 
manifestent dans une paroi artérielle lorsqu’on supprime tout son chargement. Pour quantifier les 
valeurs de déformations résiduelles dans un corps, il faut, au préalable connaître sa configuration à 
l’état de zéro-contraintes’ c'est-à-dire quand il est libre de toute contrainte interne et libre de tout 
chargement extérieur. A partir de cet état, il faut la soumettre à un chargement nécessaire à produire 
les déformations qui ramènent cette artère à sa configuration zéro-chargement. A partir de cela, on 
déduire les contraintes engendrées par le déplacement effectué qui ne sont que les contraintes 
résiduelles physiologiques à l’état passif non chargé  
 

 
 

Figure II-2 : Comparaison des contraintes pariétales en quatre endroits d’une bifurcation carotidienne (A) avec 
prise en compte des contraintes résiduelles, (B) sans contraintesrésiduelles112. 

 

 
 

Figure II-3 : Schéma d’une section artérielle ouverte avec différentes notationsd’ouverture 
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L’estimation de ces contraintes internes à l’état « zéro chargement » est d’une importance cruciale 
pour déterminer les contraintes seuil  (limites) des artères athéromateuses, des plaques 
athéroscléreuses et des anévrysmes . La réussite de certains traitements cliniques dépond beaucoup 
de la connaissance de ces contraintes internes physiologiques, communément appelées « contraintes 
à l’état libre de chargement » en effet,les contraintes résiduelles modifient l'estimation des contraintes 
pariétales et. une mauvaise estimation de ces contraintes peut entrainer des conséquences 
défavorables à une bonne adhérence de la paroi artérielle avec une endoprothèse qui risque de 
permettre au sang de passer à l’interface et provoquer, sous l’effet de la pulse sanguine la migration 
du stent. C’est l’objet actuel de beaucoup de recherches sur la migration des stents et les risques 
d’endofuites.  

 
Pour illustrer cette théorie, on considère la configuration libre de chargement extérieur (sans la 
pression artérielle) d’une artère caractérisée par une bague cylindrique excisée longitudinalement 
dont il est possible de connaître le diamètre intérieur et l'épaisseur comme définie sur la Figure II-3 
La configuration à l’état libre de contraintes (sans contraintes résiduelles) est mise en évidence en 
sectionnant longitudinalement une bague prélevée sur une artère conservée fraiche qui acquiert la 
géométrie d’un secteur circulaire. A partir de cette configuration, il est possible de mesurer le rayon 
intérieur, le rayon extérieur et l’angle d'ouverture   (cf. Figure II-3). 

 
Cependant, à cause de l’impossibilité de quantifier la déformation à n'importe quel point à travers 
l’épaisseur de la paroi, l’état de configuration « zéro-contraintes » (cf. Figure II-4.) ne fournit pas 
suffisamment d’informations pour le calcul de distribution réelle des contraintes résiduelles Chuong 
et Fung, 1986 ont été les premiers à évaluer la déformation correspondant aux contraintes résiduelle 
en étudiant un secteur circulaire pris dans une bague artérielle  considéré en déformations planes. En 
admettant l'incompressibilité du tissu biologique, on applique à partir de la configuration zéro-
contraintes, un chargement adéquat jusqu'à obtenir la déformation de la paroi.  

 

 
 

Figure II-4 : Configurations de référence pour la paroi  artérielle: a- zéro-contraintes, b-,libre de chargement, c- 
in vivo. 
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L'incompressibilité et l'état de déformations permettent l'unicité de la solution sans recourir à 
l’utilisation des équations constitutives du matériau. En effet, dans un système de coordonnées 
cylindriques principal, les relations entre déplacements et déformations sont: 
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r                                              (II.4) 
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L'état de déformations est plan : 

 
0z            (II.7) 

  
Et la condition d’incompressibilité matérielle : 
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Le système étant entièrement défini (équation différentielle d’ordre premier en ( ru ). 

En appliquant par contre, les hypothèses d’un état plan de contraintes, pour: 
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On peut remarquer dans ce cas, qu'il est nécessaire d'introduire les équations constitutives (II.10), 
(II.11) et (II.12) qui sont difficilement définissables à partir d’un potentiel de déformation. 
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La détermination des déformations résiduelles peut être caractérisée géométriquement par l’angle 
d’ouverture   qu’on peut mesurer à l’état de zéro contraintes du vaisseau non chargé (voir. Figure 
II.2 a et b). Cette configuration est obtenue en coupant le bout d’artère radialement suivant l’axe 
longitudinal de l’artère. On obtient des secteurs circulaires rarement précis. Une chose qui dérange la 
mesure de l'angle d'ouverture   est le fait qu’une fois coupée, la bague artérielle s'ouvre rapidement 
puis, continue à s'ouvrir très lentement et continue pendant 20-30 minutes. Malgré cela, cette 
technique reste de toute façon très utilisée parce qu’elle est très simple à pratiquer. Cette pratique 
comporte une possibilité d’erreurs induisant des mesures d’angles plus petits qui entrainent des 
déformations sous estimées. Contrairement aux déformations qui peuvent être déterminées 
directement à partir des quantités mesurées, les contraintes résiduelles devant être calculées, exigent 
d'insérer les propriétés mécaniques du tissu artériel dans des équations constitutives appropriées. 
 
On a constaté expérimentalement que la valeur de l’angle d’ouverture varie le long de l’arbre artériel 
107. Les raisons de cette variation ne sont pas encore bien claires, mais il est déterminé que   et en 
relation avec le rapport entre l'épaisseur de l’artère et de son rayon. À cause de l’anévrisme associé 
au thrombus ou à une plaque épaisse non vulnérable athérosclérose, on a un raidissement de la paroi 
artérielle résultat d’un remodelage correspondant, offrant une grande épaisseur, d’une part et une 
réduction de la densité de l’élastine qu’on admet qu’il soit le seul élément valable dont dépond  , 
d’autre part. De tout ce qui a été dit, on retient que le niveau des tensions résiduelles dans la paroi 
artérielle varie avec l’état du patient, car, le même vaisseau aura un rapport épaisseur / rayon qui varie 
en fonction de l’âge 94 ,107.  
 
D’autre part, on a constaté que les tuniques : média et adventice, ont des angles d'ouverture différents 
tels que avec AM   . 

 
Cette différence implique l’existence d’un autre type de contraintes résiduelles au niveau de la surface 
de contact.  
 

II.2.3 - CONCLUSION 
 
Le comportement de la paroi artérielle est très complexe, il fait intervenir plus qu’une propriété propre 
à lui. Le tissu artériel étant hyperélastique non linéaire, il peut, en fonction des sollicitations, 
développer des capacités de résistance plus importantes en fonction de l’intensité du chargement 
appliqué .  

 
Les contraintes physiologiques de contraction est une autre particularité des artères qui lui sert d’etre 
plus ‘ forte’ Son rôle de conduit et de régulateur du débit du flux sanguin lui permet d’assurer, en 
continu le ravitaillement en nutritions de toutes les parties du corps mêmes celles les plus loin du 
cœur ; cette capacité qualitative la doit à ses propriétés viscoélastiques. La composition fibreuse et le 
caractère ondulé des bandes fibreuses qui compose la paroi artérielle lui doit ses qualités 
d’anisotropie. 

 
Dans le prochain chapitre, on rappelle la modélisation en grandes déformation du comportement des 
parois artérielles et les modèles de comportement mécaniques utilisés dans le cas des artères. 
 



 

 

 

 

 

CHAPITRE III 

 

 

 

 

 

 

Matériels et Méthodes 



Page | 30  
 

III.1-MODELISATION DU COMPORTEMENT EN GRANDES 
DEFORMATIONS DESARTERES 
III.1.1 - INTRODUCTION 

 
Ce chapitre fait le point sur les modélisations fréquemment proposées pour rendre compte des aspects 
du comportement des matériaux biologiques telles qu’on l’a décrit dans le chapitre précédent. Nous 
avons en effet signalé que ce comportement fait intervenir des grandes déformations élastiques 
incompressibles. 
 
L’approximation qui consiste, en hypothèses des petites perturbations, à superposer la configuration 
initiale et la configuration déformée, n’est plus valable dès que l’on considère des taux de 
déformations très importants. Quelques rappels sur le formalisme utilisé en grandes déformations 
sont présentés dans ce qui suit. 

 
Les matériaux hyperélastiques sont une classe de matériaux pour lesquels est postulée 1'existence 
d'une énergie de déformation, qui est une fonction du tenseur gradient de la transformation. De cette 
énergie de déformation dérive la loi de comportement.  
 
La formulation d'une loi de comportement satisfaisante en hyperélasticité repose sur la proposition 
d'un potentiel élastiqueW , judicieux, objectif et respectant les symétries matérielles du matériau 
considéré. Deux approches existent pour définir les potentiels intervenant dans les lois constitutives: 
1'approche physique basée sur la théorie statistique et 1'approche phénoménologique fondée sur les 
observations expérimentales. 

 
L’objectif de ce chapitre est de présenter les modèles de comportement hyperélastiques les plus 
utilisés, essentiellement ceux construits sur la base de 1'approche phénoménologique. Pour ce faire, 
différents résultats de base en mécanique des grandes transformations et dont on reprend ci-suivant 
en premier temps, sont utilisés.  
 
Ainsi sont rappelées les différentes grandeurs tensorielles utilisées dans la modélisation des milieux 
continus et la formulation des milieux hyperélastiques isotropes et aussi anisotropes basée sur les 
tenseurs de structure. Dans un second temps, les potentiels hyperélastiques les plus utilisés sont 
exposés. 
 

III.1.2 - RAPPELS DE BASE DE LA MECANIQUE DESDEFORMATIONS 
ELASTIQUES FINIES. 
III.1.2.1 - GENERALITES 
 
La cinématique des grandes transformations nécessite une attention particulière. En effet, lors de la 
modélisation d’une artère, on considère celle-ci dans les trois configurations principales : 
configuration à l’état de contraintes nulle, configuration à l’état libre de chargement et finalement la 
configuration in vivo où l’artère est représentée avec ses réelles conditions.  
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Donc, lors de l’étude mécanique du comportement d’une artère, il est essentiel de préciser dans quelle 
configuration la description des déformations et des contraintes est effectuée. Dans ce cas le choix 
des tenseurs dépend de la configuration retenue pour décrire l’évolution du solide.  
 
Dans ce qui suit, on rappelle quelques notions de base de la mécanique des milieux continus en 
grandes transformations en précisant uniquement deux configurations : la première qui correspond à 
l’état faisant référence à l’artère à l’état de contraintes nulles ( 0C ) et une deuxième pour l’état qui 

correspond à l’artère chargée ( tC ) non :  

 
Un résumé succinct de la formulation hyperélastique est présenté avec un intérêt particulier pour les 
milieux isotropes hyperélastiques incompressibles. 

 
En mécanique des grandes transformations, il est important de distinguer la configuration initiale 
et la configuration actuelle déformée. Les différentes mesures de déformations et de contraintes 
seront précisées dans chacune de ces configurations, avec l’écriture des équations d’équilibre 
correspondantes...  
 

III.1.2.2 - DESCRIPTION D U  MOUVEMENT 
 
Soit un solide déformable S ,  évoluant dans un repère R .  L’ensemble des particules Pconstituant 
le solide déformable occupe, à chaque instant, un ensemble de positions dans l’espace (voir figure 
(III.1)). C’est la configuration du système à l’instant t .  Nous utiliserons le même repère pour la 
configuration initiale et la configuration déformée. 

 

 
 

Figure III-1 : Configuration initiale 0C  et configuration déformée tC .  
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On note 0C la configuration initiale (où le solide S occupe le volume 0 ), et tC la configuration actuelle 

à l’instant t  (ou déformée), où le solide S  occupe le volume . Une convention utilisée pour 
distinguer les différentes configurations est celle d'utiliser des lettres majuscules pour la configuration 
de référence et minuscules pour la configuration déformée. 

 

Le vecteur position de la particule  ( SP 0 ) à  l’instant initial est noté X


. On note x


 le vecteur 

position de cette particule ( tP )à` l’instant t . 

 
Le mouvement du milieu continu est alors défini par la donnée de la fonction   
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         (III.1) 

 
L’équation (III.1) définit la transformation faisant passer de la configuration de référence 0C à la 

configuration tC .  

 
Pour caractériser la déformation au voisinage dela particule, on introduit l’application linéaire 
tangente au mouvement ou tenseur tangent (voir Fig.III-1).  
 

Considérons un vecteur Xd


dans la configuration initiale, son transformé dans la configuration 

actuelle s’obtient par la relation : 
 

XdFxd


           (III.2) 

 
Ou encore, en notation indicielle 
 

a aA Ad x F dX


           (III.3) 

 

Où F est le tenseur tangent. Ce tenseur tangent transporte, localement, un espace tangent de 0C

vers l’espace tangent associé à la même particule suivie dans son mouvement. On a en effet : 
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La relation (III.4) s’écrit également 
 

x


GradF             (III.5) 
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Où l’on a introduit le tenseur gradient des déplacements Grad défini par rapport à la 

configuration initiale non déformée. F est inversible, et son inverse permet de transporter un 
vecteur tangent de la configuration actuelle vers la configuration initiale: 
 

1dX dx F
 

          (III.6) 

 
1

a Aa adX F dx           (III.7) 

 
On en déduit l’expression de l’inverse du tenseur gradient, en notation tensorielle puis indicielle. 
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Le tenseur grad désignera le tenseur gradient par rapport à la configuration déformée. 

Les variations de volume dv , entre une configuration et une autre sont caractérisées par 0JdVdv   

avec  
0

)det(



 FJ  

La déformation est ditehomogènesi le tenseur F ne dépend pas des coordonnées X  
Toutes lesparticules se déforment alors de la même manière. Les échantillons du matériau, servant 
à caractériser les propriétés matérielles, sont dimensionnés de manière à avoir des états de 
déformationaussi homogènes que possible, au moins sur une partie bien définie du matériau, (il 
faudra souvent négliger les effets de bord).  
 
Ainsi, les éprouvettes de compression, traction simple, cisaillement utilisées pour les essais de 
caractérisation du matériau seront dimensionnées de manière à avoir un état de déformation aussi 
homogène que possible. Il est commode d’introduire le vecteur déplacement, défini de la manière 
suivante (cf. Fig. III.1): 

 

XtXxtXU


 ),(),(          (III.9) 

 
En combinant le tenseur gradient des déformations (III.5) avec le vecteur déplacement (III.9), on 
introduit le tenseur gradient des déplacements. Une première possibilité est de le définir dans la 
configuration initiale, par rapport aux grandeurs non déformées (description lagrangienne) 
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Le tenseur tangent sera alors, en fonction du gradient de déplacement : 
 

a

A
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           (III.11) 

 
Où  désigne le symbole de Kronecker. Le tenseur gradient peut également être défini dans la 
configuration déformée, par rapport aux coordonnées spatiales ix  
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Ce qui donne, pour l’inverse du tenseur tangent 
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III.1.2.3 - DESCRIPTION DES DEFORMATIONS 
 
Pour caractériser les changements de forme entre les configurations 0C et tC il faut caractériser 

les variations de longueur et les variations d’angle, soit, en fait, les variations de produit scalaire. 

On forme donc le produit scalaire de deux vecteurs matériels xd


et yd


, et on examine sa variation 

en fonction des vecteurs initiaux Xd


et Yd . Selon la configuration privilégiée, plusieurs mesures 
des déformations sont possibles: 

 

 Descriptionlagrangienne(configuration 0C )  

 

En configuration lagrangienne, on introduit le tenseur de Cauchy Green droit FFC T ,  

symétrique et défini positif, qui caractérise les dilatations. Dans le cas où  le milieu ne subit 

aucune transformation, IC  .  

 

Le tenseur de déformation de Green Lagrange, purement lagrangien, symétrique, est lié à C par: 
 

)(
2

1
ICE   

 
traduit la différence des produits scalaires entre les deux configurations. Si l’on introduit le 

vecteur déplacement, E s’exprime en fonction du gradient des déplacement u de la manière 

suivante. 
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 Descriptioneulérienne(configuration tC ) 

 
De la même manière dans la configuration actuelle on introduit le tenseur de déformation de 

Cauchy Green gauche TFFb  ,  symétrique et défini positif. Le tenseur de déformation associé, 

lié a` la différence de produit scalaire, est le tenseur de déformations d’Euler-Almansi A :  
 

)(
2

1 1 bIA  

 

III.1.2.4 - VITESSE DE DEFORMATION 
 

Pour caractériser les vitesses, on introduit le vecteur : xdv 
 , dérivée par rapport au temps du 

vecteur position : )(tXx


 . On a 

 

xd

Xdxd





l

F




           (III.14) 

 

La relation (III.14) montre que F mesure la vitesse de déformation entre la configuration 0C et

tC . 

 
1 FFl  est le tenseur eulérien gradient des vitesses. On a en effet, en notation indicielle : 

 

jiji dxlxd   

 

La relation entre l et F s’obtient comme suit 

 

1










 kjik
j

k

k

i

j

i
ij FF

x

X

X

v

x

v
l




       (III.15) 

 

La décomposition de l en partie symétrique et antisymétrique permet de définir le tenseurtauxde 

déformation d , et le tenseur taux de rotation w . 
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Le tenseur w correspond au rotationnel du champ des vitesses v


, et décrit donc la vitesse de 

rotation du solide, tandis que d décrit la vitesse de déformation. En effet, on peut écrire: 
 

ydxdydxd
dt

d 
..2).( d          (III.17) 

 

L’équation (III.17) montre que d mesure la vitesse de déformation dans tC . La vitesse de 

déformation dans la configuration initiale s’obtient par différentiation du produit scalaire. Ainsi 
on obtient : 
 

YdXdydxd
dt

d 



..2).( E  

 
Les vitesses de déformation sont ainsi mesurées par : 
 

F entre la configuration  0 tC et C  

 

0CionconfiguratladansT FdFE  tCionconfiguratladansd  

 
Ces deux derniers tenseurs sont les « transportés » l’un de l’autre par la relation : 
 

FdFE T  

 

III.1.2.5 - DESCRIPTION DES EFFORTS INTERIEURS – 
CONTRAINTES 
 

Les contraintes sont caractérisées a` partir des efforts intérieurs a` travers un élément de 
surface relatif à une configuration donnée (figure III.2). Suivant le choix de la configuration pour 
la mesure de l’effort et de la surface, on pourra avoir une description eulérienne, mixte, ou 
lagrangienne des contraintes. 

 

 
 

Figure III-2 : Vecteurs contraintes dans les différentes configurations 
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A/ DESCRIPTION EULERIENNE 
 

Le tenseur des contraintes le plus naturel est le tenseur de Cauchy  , qui est un tenseur 

eulérien. Il est défini par: 
 

nt


σ            (III.18) 

 

t


est l’effort mesuré par unité de surface définie dans la configuration actuelle, s’appliquant 

surl’élément de surface ds de normale extérieure n


 .  L’effort résultant (actuel) agissant sur l’élément 

de surface est noté fd


. Cet effort est lié au vecteur contrainte par : 

 

dsndstfd


σ  

 

Le tenseur de Cauchy σ est symétrique. On peut également introduire le tenseur de 

Kirchhoff στ J ,  qui n’a pas de signification physique particulière mais qui est souvent utilisé 

pour les calculs numériques. 
 

B/ DESCRIPTION MIXTE 
 

On peut également lier la force élémentaire d f


de la configuration actuelle à l’élément d’aire dS

de la configuration initiale, par la relation : dSTfd


  

 

Il s’agit alors d’une description mixte. Le vecteur  T


représente le vecteur contrainte de 

PiolaKirchhoff 1 (ou vecteur de Boussinesq). Il mesure la force par unité de surface définie dans 

la configuration de référence. Le vecteur T


agit sur la région actuelle  . Contrairement au 

vecteur contrainte de Cauchy, il est fonction des positions et de la normale à  la frontière 

. Le tenseur de contrainte associé est le premier tenseur de Piola Kirchhoff tel que : 

 

 
 

Tout comme ,  ce tenseur n’est ni lagrangien, ni eulérien. On parle de   tenseur mixte: la 

notation indicielle contient un indice relatif à une composante actuelle ,  et un 

autre indice qui décrit une composante non déformée .  est relié au tenseur de Cauchy par 

la relation: 
 

          (III.19) 
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Où . n’est pas symétrique, il aura dans ce cas général 9 composantes 

indépendantes. 
 

C/ DESCRIPTION LAGRANGIENNE 
 
Pour avoir un tenseur complètement défini en fonction des variables lagrangiennes, on transporte 

la force agissant sur le volume actuel vers la configuration initiale non déformée, suivant : 

 

          (III.20) 

 

On a alors une force fictive, agissant sur la surface initiale. Le tenseur de Piola Kirchhoff 2 

est alors défini de la manière suivante 
 

          (III.21) 

 

n’a aucune signification physique mais il est symétrique, et purement lagrangien.  
On a la relation suivante entre le tenseur de Cauchy et le tenseur de Piola Kirchhoff 2: 
 

           (III.22) 

 

III.1.2.6 - EQUATIONS D’EQUILIBRE 
 
Les équations d’équilibre sont obtenues a` partir du bilan de la quantité de mouvement. L’écriture 
des grandes transformations impose la distinction entre les configurations initiale et actuelle. 
Nous rappelons dans ce paragraphe la formulation du problème d’équilibre dans les deux 

configurations. Le solide considéré occupe un domaine noté  dans la configuration initialenon 
déformée et dans la configuration déformée (voir figure III.3).  

 

La frontière du domaine estnotée  (respectivement ) .  Cette frontière est décomposée 

classiquement en deux partiesdisjointes,  (respectivement )  et  (respectivement

)  (figure III.3). Les conditions aux limites s’écrivent : 

 

       

(III.23) 

 
De manière symétrique, ces conditions limites s’expriment dans la configuration initiale en fonction 
des transformées de ces différentes grandeurs: 
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(III.24) 

 

 
 

Figure III-3 : Formulation du  problème d’équilibre 

 

A/CONFIGURATION EULERIENNE 
 
Le bilan de la quantité de mouvement dans la  configuration actuelle s’écrit : 

 

      
(III.25) 

,  Sont respectivement la densité et la masse volumique et l’accélération. 

En utilisant ensuite la définition du vecteur contrainte, et le théorème de la divergence, on obtient 
l’équation d’équilibre dans la configuration actuelle : 
 

        

(III.26) 

 

Le bilan du moment cinétique permet d’obtenir la symétrie de . 
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B/ CONFIGURATION LAGRANGIENNE 
 
Dans la configuration initiale, le bilan de la quantité de mouvement s’écrit : 

 

     
(III.27) 

On en déduit l’écriture mixte : 
 

      

(III.28) 

 
Le bilan du moment cinétique permet d’écrire 
 

          (III.29) 

 
Remarque sur l’hypothèse des petites perturbations 
 

L’hypothèse des petites perturbations consiste à supposer que le déplacement est petit. 
 

On peut donc, confondre . On suppose de plus que est 

petit, ce qui conduit à négliger les termes du second ordre dans le gradient des déplacements. Les 
différents tenseurs de déformation se réduisent alors à : 

 

       

(III.30) 

 
Où: 
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Correspond à la partie linéaire du tenseur des déformations. De même, les différents tenseurs des 

contraintes , ou s’identifient, en petites perturbations, au tenseur des contraintes de 

Cauchy , et les équations d’équilibre utilisées sont (III.26). 
 

III.1.2.7 - PROPRIETE DES LOIS DE COMPORTEMENT 
 
Rappelons que la loi de comportement doit permettre de relier le tenseur des contraintes a` 
l’instant t au tenseur des déformations en tout point du solide, quel que soit l’instant considéré.  

 
D’une façon générale, la loi de comportement s’exprime comme une fonctionnelle de réponse 

dépendant du tenseur gradient des déformations : 
 

    
(III.31) 

 

Sont des fonctionnelles de réponse. 

 
Cette loi de comportement doit vérifier le principe d’objectivité ou d’indifférence matérielle, qui 
s’énonce comme suit: la loi de comportement doit être invariante dans tout changement de 
référentiel. 
 
On écrit le changement de référentiel sous la forme: 
 

        

(III.32) 

 

Où est une matrice de rotation. L’exposant + caractérise les variables après changement 

deréférentiel. La relation (III.32) traduit le fait que les distances entre deux points sont préservées 
lors d’un changement d’observateur. De même, les intervalles de temps entre les évènements sont 
préservés. (III.32) traduit également le fait que les propriétés matériau ne doivent pas être affectées 
par un mouvement de corps rigide. 
 

On montre alors qu’un scalaire , un vecteur ou un tenseur sont objectifs s’ils se 
transforment lors du changement d’observateur (III.32) de la façon suivante: 
 

      

(III.33) 
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En utilisant la relation (III.32), on trouve les lois de transformation des différents tenseurs de 
déformation, lagrangien, mixte, et eulérien: 

 

    (III.34) 

 

En utilisant ensuite le fait que le vecteur contrainte est objectif, on en déduit la relation de 

transformation de  
 

          (III.35) 

 
Les relations de passage (III.19) et (III.22) permettent alors d’obtenir la forme suivante pour la 

transformation des tenseurs des contraintes et  
 

        (III.36) 

 
En reportant (III.34) (III.35) et (III.36) dans les fonctionnelles (III.31), on obtient des conditions 
nécessaires et suffisantes sur les fonctions réponses dans les différentes configurations. Ainsi, en 

configuration eulérienne, est indépendant de l’observateur si la fonctionnelle 

satisfait la condition d’invariance (III.37) 

 

        
(III37) 

 
En configuration mixte, cette relation d’invariance s’écrit : 
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         (III.38) 

 
La configuration de référence n’est pas affectée par un mouvement de corps rigide (on a :

.   

 

En utilisant aussi les relations de passage entre et  on trouve que la forme : 

 

         
(III.39) 

 
est objective. En général, pour obtenir une loi objective, il suffit donc de travailler en description 
lagrangienne. C’est ainsi que cette configuration qui sera privilégiée au cours de ce travail. 
 

TQbQbQFFEECC   ,,,

t


σ

TQσQσ 

P S

SSQPP   ,

 )()( 


Fσ
t

t





  )()( QFQFQ 


T

t




CCSS   ,

σ S

 )()( 


ES
t

ft






Page | 43  
 

R e m a r q u e  : La dérivation par rapport au temps de grandeurs lagrangiennes objectives conserve 
l’objectivité. Ce n’est pas le cas pour les grandeurs eulériennes. Dans ce cas, il faudra utiliser 
desdérivées objectives (dérivée de Jaumann, de Truesdell ...) dont l’intérêt principal est d’éliminer 
les rotations parasites en dérivant le tenseur dans un repère adapté. 
 
La loi de comportement doit également vérifier les symétries matérielles. Si le matériau 
estisotrope,la loi de comportement doit être invariante par rotation de la configuration de 
référence(cela traduit simplement le fait que les propriétés du matériau sont identiques dans 
toutes les directions). Par un raisonnement analogue à celui présenté dans le paragraphe précédent, 
on trouve des conditions restrictives sur les fonctionnelles (III.31). En configuration eulérienne, 
cette condition se traduit notamment par 

 

       
(III.40) 

 
La relation (III.40) montre que la fonction est isotrope au sens mathématique du terme. On peut 

alors utiliser les théorèmes de représentation donnant la forme générale des fonctionstensorielles 
isotropes. Ces théorèmes permettent notamment d’écrire en configuration eulérienne

, où les sont fonctions uniquement des invariants de .  

 

III.2 - MODELISATION DES PROPRIETES HYPERELASTIQUES 
 

Un matériau est élastique si le tenseur des contraintes de Cauchy à l’instant  dépend uniquement 
de l’´etat de déformation à ce même instant, ainsi la contrainte ne dépend pas du chemin suivi par 
la déformation, mais par contre le travail fourni par cette contrainte dépend généralement du chemin 
suivi. Un matériauélastiqueest dithyperélastiquesi le tenseur des contraintes dérive d’une fonction 
d’énergie du matériau. Ceci implique que le travail mis en jeu pour aller d’un état de déformation 
à un autre ne dépend pas du chemin suivi.  
Pour écrire une loi de comportement hyperélastique, on postule ainsi l’existence d’une énergie libre 

 définie par unité de volume dans la configuration de référence. Pour respecter le principe 
d’objectivité énoncé plus haut, on montre que l’énergie peut toujours être considérée comme une 
fonction du tenseur des déformations . Si de plus le matériau est isotrope (la loi de comportement 
doit être invariante par rotation de la configuration de référence), on pourra exprimer  en fonction 
des invariants des tenseurs ou . Cette énergie est également appelée ”énergie de déformation”, 
et souvent notée dans la littérature.  

 
L’obtention de la loi de comportement à partir des équations (III.41) se fait comme suit: 
 
On écrit que la dissipation interne est nulle (le matériau est élastique).On néglige les effets 
thermiques (on ne s’intéresse qu’au comportement mécanique). En exprimant alors le potentiel de 
dissipation dans les différentes configurations (lagrangienne, mixte, eulérienne) on en déduit la loi 
de comportement dans chacune de ces configurations par dérivation de l’énergie de déformation 
volumique. 
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Cette démarche est appliquée dans les expressions (III.41) pour les écritures lagrangienne, mixte puis 
eulérienne. Les égalités ainsi écrites sont vraies en tous les points du milieu continu, et pour tous les 
temps. On en déduit la relation entre les contraintes et les déformations dans chacune des 
configurations. 
 

  

(III.41) 

 
Le matériau étant isotrope, l’énergie de déformation s’exprime également en fonction des invariants 

des tenseurs ayant les mêmes valeurs propres, on a de plus

. Ces invariants s’expriment de la manière 

suivante : 
 

   

(III.42) 

 

Où correspondent aux élongations dans les directions principales de et .  

La relation contrainte déformation est alors obtenue en dérivant ces invariants par rapport aux 

tenseurs et .   
 
On a 
 

         

(III.43) 
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D’où, en injectant (III.43) dans (III.41) 
 

     

(III.44) 

 
En configuration eulérienne, la relation contrainte déformation est obtenue en utilisant la relation 
de passage (III.22): 
 

     

(III.45) 

 
Remarque :  
 
Nous avons mentionné auparavant que les matériaux biologiques sont considérés 
incompressibles. Donc, il faut prendre en compte cette propriété d’incompressibilité des 
matériaux biologiques en considération. Les déformations se font ainsi à volume constant.  
 
Si les artères subissent une contrainte hydrostatique, les déformations engendrées sont 
négligeables. On pourra pour les modéliser faire l’hypothèse de la conservation de volume au cours 

de la déformation, donc  un élément de volume dans  se transforme en dans , c'est-à-

dire que : , avec  

 
Cela se traduit par les relations suivantes, toutes équivalentes: 

 

     
(III.46) 

 

Où  et  sont respectivement la masse volumique dans la configuration initiale et actuelle. 

 
Il s’agit de conditions nécessaires et suffisantes pour qu’une transformation soit isochore. 
 
En ce qui concerne la loi de comportement, on voit que les seules déformations qui peuvent avoir 
lieu sont celles qui conservent le volume du solide: les déformations ne sont ainsi pas entièrement 
libres. Quand, comme c’est le cas ici, la cinématique de déformation est soumise à certaines 
restrictions, on parle de  l ia i sons  in ternes .   
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Dans ce cas, il faut rajouter à la forme générale de la loi de comportement (III.31) une contrainte 
indéterminée ne travaillant pas dans tout mouvement compatible avec la liaison. On écrira alors, 
par exemple en configuration eulérienne : 

 

         
(III.47) 

Le travail de la contrainte indéterminée est donné par ,  et la liaison interne 

impose . L’incompressibilité se traduit par ailleurs par la condition . 

Ces deux conditions donnent finalement à la loi de comportement la forme suivante: 
 

         
(III.48) 

 
Où  est une pression indéterminée, qui pourra être calculée en écrivant les conditions aux 

limites. 
 
La condition d’incompressibilité peut être introduite de façon directe dans l’écriture de l’énergie 
de déformation en écrivant celle-ci sous la forme: 

 

         
(III.49) 

où  est définie pour . Seuls interviennent dans  les deux premiers 

invariants du tenseur des déformations (puisque ).  

 

On a ainsi . 

 
est un multiplicateur de Lagrange indéterminé, qui peut être identifié à la pression 

hydrostatique. Par dérivation de l’énergie de déformation, on obtient alors : 
 

   
(III.50) 

 
De manière analogue, on retrouve la forme de la relation contrainte- déformation en formulation 
lagrangienne, dans le cas isotrope incompressible : 

 

      
(III.51) 
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En formulation eulérienne, on a alors : 
 

     (III.52) 

 

III.3 - QUELQUES EXEMPLES D’ENERGIE DE DEFORMATION 
 
Par définition, une loi de comportement doit être représentative de tous les chargements 
mécaniques appliqués. Afin d’´etablir l’expression de la densité d’énergie de déformation la plus 
adaptée, il est nécessaire de construire une base de données expérimentales constituée d’essais uni 
et multiaxiaux. Dans le cas De matériaux supposés incompressibles, les bases de données 
expérimentales sont généralement établies à partir d’essais de traction uniaxiale, de cisaillement 
simple et de traction biaxiale 8. Pour chaque type d’essai retenu, on relève des couples contrainte-
déformation. Ensuite, un algorithme de minimisation par moindres carrés est utilisé pour calculer 
les coefficients élastiques de différentes énergies de déformation préalablement sélectionnées.  
 
Ces coefficients sont calculés de manière à minimiser l’écart entre les valeurs expérimentales de la 
base de données et la forme analytique prédite par les énergies de déformation choisies. On 
sélectionne ensuite la loi de comportement représentant le meilleur compromis entre la qualité du 
lissage, la complexité et la stabilité numérique des modèles. 

 
De nombreuses formes de l’´energie de déformation ont été proposées dans la littérature. Certaines 
se basent sur une théorie statistique, d’autres sont purement phénoménologiques. Il existe plusieurs 
manières de classer les différentes énergies de déformation. On peut par exemple séparer celles qui 
s’expriment en fonction des invariants, et celles qui s’expriment en fonction des élongations 
principales.  
Une autre manière d’établir une séparation est de considérer celles dont les coefficients 
interviennent sous forme linéaire (c’est le cas notamment pour le modèle de Ravelin généralisé) et 
celles dont les coefficients interviennent sous forme de lois puissance (comme par exemple pour le 
modèle d’Ogden). Nous ne présentons dans cette partie que les fonctions d’énergies de déformation 
polynomiales, ainsi que celles de puissance du type Ogden. Elles figurent parmi les énergies de 
déformation les plus utilisées.  
 
Dans le cas des lois polynomiales, l’´energie de déformation dépend linéairement des paramètres 
de la loi de comportement, et celle-ci s’exprime en fonction des invariants et . Ces lois 

polynomiales sont d’identification aisée. Elles permettent en général un bon lissage des résultats 
expérimentaux jusqu’à des taux de déformation modérés. Pour des taux de déformation plus élevés, 
il faudra souvent augmenter l’ordre du polynôme. Toutefois, le fait de travailler avec un nombre de 
coefficients élevé conduit à des instabilités numériques aux limites du domaine d’investigation en 
déformation.  
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Pour les modèles qui s’expriment sous forme de lois puissance comme le modèle d’Ogden, les 
coefficients interviennent sous forme non linéaire (exposant). Ces modèles permettent en général 
d’avoir un bon lissage avec peu de paramètres pour des niveaux de déformations plus élevés. 
Toutefois, l’identification des coefficients est moins aisée.  
 
Ce modèle a été très utilisé dans la modélisation  des artères dans son plan radial (normal à 
l’écoulement). On pourra trouver une revue plus complète des différentes énergies de déformation 
dans les thèses 3,4,5. 
 

III.3.1 - FORME POLYNOMIALE 
 
Le modèle de Rivlin généralisé, implanté dans la plupart des codes de calcul éléments finis, est donné 
par le développement en série suivant: 
 

        
(III.54) 

 
Ce type de loi est généralement le plus utilisé. L’´energie de déformation est développée à un ordre 
proportionnel à la plage de déformation souhaitée (pour N=3, on a généralement une bonne 
corrélation avec les mesures expérimentales). 

 
En pratique, la plupart des lois polynomiales utilisées correspondent à un cas particulier du 
développement de Rivlin. Par exemple, en ne gardant que le premier terme du développement, on 
obtient la loi Néo Hookéenne: 

 

         (III.55) 

 
qui, initialement a été élaborée d’abord pour le caoutchouc vulcanisé à partir de la théorie statistique 
en considérant que ce matériau est un réseau tridimensionnel de longues chaines moléculaires 
connectées en quelques points.  
 
Le modèle Néo Hookéen permet d’avoir une bonne corrélation pour des taux de déformation modérés 
(jusqu’à 50%), mais n’est pas adaptée à la prise en compte des grandes déformations. 
Le second cas particulier du développement de Rivlin correspond au modèle phénoménologique de 
MooneyRivlin, qui a été initialement très utilisé dans l’industrie des élastomères et qui a été très 
appliqué après dans la modélisation des matériaux biologiques en général.  

 
Un modèle de Rivlin au 2 premiers termes du développement s’écrit : 

 

       (III.56) 

 
Ce modèle donne bonne corrélation avec les résultats expérimentaux et cela pour des taux de 
déformation qui peuvent aller jusqu’à l’ordre de 150%.  
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Le modèle phénoménologique de Yeoh36, appliqué à des élastomères chargés en noir de carbone, 

est issu de la constatation expérimentale que est négligeable dans le cas de ces 

mélanges.Yeoh a alors fait l’hypothèse simplificatrice , et a proposé une énergie de 

déformation à 3 coefficients, Où le second invariant n’apparait pas. L’´energie de déformation 
proposée s’écrit alors : 
 

     (III.57) 

 

III.3.2 - DEVELOPPEMENT EN FONCTION DES ELONGATIONS 
PRINCIPALES 
 
Ogden57 a proposé une énergie de déformation qui s’exprime en fonction des élongations 
principales et décrit les variations de ces dernières de la configuration de référence à la 
configuration actuelle: 

 

   
(III.58) 

 
Où  désigne le nombre de termes de l’énergie de déformation, les désignent des coefficients 

de cisaillement et les sont des constantes sans dimension. Par linéarisation, on obtient la relation 

suivante entre le coefficient de cisaillement linéaire (pente à l’origine lors de l’essai de 

cisaillement) et les coefficients de l’énergie de déformation d’Ogden : 
 

      
(III.59)

 
 
En général il est possible d’obtenir une très bonne corrélation avec les résultats expérimentaux pour 
N=3. Le modèle d’Ogden donne une identification plus stable par rapport au modèle polynomial, 
et un meilleur lissage des résultats expérimentaux est obtenu jusqu’à des taux de déformation assez 
élevés.  
 
Il ne peut en général pas être comparé à une expression d’énergie polynomiale, sauf dans le cas 
particulier . Dans ce cas, on retrouve le modèle de MooneyRivlin évoqué 

précédemment avec les coefficients  (on utilise aussi la condition 

d’incompressibilité ). De même, le modèle NeoHookéen est obtenu pour  et 

on a alors  
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Dans le cadre de cette étude l’utilisation du potentiel élastique d’Ogden est justifiée par son état d’être 
isotrope et la possibilité d’obtenir les constantes matérielles directement à partir de la mesure des 

élongations  par Le modèle d’Ogden  

 
Un autre exemple d’énergie de déformation écrite en fonction des élongations est 
l’expressionproposée par Valanis et Landel 66: ils ont postulé que l’énergie de déformation peut être 

écrite comme une somme de 3 fonctions séparables    

 

 

 

Les fonctions pouvant être développées sous forme logarithmique : 
 

 
 
A partir des énergies de déformation exprimées en fonction des élongations principales, on peut 
calculer les contraintes dans les directions principales, de la manière suivante : 
 

        

(III.60) 

 

On peut aussi recalculer les dérivées par rapport aux invariants , pour utiliser les 

relations (IV.52) et (IV.53). On inverse alors la relation suivante : 
 

       

(III.61) 

En ayant pris soin au préalable de remplacer par  dans (III.42) et (III.58) pour prendre 

en compte la relation d’incompressibilité. 
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III.3.3 - REMARQUE SUR LES MODELES FAIBLEMENT 
COMPRESSIBLES ETINCOMPRESSIBLES 

 
Dans le cas de matériaux faiblement compressibles, le comportement est très différent en 
cisaillement et en dilatation volumique. Il est alors commode d’introduire la décomposition des 

déformations. Les tenseurs  sont alors décomposés en une partie sphérique, et une 

partie isochore, de la manière suivante: 

           

(III.62) 

Les termes et sont associés à des déformations induisant des variations de volume. 

Les tenseurs sont ceux associés à des déformations isochores. Cette décomposition, 

introduite a` l’origine par Flory (1961), a été par la suite largement utilisée, notamment par 
Sidoroff87,93 pour introduire la notion d’état intermédiaire. On introduit alors les invariants 

réduits, invariants des tenseurs , reliés aux invariants définis en (III.42) de la manière 

suivante : 
 

          

(III.63) 

 
Cela conduit à une expression de l’énergie de déformation volumique sous forme découplée: 
 

        (III.64) 

 

Où ne dépend que de la variation de volume. Cette fonction doit être strictement 

convexe, avec pour seul minimum . Le cas incompressible correspond alors à  

 
Dans ce cas, l’énergie de déformation s’écrit : 
 

        
(III.65) 

 
Et on utilise un multiplicateur de Lagrange dans l’expression de l’´energie de déformation pour 

imposer la contrainte  
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Plusieurs formes de la fonction existent dans la littérature. Celle d’Ogden se 

présente selon: 
 

 
 
(avec coefficient de dilatation volumique, et paramètre empirique) 66 

Dans les codes éléments finis, la forme généralement employée est la suivante [13] 
 

        
(III.66) 

Le module de compressibilité étant donné par . Dans le cas où le matériau est très 

faiblement compressible, ces différentes formes sont quasi équivalentes [14]. 
 

III.3.4 - CONCLUSION 
 
Les matériaux hyperélastiques sont une classe de matériaux pour lesquels est postulée 1'existence 
d'une énergie de déformation, qui est une fonction du tenseur gradient de la transformation. De cette 
énergie de déformation dérive la loi de comportement. La formulation d'une loi de comportement 
satisfaisante en hyperélasticité repose sur la proposition d'un potentiel élastique W, judicieux, objectif 
et respectant les symétries matérielles du matériau considéré. 
 
Deux approches existent pour définir les potentiels intervenant dans les lois constitutives: 1'approche 
physique basée sur la théorie statistique et les données physiques des composants structuraux du 
matériau et 1'approche phénoménologique fondée sur les observations et les résultats expérimentaux 
obtenus généralement ex vivo, à l’état passif de l’échantillon artériel.  
 
Les matériaux des composant de l’artère étant incompressible hyperélastique, leur comportement 
isotrope dans le plan de la section transversale de la paroi sera bien représenté par une énergie de 
déformation de type Ogden. 
 
A cause d’une géométrie complexe, non symétrique, dont l’analyse nécessite l’utilisation de la 
méthode des éléments finis, nous admettons une quasi incompressibilité du comportement des 
composants de l’artère athérosclérotique. Donc, dans notre travail, on considère la fonction d’énergie 
de déformation d’Ogden avec un terme qui prend en compte une légère compressibilité pour accélérer 
la convergence des calculs sous Abaqus 6.5. 
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III.4 - PROBLEMATIQUE CLINIQUE ET TRAITEMENTS ACTUELS DES 
AAA  
 
Dans les pays industrialisés, l’incidence des AAA a augmenté au cours des dernières décennies. Ils 
constituent une cause importante de morbidité et de mortalité68, 69 et représentent la 3ème cause de 
mortalité d’origine cardiovasculaire. Sans traitement, les AAA de plus de 40 mm de diamètre 
augmentent et peuvent évoluer vers la rupture, entrainant la mort dans plus de 90% des cas69. Par 
exemple, le nombre de décès dus à des ruptures d’AAA est d’environ 8000 par an au Royaume-Uni 
et 15 000 aux États Unis d’Amérique (USA)70.  
 
L’incidence des AAA croît rapidement avec l’âge avec une prédominance masculine. Elle est estimée 
à 52 pour 100 000 chez les hommes âgés de 55 à 64 ans et à 5 pour 100 chez les hommes de plus de 
80 ans71, 72.  
 
Dans la plupart des cas, les anévrysmes sont asymptomatiques et leurs détection se fait soit par un 
examen physique dans le cas d’anévrysmes volumineux, soit par échographies réalisées pour d’autres 
motifs ou bien par un dépistage systématique chez les personnes à risque.  
 
Pour les AAA de taille inférieur à 5cm, il est recommandé d’effectuer des échographies à des 
intervalles de 3 à 6 mois, accompagnées d’un traitement ainsi que de surveiller les facteurs de risque 
comme l’hypertention73. Lorsque la taille de l’anévrysme atteint 5cm, une intervention est nécessaire 
et selon les cas deux voies de traitement sont envisageables : chirurgicale ou endovasculaire.  
 

Chirurgie classique 
Le traitement par voie chirurgicale consiste à remplacer l’aorte dilatée par une prothèse synthétique. 
Le taux de mortalité post-opératoire est dans ce cas de 5 à 10%74(Figure III-4) 
 

Chirurgie endovasculaire 
Dans le but de diminuer cette morbi-mortalité liée aux traitements des AAA, notamment chez les 
sujets à risque chirurgicale élevé, une technique endoprothétique a été développée. Il s’agit d’une 
approche moins invasive qui consiste à introduire par voie endovasculaire une endoprothèse et à la 
fixer par des stents sur la paroi vasculaire saine permettant ainsi de soustraire l’anévrysme de la 
circulation générale et donc de la contrainte hémodynamique75, 76. Cette technique non invasive 
présente l’avantage d’avoir une mortalité post-opératoire trois fois moindre que la chirurgie 
conventionnelle77, 78. Elle diminue le respiratoire et limite le coût immédiat de la prise en charge en 
diminuant la durée d'hospitalisation 79, 80.  
 
En revanche, ce traitement demeure limité par la morphologie anévrismale et la survenue d’endofuites 
qui apparaissent dans 10% des cas. Il est alors souvent nécessaire de réopérer même si le taux de 
mortalité atteint 24% 81. A noter que le taux de complication à moyen terme (4 ans) est plus élevé 
après traitement endovasculaire par rapport à la chirurgie ouverte (41% versus 9%)79, 80 (Figure III-
4) 
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Figure III-4 : Traitements actuels de l’anévrysme de l’aorte abdominale 

 
Il existe deux modalités de traitements des AAA : la technique chirurgicale qui consiste à remplacer 
le sac anévrysmal par une prothèse et la technique endovasculaire qui consiste à exclure l’anévrysme 
par le déploiement d’une endoprothèse aortique 
 

III.4.1 - MODELES EXPERIMENTAUX D’AAA  
 
Les études expérimentales basées sur les modèles animaux ont été entreprises pour mieux comprendre 
la physiopathologie anévrysmale et pour proposer de nouvelles approches thérapeutiques. Plusieurs 
modèles animaux existent chez la souris, le rat et le porc.  
 

III.4.1.1 - MODELES ANEVRYSMAUX CHEZ LA SOURIS  
 

A/ MODELES SPONTANES  
 
Les Souris Blotchy et Brown BreastedTurkey (BBW) sont naturellement prédisposées à développer 
des AAA. La Souris Blotchy présente une mutation d’un gène d’ATPase qui affecte le métabolisme 
du cuivre et diminue ainsi l’activité lysyl oxydase. Cette activité enzymatique est primordiale à la 
formation des ponts intermoléculaires du collagène et l’élastine qui conditionnent la résistance 
mécanique de la MEC. 
 
Cependant, ces deux modèles présentent plus de similitude avec les dissections aortiques qu’avec une 
dégénérescence de la paroi artérielle, ce qui en restreint leur utilisation dans l’étude des AAA. A noter 
que ces deux souches ont été principalement utilisées dans les études des effets des β bloquant tels 
que le propranolol sur l’évolution des anévrysmes.  
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B/ MODELES TRANSGENIQUES  
 

Mutation du collagène type I  
Une mutation hétérozygote du gène COL1A1 induite chez la souris altère la synthèse du procollagène 
α1(I) et empêche la formation des fibres collagéniques. Ce modèle a permis de démontrer le rôle du 
collagène I dans la structure de la matrice aortique.  
 

Déficit du collagène III  
Les souris homozygotes obtenues par inactivation du gène COL3A1 et par recombinaison homologue 
dans les cellules souches embryonnaires (ES) présentent un phénotype proche de celui des patients 
atteints du syndrome Ehlers-Danlos de type IV.  
 

Mutation du Hsp47  
Dans le but de déterminer la fonction de la protéine Hsp47 dans la synthèse du collagène, une 
inactivation du gène Hsp47 a été réalisée par la technique knockout (KO)82. Les souris hétérozygotes 
viables obtenues montrent la nécessité de la protéine chaperonne Hsp47 dans la formation de la triple 
hélice α du collagène.  
 
 

Déficit de la fibrilline-1  
Le modèle de la souris portant une mutation du gène FIB1 codant pour la fibrilline-1 a permis de 
mieux élucider les mécanismes impliqués dans le syndrome de Morfan, déficit de l’ApolipoprotéinE.  
 
Des souris délitées pour le gène de l'apolipoprotéine E (Apo E -/-) développent des AAA associés à 
un phénotype athérosclérotique. Cependant, les souris invalidées pour l'apolipoprotéine E (Apo E -/-
) et pour le gène de l'activateur du plasminogène (plau-/-) ne présentent aucun signe d’anévrysme, ce 
qui s’explique probablement par l’inactivation de la métalloprotéase pro MMP-12 par la plasmine. 
 
Surexpression de l’angiotensine II  
La lignée murine Tsukuba-Hypertensive-Mice (THM) surexprimant les protéines humaines renine et 
son substrat l’angiotensinogène, exhibe une surproduction de la protéine angiotensine II (Ang II) qui 
conduit à une hypertension artérielle. Un régime alimentaire riche en chlorure de sodium (NaCl) 
induit chez ces souris le développement d’anévrysme.  
 

C/ MODELES INDUITS  
 

Modèle de calcification  
Il est basé sur l’application du chlorure de calcium (CaCl₂) au niveau de l’aorte abdominale pendant 
quelques minutes, ce qui permet d’initier une réponse inflammatoire associée à une augmentation de 
la production des MMPs et une dégradation de l’élastine. La calcification de l’aorte chez une souris 
MMP-9 déficiente a permis de confirmer le rôle des MMP-9 dans la formation des AAA.  
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Modèle d’élastase  
Le modèle d’élastase a été décrit pour la première fois par Anidjar et coll.83.chez le rat. La création 
de l’anévrysme dans ce modèle est induite par une perfusion intraluminale de l'élastase pancréatique 
porcine dans l’aorte abdominale sous- rénale. Le diamètre aortique augmente rapidement après 
l’injection pour former un AAA après 14 jours.  
Cette dilatation de l’aorte s’accompagne par de nombreuses modifications cellulaires et tissulaires, 
une dégradation des lames élastiques, une augmentation des MMP-2, MMP-9 et MMP-12 et une 
infiltration des macrophages.  
 
Par ailleurs, le développement de ce modèle chez la souris a permis d’étudier le rôle de certains gènes 
dans la physiopathologie anévrysmale, particulièrement à travers son utilisation chez des souris 
transgéniques. En perfusant de l’élastase chez des souris soit MMP-9 ⁻/⁻ ou MMP-12⁻/⁻, des études60 
ont montré que les MMP-9 sont indisponibles à la dégénérescence de la paroi anévrysmale et qu’elles 
agissent probablement comme un médiateur enzymatique de la dégradation de l’élastine. De plus, il 
a été constaté que les MMP-12 jouent un rôle moindre par rapport aux MMP-9.  
 
A noter que d’autres études se sont intéressées à l’application du modèle d’élastase chez des souris 
génétiquement modifiées telles que la souris TIMP-1 ⁻/⁻ et iNOS ⁻/⁻. 

Modèle de l’angiotensine II  
Il consiste à perfuser continuellement et durant un mois de l’angiotensine II chez des souris 
déficientes pour l’apolipoprotéine E (Apo E -/-). L’intérêt fondamental de ce modèle est d’associer le 
phénotype athérosclérotique et le rôle de l’Ang II dans la formation des AAA.  
 
Ce modèle possède les principales caractéristiques de l’AAA humain, notamment la dégradation des 
lames d’élastine, l’infiltration des molécules inflammatoires, la formation d’un thrombus et une 
plaque d’athéroclérose.  
 
En revanche, quelques points le différencient des AAA humain car il engendre une dissection aortique 
et une localisation dans l'aorte surrénale alors que chez l’humain les AAA touchent principalement 
l'aorte sous-rénale.  
 

III.4.1.2 - MODELES D’ANEVRYSME CHEZ LE PORC  
 
Les modèles animaux développés chez le petit mammifère (souris, rat) ont permis de mettre en 
lumière certains aspects de la physiopathologie anévrismale. Pour autant, ils ne permettent pas 
d’étudier les thérapies endovasculaires utilisant des matériaux ou des dispositifs complexes du fait du 
calibre aortique insuffisant.  
 
Le laboratoire a développé un modèle de xénogreffe chez le porc qui est similaire au modèle réalisé 
chez le rat mais en utilisant des patchs d’aorte de brebis décellularisée86-88. Bien que l’éthiopathogénie 
soit différente de celle des AAA humains, ce modèle présente plusieurs aspects des lésions 
anévrysmales humaines comme l’infiltration inflammatoire, le déséquilibre de la balance protéases 
/antiprotéases, la raréfaction des CML, la présence d’un thrombus endoluminal, la néoangiogenèse et 
la destruction de la MEC (Tableau III-1). 
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Il se caractérise aussi par un profil évolutif et la présence d’un thrombus qui permet d’envisager 
l’évaluation des différentes techniques chirurgicales endovasculaires. 
 

Caractéristiques Maladiehumaine Xénogreffe 

Rupture + + 

Potentieldecroissance + + 

DéplétionCML + + 

Lyseélastinedelamédia  + 

Angiogenèseadventitielle +  

Thrombusluminal + + 

Macrophages,LymphocytesTetB + + 

Polynucléaires - - 

Immunoglobulines + + 

MMP + + 

Voiedelaplasmine + + 

Etiopathogénie ND ImmunogénicitéMEC 

 
Tableau III-1 : Caractéristiques comparées de la maladie anévrysmale humaine et du modèlede xénogreffe chez 

le porc 

 
Abréviations : + : présence, - : absence, MEC : matrice extracellulaire et ND : Non Déterminé 
 
Il faut souligner que d’autres modèles ont été développés chez le gros animal par une sur-dilatation 
d'artères saines89, 90associée à une perfusion d’élastase84, 91 ou par la suture de structures inertes 
(matériel prothétique 92-95), autologues vasculaires (greffe veineuse96, 97), ou non vasculaires 
(aponévrose98, séreuse99, 100). Néanmoins, ces modèles ne reproduisent pas l’évolutivité des AAA 
humains. 
 

III.4.1.3 MODELES D’ANEVRYSME CHEZ LE RAT  
 

A/ MODELE D’ELASTASE  
 
Le modèle de perfusion à l’élastase chez le rat est le modèle expérimental le plus connu et le plus 
utilisé dans les études des AAA. L’anévrysme se forme entre 2 à 3 jours après la perfusion de 
l’élastase puis continue à progresser jusqu’au 5ème jour où il se stabilise. La dilatation artérielle 
dépend principalement de l’infiltration inflammatoire de la paroi et non pas de l’activité élastase. De 
ce fait, ce modèle a permis de mieux comprendre l’implication des protéases dans la création et 
l’expansion des anévrysmes.  
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Cependant, il possède certains inconvénients car il est difficile de déterminer la dose nécessaire à la 
création d’anévrysme sans provoquer la rupture de la paroi artérielle, ce qui restreint le taux de 
reproductivité à moins de 60%84, 85. De plus, on note une invasion des polynucléaires neutrophiles 
(PMN) au sein de la paroi artérielle traitée par l’élastase, tandis qu’elles sont peu présentes dans les 
lésions anévrysmales humaines.  
A noter que l’utilisation de ce modèle dans des essais thérapeutiques s’avère limité du fait d’une 
variabilité et d’une rapidité de l’augmentation du diamètre anévrysmale.  
Enfin, ce modèle ne reflète pas l’aggravation anévrysmale observée chez les patients atteint d’AAA 
bien qu’il transforme une artère saine en une artère pathologique.  
 

B/ MODELE DE XENOGREFFE  
 
Le modèle de xénogreffe est obtenu par la greffe d’une aorte de cobaye décellularisée par le 
dodécylsulfate de sodium (SDS)86.  
Après 14 jours, les anévrysmes se sont formés dans la quasi-totalité des greffons. La dilatation de 
l’aorte s’accompagne alors d’une dégénérescence de la paroi artérielle.  
Contrairement au modèle d’élastase, la croissance du diamètre des AAA obtenus par xénogreffe se 
poursuit au-delà de 14 jours. Le principal avantage de ce modèle est donc l’aggravation continue de 
l’anévrysme, ce qui permet de l’utiliser pour tester des hypothèses thérapeutiques en comparant l’effet 
d’un traitement sur l’évolution du diamètre d’AAA déjà constitué par rapport à un groupe contrôle.  
Ce modèle présente de nombreuses similitudes avec les AAA chez l’humain avec la formation d’un 
thrombus endoluminal, d’importantes altérations de la matrice incluant une dégradation du réseau 
d’élastine, une infiltration de la média par des cellules inflammatoires contenant 80% de monocytes-
macrophages et de 10% de lymphocytes T, une augmentation de l’activité protéolytique MMP-9, 
MMP-12, MMP-3 et de la voie de plasmine Tableau III-2. Ce modèle est particulièrement adapté à 
l’évaluation des thérapies génique et    cellulaire administrées par voie endovasculaire. 
 

Caractéristiques AAA humain Xénogreffe  
Él tRupture + +/- - 

 
P i ld i

+ + - 

DéplétionCML  
+

 
+

 
+Angiogenèseadventitielle    

NDThrombusluminal    

Macrophages,LymphocytesTetB    

Polynucléaires    

Immunoglobulines    

MMP    

Voiedelaplasmine  
+

 
+

 
ND 

Tableau III-2 : Caractéristiques comparées de la maladie humaine et des modèlesexpérimentaux d’AAA chez le 
rat 

Abréviations : + : présence, - : absence, +/- : limité et ND: Non Déterminé 
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III.5 - THERAPEUTIQUES ALTERNATIVES A LA CHIRURGIE : 
 

LES BIOTHÉRAPIES  
Le laboratoire développe des approches thérapeutiques des AAA visant à stabiliser le diamètre des 
AAA en induisant un phénomène de réparation de la paroi artérielle. Ces approches sont 
principalement des thérapies cellulaires, géniques ou pharmacologiques.  
 

III.5.1 - THERAPIES CELLULAIRES  
 

Stabilisation d’AAA chez le rat par ensemencement endovasculaire de CML  
Le laboratoire s’intéresse tout particulièrement aux développements d’approches endovasculaires 
innovantes dans le traitement des AAA basées sur le transfert de matériels biologiques. Etant donné 
le rôle des CML dans la synthèse de la MEC et leur raréfaction dans les AAA, des travaux basés sur 
le traitement endovasculaire des AAA dans un modèle de xénogreffe chez le rat par des CML 
autologues ont été réalisés86.  
Ces travaux ont montré que l’addition de CML autologues permet de stabiliser les diamètres 
anévrismaux, de diminuer l’infiltration inflammatoire, de baisser l’activité protéolytique MMP (-1, 
3, 7, 9 et 12), d’augmenter des taux des TIMP-1, TIMP-3 et TGF-β, de stabiliser le contenu en élastine 
et d’augmenter les ARNm codant pour collagènes I et III (Figure III-5)  
 
Parallèlement au blocage du processus de destruction de la paroi, l’accumulation de CML 
s’accompagne d’une reconstruction aortique sur la face endoluminale. Deux mois après le traitement, 
une néoparoi endoluminale riche en CML, en cellules endothéliales et en collagène s’est formée. 
Ainsi, les CML inhibent la dégénérescence de la paroi artérielle en agissant sur la balance 
MMP/TIMP puis induit une cicatrisation et une reconstruction. Il a été montré que les CML 
additionnées par thérapie cellulaire produisent des facteurs paracrines qui diffusent de manière 
centrifuge de la lumière vers la paroi aortique, conduisant ainsi à la stabilisation anévrysmale. Il s’agit 
en particulier de TIMP-1 et de TGF-béta1 (cf. infra, thérapie génique) 101.   
 

 
 

Figure III-5 : Stabilisation des AAA expérimentaux par thérapie cellulaire endovasculaireutilisant les CML 
autologues101 
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L’ensemencement endovasculaire des CML a permis une stabilisation du diamètre anévrysmal 
associé à une diminution de l’inflammation, une diminution de l’expression des ARNm MMP-1, -3, -
7, -9, -12, une augmentation de l’expression des ARNm TIMP-1, -2, -3 dans l'intima et une synthèse 
des collagène I et III 
 

Risque de rupture des AAA chez le rat par l’ensemencement endovasculaire des 
fibroblastes  
Il est difficile d’envisager un traitement clinique utilisant les CML qui sont difficiles à prélever chez 
les patients et dont la prolifération en culture est limitée après isolement de patients âgés. Grâce à 
leurs facilités de prélèvement, leur amplification et surtout à leur rôle dans la cicatrisation cutanée102, 
les fibroblastes cutanés semblent une source potentielle pour des essais thérapeutiques des AAA.  
 
Le potentiel des fibroblastes cutanés ou adventitiels à stabiliser les AAA dans le modèle de xénogreffe 
chez le rat a donc été testé. Mais étonnamment, ces cellules ont provoqué une aggravation des 
anévrysmes conduisant à la rupture avec une augmentation des MMP-3, MMP-9 et de MMP-7 et à la 
formation d’un thrombus. En revanche, l’inhibition de la thromboformation par l’injection de 
l’hirudine lors du traitement cellulaire induit une stabilisation des diamètres anévrismaux.  
 
Ces travaux suggèrent que l’effet délétère des fibroblastes sur les AAA est dû à l’activation de la 
coagulation et à la thrombose via l’activation du facteur tissulaire. Ce travail qui est complété par une 
tentative d’inhibition de l’expression du facteur tissulaire démontre que toutes les cellules 
mésenchymateuses ne stabilisent pas les AAA, et qu’il est primordial de tester ces cellules dans des 
modèles animaux avant un éventuel transfert clinique.  
 

III.5.2  -THERAPIES GENIQUES  
 

Traitement des AAA expérimentaux par surexpression du TransformingGrowth Factor 
beta-1 (TGF- β1)  
Les résultats obtenus par thérapie cellulaire suggèrent un effet paracrine des CML ensemencées dans 
la paroi anévrismale. Les facteurs ainsi secrétés apparaissent d’un intérêt majeur dans la stabilisation 
éventuelle des AAA. Ainsi, les modifications observées dans la paroi anévrysmale lors de la thérapie 
par CML concordent avec les effets du TGF-β illustrés dans la littérature, dont la stimulation de la 
synthèse de collagène et la restauration de la balance MMP / TIMP en faveur des TIMP (Figure III.6). 
Dans cette optique, une thérapie génique visant à surexprimer le facteur TGF-β a été développée. 
L’injection, par voie endovasculaire, d’adénovirus exprimant TGF-β simien muté actif a permis de 
stabiliser le diamètre anévrysmale, d’arrêter le processus inflammatoire, de remplacer le thrombus 
par des CML mais également d’augmenter l’expression du TGF-β endogène du rat65. 
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Figure III-6 : Principaux mécanismes impliqués dans la destruction et reconstruction de laparoi aortique103 

 
Different sources of proteases. (1) The interplay between lymphocytes and macrophages regulates 
production of proteases (P). (2) Neutrophils adsorbed at the surface of the luminal thrombus liberate 
proteases which diffuse centrifugally to the aneurysmal wall, causing ECM destruction and VSMC 
death (anoïkis). (3) Angiogenesis in the adventitia, spreading to the media, causes influx of leukocytes 
and concentrates proteases. Fibroblasts in the adventitia may also produce proteases. The three 
mechanisms may not be active simultaneously in a same type of lesion at the same time of its 
evolution. (4) VSMCs in the media produce inhibitors of proteases, and TGF-beta1 which, under 
particular circumstances, triggers ECM production and down-regulates inflammation. (5) 
Fibroblasts in the adventitiaproduce ECM. 
 

III.5.3 - THERAPIE PHARMACOLOGIQUE  
 
Des approches pharmacologiques pour diminuer la croissance des AAA ont été évaluées chez 
l’humain, parfois lors d’études randomisées. Il s’agit de traitements spécifiques comme les inhibiteurs 
de protéases comme la doxycycline, l’azithromycine ou non spécifiques comme les béta-bloquants et 
les anti-inflammatoires non stéroïdiens. Aucune de ces études n’a démontré l’utilité de ces traitements 
pour la prise en charge des AAA de petit diamètre. La seule recommandation de rang A pour la 
pharmacologie des petits AAA est que le propranolol ne peut être utilisé pour limiter la croissance du 
diamètre. Les recommandations de rang B concernent la roxithromycin et la doxycycline mais 
reposent sur des données très limitées et sont sans conséquence sur la pratique médicale.  
Une étude rétrospective cas-témoin suggère que l’administration de faibles doses d’aspirine ralentit 
la vitesse de croissance des petits AAA. Les patients porteurs d’AAA reçoivent généralement de 
l’aspirine à faible dose dans la prise en charge de leur athérosclérose. Par ailleurs, des données 
suggèrent que les inhibiteurs de l’enzyme de conversion augmentent la croissance des AAA.  
 
Une étude britannique étudie l’impact du périndopril comparé à l’amlodipine à un placebo sur le 
contrôle de l’évolution du diamètre de petits AAA (protocole NCT01118520). Récemment, la 
contribution des statines à limiter la croissance du diamètre des AAA a fait l’objet de plusieurs méta-
analyses, essentiellement négatives et les analyses de la paroi des AAA ont montré qu’au mieux les 
statines ne modifient ni l’inflammation ni l’expression des protéases.  
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Une raison possible de cet échec est la faible capacité des traitements proposés à modifier les 
processus de destruction et de reconstruction dans la paroi anévrysmale, en restreignant l’approche 
aux traitements préventifs de la destruction de la paroi anévrysmale. Une autre raison est 
l’insuffisance de l’évaluation pré-clinique des traitements évalués en phase clinique. En particulier, 
ces traitements ont été évalués dans des modèles de prévention de la formation d’AAA et non pas 
pour leur capacité à freiner la croissance d’AAA expérimentaux déjà constitués.  
 
Après les travaux de thérapie cellulaire et thérapie génique qui ont désigné TGF-béta1 comme un 
facteur puissant de stabilisation des AAA, le laboratoire a montré que l’administration courte de 
faibles doses de ciclosporine A, un immunodépresseur inducteur de la transcription du gène codant 
pour TGF-béta1, stabilise durablement des AAA de petit diamètre chez le rat, bien au-delà de 
l’interruption du médicament. Cet effet prolongé d’un traitement court est associé à une cicatrisation 
de l’AAA, avec en particulier une repopulation de cellules de type CML (travail soumis pour 
publication). Actuellement, un essai thérapeutique randomisé contre placébo est en cours, financé par 
le PHRC 2011, qui inclura en France 360 patients. 
 

III.5.4 -LES CELLULES SOUCHES  
 
L’immortalité est un idéal qui à toujours fasciné l’Homme depuis la nuit des temps. Le 
développement de la médecine régénérative nourrit donc l’espoir d’approcher ce rêve. Ainsi, réparer 
les tissus endommagés par une pathologie (Alzheimer, diabète, infarctus…), un accident ou tout 
naturellement par le vieillissement constitue un défi majeur de la médecine du futur qui doit son élan 
à l’utilisation des cellules souches (CS). Il est maintenant admis que ces cellules sont dotées d’un 
potentiel de différentiation, de prolifération et d’auto-renouvèlement qui leur permet de participer aux 
renouvellements cellulaires et au maintien de l’homéostasie tissulaire.  
 

III.5.4.1 - GENERALITES SUR LES CELLULES SOUCHES  
 
Deux caractéristiques fondamentales définissent les cellules souches indifférenciées : leur potentiel 
d’engendrer des cellules différentiées et leur capacité à s’auto-renouveler114-117. Le pool de ces 
cellules varie chez les individus en fonction de l’âge et de l’état physiologique. Les CS se divisent 
soit de façon symétrique et elle génère alors deux cellules filles identiques permettant ainsi 
l’augmentation du pool des CS ou soit de façon asymétrique leur permettant de donner naissance 
d’une part à une cellule souche identique à la cellule mère et d’autre part à une cellule qui s’engage 
dans la voie de spécialisation118.  
 
Les CS se subdivisent en plusieurs sous populations hétérogènes qui peuvent être classées selon leurs 
capacités de différenciation ou selon leurs sources. Elles sont réparties en quatre niveaux en fonction 
de leur potentiel de différenciation ; les cellules souches totipotentes, pluripotentes, multipotentes et 
unipotentes. Suivant leur origine, on distingue les cellules souches embryonnaires (ES), foetales et 
adultes (CSA)115.  
 
Friedenstein fut le premier à mettre en évidence des cellules non-hématopoïétiquescapables de 
sedifférentier en ostéoblastes et tissu fibreux (Friedenstein et al 1976) ausein de la Moëlle Osseuse 
(MO). Il observa une population cellulaire, qui une fois miseen culture à faible densité, était capable 



Page | 63  
 

de former des colonies de cellules adhérentes aux plastiques et dont la forme allongée ressemblait 
aux fibroblastes. Le terme de Colony-Forming Unit-Fibroblasts (CFU-F) fut initialement employé 
pour décrire le caractèremonoclonal de ces colonies cellulaires. La greffe sous-cutanée de CFU-F 
était capable dereconstituer l’environnement hématopoïétique en donnant naissance à du tissu 
fibreux, del’os contenant ou non de la moëlle. Plusieurs autres travaux confirmèrent ces données 
etdémontrèrent le caractère multipotent de ces cellules par leur capacité à se différentier 
enostéoblastes, chondrocytes et adipocytes (Pittinger et al 1999, Bianco et al 2008). Caplanfut le 
premier auteur a utilisé le terme de Mesenchymal Stem Cells ou Cellules SouchesMésenchymateuses 
(MSCs) pour dénommer ces cellules (Caplan 1991). Devant lescritiques de certains auteurs remettant 
en cause le caractère de cellule souche, la SociétéInternationale pour la Thérapie Cellulaire proposa 
le terme de Cellules StromalesMultipotentes (Multipotents Stromal Cells) (Horwitz et al 2005). Les 
propriétésobligatoires d’une cellule pour être qualifiée de cellule souche sont la multipotence etl’auto-
renouvellement. Or les démonstrations de multipotence ont principalement étéfaites dans des 
conditions in vitro qui ne restituent pas forcément les interactions in vivoet exposent les cellules à des 
stimuli artificiels (Bianco et al 2010). Mais un travail récentisola une population sous endothéliale de 
MSCs exprimant CD146 (MCAM melanomaassociatedcelladhesion). L’explantation de ces cellules 
et leur réimplantation hétérotopique après culture ex vivo générèrent de l’os, des adipocytes et du 
stroma médullaire, mais surtout des cellules identiques aux cellules initiales (Sachetti et al 2007). 
Ce fut le premier travail prouvant l’auto-renouvellement des MSCs. Cette observation futconfirmée 
par un autre travail utilisant des MSCs isolées en périphérie de l’adventicechez la souris. Ces cellules 
étaient positives pour récepteur du PDGF (PDGFR-a) et stemcellAntigène 1 (sca-1) mais négatives 
pour CD45 et TER119. L’injection de ces cellulesdans une souris receveuse irradiée sans phase de 
culture ex vivo généra les mêmescellules initiales mais aussi des ostéoblastes et adipocytes 
(Morikawa et al 2009). 
Ces données semblent rendre légitime le terme de cellules souches attribué aux MSCs. 
 

III.5.4.2 - CARACTERISTIQUES IN VITRO ET IN VIVO DES CSM-MO 
(CELLULES SOUCHES MESENCHYMATEUSES ISSUES DE LA MOËLLE 
OSSEUSE) 
 
Leurs caractéristiques principales sont leur isolement basé sur leur capacité à adhérer auplastique, 
leur immunophénotype et leur capacité à se différentier en ostéoblastes,chondrocytes et adipocytes in 
vitro (Chamberlain et al 2007). Mais il est admismaintenant que les CSMs sont capables de se 
différentier en CML (Galmiche et al 1993,Delorme et al 2009). 
 
L’immunophénotype de ces cellules est résumé dans le Tableau I. En culture, ellesexpriment des 
marqueurs non-spécifiques tels que CD44, CD73, CD90, CD146 maisn’expriment pas des marqueurs 
hématopoïétiques tels que CD11b, CD14, CD45 et CD34(Pontikoglou et al 2011). Elles expriment 
des marqueurs plus spécifiques tels que Stro-1,GD2, SSEA4, CD49a, CD105, CD146, CD200 et 
CD271. Même si ces cellules enculture ont l’air homogène par leur morphotype, elles sont en fait très 
hétérogènes parleur expression d’anti-gènes membranaires tels que CD146 et CD200 (Delorme et 
al2008) et leur multipotence. Un tiers seulement des cellules en culture sont multipotentes(Pittinger 
et al 1999). Après un temps de latence, elles sont capables de se dupliquer trèsrapidement et il a été 
décrit des cultures ex vivo viables jusqu’à 50 passages (Pittinger etal 1999). Il a été montré que des 
CSMs pouvaient exister au sein de niche vasculaire etêtre isolées en dehors de la moëlle osseuse 
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(MO). C’est le cas des péricytes qui se trouvent à l’opposé de lalumière artérielle en contact avec les 
cellules endothéliales. Il a déjà été montré que cespéricytes avaient le phénotype CSMs et la capacité 
à se différentier en ostéoblastes,chondrocytes et adipocytes (Crisan et al 2008), et ce quelque soit leur 
tissu d’origine. 
 
Toutefois, la preuve que ces péricytes soient identiques aux CSMs isolées à partir de lamoëlle osseuse 
reste à établir. 
 

Marker Property CulturedMSCs Native 
MSCs 

Stro-1 
GD2 
SSEA4 
CD11b 
CD14 
CD29 
CD34 
CD44 
CD45 
CD49a 
CD49b 
CD49c 
CD49d 
CD49e 
CD51 
CD73 
CD90 
CD105 
CD106 
CD133 
CD140b 
CD146 
CD166 
CD200 
CD271 

Unknown antigen 
Ganglioside 
Stage-specific embryonic antigen 
ITGAM (integrin αM) 
LPS receptor 
Integrin β1 chain 
Sialoportein 
Hyaluronan receptor 
Pan-leukocyte antigen 
Integrin α1 chain 
Integrin α2 chain 
Integrin α3 chain 
Integrin α4 chain 
Integrin α5 chain 
Integrin aV chain 
Ecto 5 endonulease 
Thy-1 
TGF-Βriii (transforming growth factor-β receptor III)
VCAM-1 (Vascular cell adhesion molecule-1) 
AG133 (prominin) 
PDGF-Rβ (platelet-derived growth factor receptor-β) 
Mel-CAM (melanoma-cell adhesion molecule) 
ALCAM (activated lymphocyte cell adhesion 
molecule) 
OX-2 
NGFR (neural growth factor receptor) 

+ 
+ 
+ 
- 
- 
+ 
- 
+ 
- 
+ 
+ 
+ 
- 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
- 
+ 
+ 
+ 
+ 
- 

+ 
+ 
+ 
- 
 
 

+ 
 

dim/- 
+ 
 
 
 
 
 

+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 
+ 

 
Tableau III-3. Immunophénotypes des CSMs in vitro et in vivo 

(Pontikolou C, Deschaseaux F, Sensebé L, Papadaki H. Stem Cell Rev end Rep 2011 ;7 :569-89) 
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III.5.4.3 - L’IMMUNOMODULATION DES CSMS 
 
Une des caractéristiques principales de ces cellules est leur capacité à éviter leurreconnaissance 
immunitaire et à inhiber différentes fonctions de l’immunité. Ce manqued’immunogénicité pourrait 
s’expliquer par une faible expression du complexe majeurd’histocomptabilité de classe I (CMH I) et 
un manque d’expression du CMH II associés àune absence de molécules stimulantes telles que CD40 
et CD80 (Nauta 2007, Uccelli etal 2007, Siegel et al 2009). Toutefois de récents travaux ont tempéré 
cette action peuimmunogène en montrant un rejet partiel après perfusion de CSMs dans des 
sourisallogéniques en mismatch pour CMH (Nauta et al 2006). 
 
L’immunomodulation des CSMs s’effectue principalement par une influence surl’ensemble des 
cellules impliquées dans la réponse immunitaire. 
 
Cet effet est médié par l’inhibition des sous populations CD3+, CD4+ et CD8+ deslymphocytes T par 
les CSMs (Krampera et al 2003). Ce caractère semble être importantpuisqu’il est conservé même 
après croisement inter espèces par xénogreffe (Djouad et al2003). Les CSMs agissent en stoppant la 
division cellulaire en phase G0-G1 parinhibition de l’expression de cycline D2 (Glennie et al 2005). 
Ainsi, CSMs ne stimulentpas l’apoptose lymphocytaire mais favorisent la survie des lymphocytes 
quiescents. Cetteaction de maintenir la survie des lymphocytes T est accentuée par l’inhibition de 
facteurapoptique telle que récepteur Fas et le ligand Fas (Benvenuto et al 2007).  
 
Certainstravaux suggèrent que CSMs stimulent le passage d’une réponse pro-inflammatoire versune 
réponse anti-inflammatoire en inhibant la sécrétion de IFNγ par les Th-1 (T-helper 1)conjointement 
à une augmentation de sécrétion d’IL-4 par Th-2 (Aggarwal 2005). Ladernière action sur la 
population des lymphocytes T semble être une suppression de leurcytotoxicité. Les mécanismes 
moléculaires de cette modulation sur les lymphocytes Trestent peu clairs. Ils semblent comporter une 
interaction directe inter-cellulaire maisaussi une action paracrine via TGF-β1, HGF, indoleamine 2,3-
dioxygénase (IDO), NO,PGE2, la forme soluble HLA-G et les Toll-Like Recepteurs (TLRs) (Siegel 
et al 2009,Opitz et al 2009). 
 
De même, les CSMs semblent stopper la prolifération des lymphocytes B in vitro(Augello et al 2005). 
Mais les CSMs pourraient agir aussi en inhibant la maturation deslymphocytes B et la sécrétion 
d’anticorps et en modulant leur chémotatisme via uneinhibition de l’expression de récepteurs aux 
chémokines CXCR4, CXCR5, CXCR7(Corcione et al 2006). 
 
Les MSCs ont aussi une action sur les Cellules Dendritiques (CD) tendant vers unphénotype tolérant. 
Les mécanismes impliqués sont multiples et comprennent uneinhibition de l’activation des cellules-
T par les CD (Jiang et al 2006), l’orientation versune réponse Th-2 par sécrétion de IL-10 au dépend 
de TNF-α (Aggarwal et al 2005). Cesmécanismes pourraient se faire via la secrétion de PGE2 pour 
inhiber la production decytokines par les CD, mais aussi via IL-6, MCS-F et une interaction directe 
intercellulaire (Aggarwal et al 2005, Zhao et al 2010). 
 
CSMs influencent aussi la fonction des macrophages et des neutrophiles en inhibant laproduction de 
TNFα, IL-12, en stimulant IL-6 et IL-10 et en augmentant l’activitéphagocytaire des macrophages 
(Kim et Hematti 2009). Les CSMs semblent avoir aussiune activité anti-apoptoiquesur les 
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neutrophiles médiée par IL-6 (Raffaghello et al2008). Enfin les CSMs semblent exercer une 
modulation de la réponse immunitaire eninhibant la prolifération, la cytotoxicité et la production de 
cytokines par les cellulesNatural Killer (NK) (Spaggiari et al 2008). 
 
A côté de ces effets immunosuppresseurs, les MSCs sont capables d’induire une réponsepar les 
lymphocytes T CD8 en présentant des anti-gènes par le CMH I (Francois et al2009). 
 

III.5.4.4 - Rôle des CSMs dans l’hématopoïèse 
 
L’observation de Friedenstein (Friedenstein et al 1976) fut la première à montrerl’importance des 
CSMs comme cellules de soutien et de régulation des Cellules SouchesHématopoïétiques (CSH).  
 
Les CSMs semblent jouer un rôle très important pourmaintenir une hématopoïèse d’après des 
expérimentations de déplétion et culture in vitrosur de longues périodes (Charbord et al 1996).  
 
L’étude de Mugumura montra que lesCSM-MO jouaient un rôle important pour la repopulation des 
CSH et la prise de greffe(Mugumura et al 2006). Il pratiqua une transplantation de CSM-MO 
humaines expanduesex vivo dans la MO de souris immunodéficitaires et retrouva des cellules issues 
dudonneur dans la MO du receveur et ces cellules ont acquis des phénotypes variésreconstituant 
l’intégralité du micro environnement médullaire. Ces phénotypescomprenaient des péricytes, 
myofibroblastes, des cellules réticulaires, des ostéocytes etostéoblastes et des cellules endothéliales. 
Il est intéressant de noter que la mêmeexpérience effectuée par un mode d’administration par 
perfusion dans le sangpériphérique aboutit à un échec confirmant l’élimination des CSMs circulantes 
par lespoumons (Barbash et al 2003). Le mécanisme incriminé est une interaction avec les CSHpar 
l’expression de N-cadhérine et la production de SDF-1. Les CSMs interagissent avecles CSH par des 
mécanismes paracrines impliquant des cytokines (telles que TGFβ1, IL6,-7, -8, -11, -12, -14 et -15, 
le M-et GM-CSF), des molécules d’adhésion inter-cellulaire 
(V-CAM1) (Majumdar et al 2000, Prockop 1997). Cette régulation illustre ainsil’importance de la 
niche et du micro environnement dans la fonction des CSMs. 
 

III.5.4.5 - Les MSCs au sein des systèmes de réparation tissulaire 
 
Le fait de montrer que des MSCs chez l’adulte étaient capables de multipotence àprofondément 
modifier le concept des cellules souches. Il a été alors possible deprovoquer des différentiations 
cellulaires par stimuli. Ce mécanisme, appelé transdifférentiation, a permis le développement de 
projet de thérapie cellulaire. La transdifférentiation est difficile à mettre en évidence car l’acquisition 
de marqueurs cellulairesn’est pas synonyme de l’acquisition de la fonction cellulaire.  
 
De plus il a été montré quelesCSMs amélioraient leur plasticité après altération de leur caryotype 
suggérant uneacquisition de la multipotence par altération génétique (Jiang et al 2002). 
Ainsi,l’exposition prolongée de CSMs au 5-bromo-2’-deoxyuridine, un agent chimiquehautement 
mutagène, améliore leur plasticité (Qu et al 2004). L’ensemble de ces donnéessuggère la plus grande 
prudence lors de l’utilisation de ce type de cellules en pratiqueclinique et suggère l’exclusion des 
cultures cellulaires prolongées pour les applicationscliniques. De nombreuses publications ont voulu 
démontrer le rôle bénéfique des CSMsdans la réparation tissulaire en réponse à un traumatisme ou 
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une maladie. La premièrefonction réparatrice étudiée fut au niveau de la réparation du squelette après 
mutationexpérimentale ou chez des patients atteints de défaut d’ostéogénèse ou de mutation 
ducollagène I (Horwitz et al 2002). Mais, l’implication des CSMs dans des réparationstissulaires 
variées a été testée. La perfusion de CSMs a permis d’améliorer la réparationtissulaire pulmonaire 
dans un modèle de traumatisme pulmonaire par administration debléomycine. Ces cellules se trans-
différentiaient en pneumocytes de type II (Ortiz et al2003). Les CSMs ont été utilisées avec succès 
comme thérapie dans des modèlesanimaux de glomérulonéphrites (Kunter et al 2006), de diabète (Lee 
et al 2006), maladiedu greffon contre l’hôte (Ringden et al 2006), d’infarctus du myocarde (Minguell 
etErices 2006). Les mécanismes sont en cours d’exploration. 
 
Toutefois, il a été observé dans une étude clinique que les patients traités bénéficiaientd’une 
amélioration de la croissance osseuse, de la densité osseuse malgré un taux trèsfaible (<1%) de 
cellules du donneur au sein des tissus du receveur (Horwitz et al 2002). 
 
La même observation fut constatée après perfusion de CSMs humaines dans un modèled’infarctus du 
myocarde chez la souris immunodéficitaire ; aucune cellule du donneur nefut détectée chez le 
receveur après 3 semaines malgré l’amélioration de la fonctioncardiaque et du remodelage 
ventriculaire (Iso et al 2007). Ces données suggèrent que lesCSMs pourraient agir principalement par 
un mode paracrine et l’on sait que les CSMssont capables de secréter un large spectre de cytokines. 
Il pourrait influencer la réparationtissulaire par de nombreux mécanismes comprenant la stimulation 
de la prolifération etde la survie des populations cellulaires endogènes, la stimulation de 
l’angiogénèse,l’inhibition de l’inflammation et de la réponse immunitaire, la réduction de 
l’apoptose(Phinney et Prockop 2007). 
 

III.5.4.6 - UTILISATIONS THERAPEUTIQUES  
 
Plusieurs études ont permis de tester le potentiel des CSM dans la réparation tissulaire et des essais 
cliniques ont été réalisés196.  
 
Une injection des CSM dans un modèle d’atteinte rénale a par exemple induit une nette amélioration 
des fonctions rénales, accompagnée d’une prolifération des cellules tubulaires résidentes stimulée par 
les facteurs secrétées par les CSM comme IGF-1197. En effet, il semble que les CSM jouent un rôle 
néphroprotecteur via un mode paracrine et non par une différentiation cellulaire78, 176, 198-200. D’autres 
travaux ont également montré que le surnageant de CSM est capable de réduire l’atteinte rénale199.  
 
Une greffe de CSM sur la main irradiée d’un patient en 2006 a été associée à la préservation de cette 
main. D’autres essais cliniques ont été réalisés en hématologie notamment dans le cadre de la maladie 
du greffon contre l’hôte (GVH). La greffe de CSM a ainsi permis une amélioration de la reconstitution 
hématopoïétique201, 202. Dans le cadre d’une réparation osseuse, une injection des CSM allogéniques 
chez des enfants ayant une ostéogenèse imparfaite a aussi permis une reprise de la croissance du 
tissu203.  
 
Par ailleurs, une approche a permis de traiter des pertes osseuses grâce à une implantation d’un 
biomatériau (hydroxyapatite) contenant des CSM préalablement cultivées in vitro204. D’autres essais 
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de reconstitution osseuse ont été réalisés pour la réparation de la dernière phalange d’un pouce ou 
d’une mandibule chez des patients205.  
 
Dans le domaine cardiaque, plusieurs travaux réalisés chez l’animal ou l’humain suggèrent un effet 
réparateur des CSM. Ainsi, l’injection de CSM dans un modèle d’infarctus chez le porc a permis une 
amélioration de la fonction cardiaque206. Des essais cliniques ont été effectués en administrant des 
cellules souches de la moelle osseuse chez 14 patients. Un mois plus tard, une nette amélioration de 
la fonction cardiaque a été rapportée. Une autre étude a permis de constater une amélioration clinique 
significative après l’injection de CSM dans l’infarctus du myocarde chez des patients207. 
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IV.1 - INTRODUCTION 

 

L’anévrysme de l’aorte abdominale (AAA) est une pathologie dégénérative de la paroi artérielle qui 

se manifeste par une dilatation localisée et permanente de l’artère (Johnston et al., 1991;Lederle et 

al., 1997). En l’absence de traitement, cette dilatation progressive associée à une dégradation des 

propriétés mécaniques et structurelles du tissu artériel peut entrainer la rupture du vaisseau (Lasheras, 

2007). En raison de la dilatation de l’artère, l’écoulement sanguin intraluminal est fortement modifié, 

avec l’apparition de zones de recirculation, favorables au développement d’un thrombus dans 75% 

des anévrysmes (Harter et al., 1982).  

 

Bien qu’il s’agisse d’une structure complexe, il est admis qu’il joue de rempart pour le vaisseau 

artériel même s’il est également avancé qu’il agit sur la paroi pour l’endommager au travers de 

vecteurs biologiques (. La rupture d’un anévrysme intervient lorsque la contrainte dans la paroi 

artérielle dépasse sa résistance mécanique, elle conduit à une mortalité importante 

(Dobrin1989;Sakalihasan et al. 2005).  

 

Actuellement, seulement la chirurgie conventionnelle ou le traitement endovasculaire sont utilisés 

pour traiter les AAAs bien que les résultats ne soient pas toujours satisfaisants (Allaire et al., 2004). 

De nos jours, ce sont des critères morphologiques qui interviennent pour prédire la rupture de 

l’anévrysme : le diamètre maximal, son taux d’accroissement annuel et le volume de thrombus 

(Fillinger et al., 2003;Lasheras, 2007; Vorp, 2007). Ces critères essentiellement fondés sur des 

observations statistiques ne sont pas toujours accessibles et fiables (Nicholls et al., 1998; Powell, 

1998; Fillinger et al., 2002; Brady et al., 2004).  

 

Pour cette raison, les recherches actuelles se focalisent sur le développement de thérapies cellulaires 

pour tenter de stabiliser l’AAAs et de réparer la lésion (Allaire et al. , 2009 ; Michineau et al., 2009). 

Notons que, dans la plupart des travaux de modélisation théorique ou numérique, le comportement 

mécanique de la paroi artérielle a, pendant longtemps été modélisé par un matériau hyperélastique 

isotrope incompressible (Raghavan et Vorp, 2000).  

 

Afin d’être pertinentes, les études des AAAs doivent être réalisées dans des conditions aussi proches 

que possible de la réalité physiopathologique. A cet effet, la présente étude est basée à partir d’un 

modèle expérimentale chez le rat permettant d’obtenir différentes données géométriques ou 

caractérisant les propriétés mécaniques du tissu vasculaire. 

 

IV.2 - PROTOCOLES EXPERIMENTAUX 

 

Les expériences menées par Allaire et al. (2014) pour valider le traitement des AAAs par des thérapies 

cellulaires ont consisté à élaborer un modèle de xénogreffe chez le rat. Contrairement au modèle 

d’élastase, l’avantage de ce modèle expérimental animal est la création d’un AAA avec un thrombus 

comme dans le cas humain. Pour cela, une portion d’aorte abdominale de cobaye décellularisée est 

greffée en lieu et place de celle du rat (Figure IV-1). Puis, quatorze jours (D14) après cette 

xenotransplantation, un AAA se forme. Il s’agit alors d’étudier son évolution en comparant le cas non 

traité ou traité par une thérapie cellulaire utilisant des cellules souches mésenchymateuses (CSMs).  
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Ainsi, les dimensions géométriques (diamètre et longueur) de l’AAA sont mesurées in vivo avec une 

grille dans l'oculaire d'un microscope opératif sous cœur battant. A noter que la longueur de l’AAA 

est définie comme étant la distance entre les deux lignes de suture de la xénogreffe. Quant au 

diamètre, il correspond au niveau maximum de la dilatation. Dans la présente étude, les données 

géométriques ont été obtenues à partir d’un lot de six rats non traités et traités à 7 jours après la 

xénogreffe [(D21=D14+7jours)].  

 

 
 

Figure IV-1 : Protocole expérimental de création et de traitement cellulaire de l’AAA crééavec le modèle 

expérimenal de xénogreffe chez le rat (Zidi et Allaire, 2014) 

 

Après le sacrifice des rats, des tests de traction uni-axiaux ont ensuite été effectués sur des 

échantillons prélevés sur des aortes abdominales. Il s’agit ici d’étudier le changement de propriétés 

mécaniques entre le cas sain, pathologiques et traité par la thérapie utilisant des CSMs.  

 

A titre illustratif, des résultats de ces essais de caractérisation sont donnés (Figure IV-2). Par ailleurs, 

des coupes histologiques ont également été pratiquées sur tous les spécimens qui ont servi 

d'éprouvettes pour les tests de traction afin d’étudier le remodelage microstructurel artériel en 

particulier sur l’élastine et le collagène. Il faut souligner qu’il existe peu d’études sur le comportement 

mécanique du tissu artériel provenant du modèle de xénogreffe de rat (Zidi et Allaire, 2014). 
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Figure IV-2 : Exemple de comportement mécanique de la paroi artérielle obtenu par desessais de traction uni-

axiaux pour le cas sain, AAA et AAA traité (Zidi et Allaire, 2014) 

 

IV.3 - MODELE NUMERIQUE PAR ELEMENTS FINIS 

 

Pour évaluer et analyser l'état de contraintes en contraintes planes, régnant dans la paroi de l’AAA 

obtenu à partir du modèle expérimental de xénogreffe de rat, une approche numérique par éléments 

finis a été développée sur des coupes histologiques (Figure IV-3). 

 

Pour cela, nous avons fait deux hypothèses, (1) l’AAA est considéré comme une structure 

homogénéisée où la paroi de l'anévrysme et le thrombus ont les mêmes propriétés mécaniques, (2) 

les deux structures ont des propriétés mécaniques différentes.  

 

Les coupes histologiques ont été modélisées avec le logiciel SolidWorks (Figure IV-4).  
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Figure IV-3 : Exemple de coupes histologiques de parois artérielles pour le cas sain, AAA nontraité et AAA traité 

(Zidi et Allaire, 2014) 

 

 

 
 

 

Figure IV-4 : Exemple de coupes histologiques de parois artérielles pour le cas sain, AAA nontraité et AAA traité 

modélisées avec le logicielSolidWorks 

 

A partir des courbes de caractérisation mécanique en traction uni-axiale, nous avons considéré que le 

comportement est hyper élastique, homogène, isotrope et incompressible. 

 

Le modèle élément finis a été élaboré avec le logiciel ABAQUS (V6) en testant deux fonctions 

d’énergie. La première est de forme polynomiale généralisant la fonction d’énergie de Mooney-Rivlin 

et la seconde est celle d’Ogden. Elles s’écrivent respectivement [Holzapfel] 
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L'identification des paramètres matériaux (Cij, i, i) de ces modèles a été l'objet d'un 

calculd'optimisation pour N=2 telle que la courbe contrainte-élongation correspondante présente le 

minimum de dispersion par rapports aux mesures expérimentales (Figure IV-5). A noter que pour 

l'ensemble des points expérimentaux, le modèle polynomial donne moins de dispersion en 

comparaison avec celui d’Ogden.  

 

C’est donc ce modèle qui a été utilisé pour les simulations numériques par éléments finis pour 

l'évaluation des distributions de contraintes intrapariétales lorsque l’artère est soumise à une pression 

interne dynamique. Les valeurs obtenues pour les coefficients des deux fonctions d’énergie sont 

données dans les : Tableau IV-1, Tableau IV-2, Tableau IV-3, Tableau IV-4. 

 

 

D1 D2 C10 C20 C01 C11 C02 

0 0 -71.1403139 2.05325205 86.0578427 -11.0720302 36.8491394 

 

Tableau IV-1 : Hyper élasticité - Fonction densité d’énergie Polynomiale avec N=2  (Cas Sain) 

 

 

I MU-I ALPHA-I D-I 

1 3.002378232E-06 13.4586955 0 

2 -2.343978972E-03 -1.12587474 0 

 

Tableau IV-2 : Hyper élasticité - Fonction densité d’énergie d’Ogden avec N=2  (Cas Sain) 

 

 

D1 D2 C10 C20 C01 C11 C02 

0 0 -6501.4333 255.673999 7764.63392 -1314.2238 3642.61094 

Coefficients Thrombus 

0 0 27.7017527 -0.090808629 -36.20738774 0.759041727 -8.7539720 

 

Tableau IV-3 : Hyper élasticité - Fonction densité d’énergie Polynomiale avec N=2  (Cas AAA Non Traité) 

 

I MU-I ALPHA-I D-I 

1 3.996875584E-06 12.5575952 0 

2 -8.119548956E-04 -1.09945707 0 

 

 

Tableau IV-4 : Hyper élasticité - Fonction densité d’énergie d’Ogden avec N=2  (Cas AAA Non Traité) 
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Loi de comportement ajustée de L’Artère saine 

 
 

Loi de comportement ajustée de L’AAA non traitée 

 
 

Loi de comportement ajustée de L’AAA traitée 

 
 

Figure IV-5 : Exemple d’identification des paramètres matériaux avec le logiciel ABAQUS(V6) pour les cas sain, 

AAA non traité et AAA traité 
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Figure IV-6 : Répartition du champ de contrainte dans le cas sain 

 

 

 

 

 

 
 

Figure IV-7 : Répartition du champ de contrainte dans le cas de l’AAA non traité 
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Figure IV-8 : Répartition du champ de contrainte dans le cas de l’AAA traité 

 

IV.4 - RESULTATS ET DISCUSSION. 

 

Les simulations numériques par la méthode des éléments finis se sont faites sous l’hypothèse de 

contraintes planes. Dans le cas sain, on observe une douce concentration de contraintes de Von Mises 

avec une intensité maximale localisée (Figure IV-6). Dans le cas AAA non traité, Bien que ce résultat 

soient établi conformément au chargement maximal, il est indicatif du risque qu'encoure l'anévrisme 

(Figure IV-7), l'analyse en deux dimensions ne peut être représentative de la vulnérabilité de 

l'anévrisme du moment que les contraintes sont variables en fonction de la morphologie de la section 

et non pas seulement des dimensions.  

 

L'évolution du diamètre et de la longueur selon des progressions différentes, informent bien sur 

l'anisotropie du matériau de la paroi. Aussi, les rapports d'observations de ruptures d’anévrysmes qui 

précisent qu'une bonne proportion de cas, montre que la rupture s'amorce par maclage aux jonctions 

thrombus-paroi de l'anévrisme signifie qu'une modélisation en 3D serait plus indicative et 

représentative. 

 

Donc, pour une meilleure analyse, nous recommandons qu'une caractérisation bi-axiale permettra une 

approche plus réaliste des matériaux de l'artère saine, malade et des matériaux du thrombus et de la 

paroi de l'AAA. Aussi, Considérer l'AAA comme un système non homogène où le thrombus   et la 

paroi qu'il protège se comportent différemment, permettra de mieux comprendre les risques de rupture 

intra pariétale et l'état de contraintes aux liaisons.  
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RESUME.  

L’objectif de cet article est d’étudier le comportement mécanique de l’anévrysme de l'aorte 

abdominale (AAA) créé par le modèle expérimental de xénogreffe de rat. A partir d’essais 

uniaxiaux de traction sur des échantillons artériels d’une part, et l’analyse de coupes 

histologiques d’artères d’autre part, un modèle numérique par éléments finis 2D est proposé. 

En supposant que le comportement mécanique de l’artère pathologique soit hyperélastique, 

isotrope et incompressible, les contraintes pariétales sont calculées. On montre que le pic de 

contraintes se localise là où le thrombus généré par le modèle de xénogreffe est peu épais. 

ABSTRACT. 

The objective of this paper is to study the mechanical behavior of the abdominal aortic 

aneurysm (AAA) created from the xenograft rat model. Based on uniaxial traction tests on 

arterial samples on the one hand, and histological analysis on the other, a finite element 

model is proposed. By considering the mechanical behavior of the AAA tissue as hyperelastic, 

isotropic and incompressible, the wall stresses are calculated. We show that the peak stress is 

localized where the thrombus created by the xenograft rat model is thinner. 
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Extended abstract :  

Introduction 

To treat abdominal aortic aneurysm (AAA), current treatments use an aortic 

replacement during surgery or by deploying endovascular prosthesis. To supply 

these clinical treatments, different experimental biotherapies have been developed to 

find an alternative protocol to attempt stabilizing AAA and repairing the lesion. 

Thus, from the xenograft rat model, it was recently shown that it is a good candidate 

for a fundamental research in this topic. The purpose of this study is to investigate 

the mechanical behavior of AAA obtained from this animal model.  

Material and method 

Briefly, the rat xenograft model consists to remove the abdominal aorta of male 

guinea pig and decellularized it and then grafted orthotopically into the rat. An 

aneurysm was then formed at 14 days (D14) after the xenograft and its expansion 

was studied. Finally, the rats were scarified at D21 (D14+7). Thus, the animal model 

permits to mimics arterial dilatation due to aneurysmal disease as observed in the 

human case. The advantage of this model has clinical relevance, particularly, it was 

proved that it has many similarities with human AAA as thrombus formation. To 

investigate the mechanical change in AAA, uniaxial traction tests were performed 

on arterial samples after the animals were sacrificed. On the other hand, a finite 

element study was realized to investigate the mechanical behavior of AAA. For that, 

a hyperelastic, isotropic and incompressible strain energy function based on Yeoh’s 

form was chosen. This choice corresponds to the assumption that the arterial tissue 

became isotropic when it is affected by aneurysm. The material parameters were 

obtained by fitting procedure and using the uniaxial tests results. Furthermore, based 

on histological sections of AAA, the numerical study was performed under plane 

strains to calculate the stress distribution in the arterial wall. 

Results and discussion 

It was shown that the proposed animal model significantly increased the 

expansion of radius and length of AAA. Furthermore, from uniaxial tests, the 

mechanical change of the arterial wall was observed. A typical profile of real stress 

versus stretch in upward was given for a healthy and AAA tissues in circumferential 

direction at a maximum strain of 50%. In comparison with healthy case, we 

observed that the stiffness of AAA significantly decreased. Clearly, the AAA tends 

to reduce the stiffness of the arterial wall by the fact that the micro constituents, as 

elastin and collagen fibers, are directly affected by damaged processes. On the other 

hand, the first finite element results revealed correlations between the intensity of 

stresses and the thickness of thrombus. Thus, the localization of the peak of stress 

may be an indicator of the rupture risk in the rat xenograft model. 



AR_entetedroit  Etude du comportement mécanique de l’anévrysme     3 

 

1. Introduction 

L’anévrysme de l’aorte abdominale (AAA) est une maladie dégénérative de la 

paroi artérielle qui se caractérise par une dilatation localisée et permanente de 

vaisseau (Dobrin, 2009). Cette dilatation progressive associée à une dégradation des 

propriétés mécaniques et structurelles du tissu artériel peut entrainer la rupture de 

l’artère. Pour traiter l’AAA, il existe actuellement deux traitements, la chirurgie ou 

l’implantation d’une endoprothèse. Malheureusement, ces traitements sont parfois 

source de complications voire de mortalité (Sakalihasan et al., 2005). Pour cette 

raison, des recherches actuelles se focalisent pour traiter les AAA à partir de 

thérapies géniques ou cellulaires. Pour cela, des modèles animaux sont conçus et  

étudiés en essayant de se reproduire au  mieux  la pathologie humaine. 

Néanmoins, il est à souligner que l’étude de la structure artérielle pathologique est 

complexe du fait de nombreux facteurs mécaniques encore mal connus que ce soit 

au niveau de la structure ou de l’écoulement sanguin. Ainsi, la présence d’un AAA 

perturbe fortement l’écoulement sanguin avec l’apparition de zones de recirculation, 

favorables au développement d’un thrombus dans 75% des AAA. Bien que son 

comportement mécanique soit peu identifié (Vorp, 2007), il peut être admis que le 

thrombus joue le rôle de rempart pour l’artère même s’il agit sur la paroi pour 

l’endommager au travers de processus biologiques encore mal connus. Par ailleurs, 

la rupture de l’AAA intervient généralement lorsque l’artère atteint une dilatation 

importante et lorsque la contrainte pariétale dépasse sa résistance mécanique 

(Humphrey et Taylor, 2012). Des études mécaniques sont donc réalisées pour  

envisager de nouvelles approches thérapeutiques, en particulier dans le domaine des 

biothérapies cellulaires. 

Dans cette contribution, nous proposons d’étudier le comportement mécanique de 

l’AAA créé par le modèle expérimental de xénogreffe de rat qui permet de 

reproduire sous différents aspects la pathologie humaine (Allaire et al., 2004). Après 

avoir caractérisé le comportement mécanique du tissu artériel dégradé par 

l’anévrysme, une modélisation numérique par éléments finis est proposée pour 

évaluer les distributions de contraintes pariétales de l’AAA. Le pic de contraintes a 

ainsi été localisé dans l’AAA afin de prévoir le risque de rupture artériel. 

2. Matériel et méthode 

2.1. Protocole expérimental 

Dans le passé, plusieurs expériences ont été réalisées pour valider le traitement 

des AAAs par biothérapies grâce au modèle de xénogreffe de rat (Allaire et al. 

2004). Contrairement au modèle d’élastase (Anidjar et al., 1990), le modèle de 

xénogreffe de rat a l’avantage de créer un thrombus de façon similaire à la 

pathologie humaine. Brièvement, le modèle de xénogreffe de rat consiste à 

décellulariser une partie d’aorte abdominale de cobaye et à la greffer à la place de 

celle du rat (Figure 1). Quatorze jours (J14) après cette xénotransplantation, un AAA 

se forme et son évolution peut être étudiée. C’est à ce stade que le modèle animal a 
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été utilisé pour comparer des cas non traités et traités par une thérapie génique 

(Mohand et al. 2012) ou cellulaire (Michineau et al., 2009) à partir de cellules 

souches mésenchymateuses injectées dans l’artère endommagée (Zidi et Allaire, 

2016). A noter que les diamètres et longueurs de l’AAA sont mesurés in vivo par 

microscopie sous cœur battant de l’animal, ce qui permet d’observer l’expansion de 

l’anévrysme 7 jours après la xénogreffe (J21=J14+7). Dans notre étude, on a utilisé 

des lots de rats sains et de rats atteints d’anévrysme, l’objectif étant d’investiguer le 

changement de propriétés mécaniques provoqué par l’AAA. 

 

Figure 1. Protocole expérimental de xénogreffe de rat avec création d’un AAA 

Pour étudier ce changement dans le cas pathologique, les rats ont été sacrifiés et des 

tests uniaxiaux de traction ont été réalisés à partir d’échantillons prélevés sur les 

artères. Les tests mécaniques ont été effectués grâce à une machine MTS Insight 

(MTS Systems Corporation), pilotée par le logiciel Test Work 4 (Figure 2). Par 

ailleurs, pour étudier les changements microstructuraux artériels, en particulier ceux 

de l’élastine et des fibres de collagène, des coupes histologiques ont été réalisées sur 

les échantillons avant les tests mécaniques. A noter qu’il existe peu de travaux sur le 

comportement mécanique du tissu artériel issus du modèle de xénogreffe de rat (Zidi 

et Allaire, 2015, Marais et al., 2016 ; Marais et Zidi, 2017), le faible nombre 

d’échantillons disponibles et leur taille rendant difficile leur manipulation. 

rat

Aorte abdominale 
de rat

Cobaye

Artère rénale Cathéter

Artère iliaque

AAA

Aorte abdominale
de cobaye

Décellularisation

Création 
de l’anévrysme
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Figure 2. Test de traction sur échantillon vasculaire 

2.2. Modèle numérique par éléments finis 

Pour évaluer et analyser l'état de contraintes régnant dans la paroi de l’AAA, 

une étude numérique 2D par éléments finis a été réalisée (Humphrey et Taylor, 

2008). Pour cela, la géométrie du modèle numérique, issue de coupes histologiques, 

a été reconstruite dans le plan (Figure 3). De plus, malgré la présence d’un 

thrombus, l’AAA est considéré comme une structure homogénéisée. La paroi de 

l'anévrysme et le thrombus sont donc supposés avoir le même type de comportement 

mécanique avec des caractéristiques mécaniques globales obtenues à partir des tests 

de traction. 

Figure 3. Exemple de modèle géométrique 2D obtenu à partir  

d’une coupe histologique de l’AAA 

Pour cela, on considère que le comportement du matériau biologique est 

hyperélastique, homogène et isotrope et on se place alors en théorie de l’élasticité 

Paroi artérielle

Thrombus
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finie (Holzapfel, 2000). La déformation de l’échantillon artérielle est décrite par la 

matrice gradient de la transformation 𝑭 et mesurée par les matrices de Cauchy-

Green gauche 𝑩 = 𝑭𝑭𝑻 ou droit 𝑪 = 𝑭𝑻𝑭 (𝑭𝑻 transposée de 𝑭). On peut montrer que 

la relation de comportement s’écrit à partir d’une fonction d’énergie de déformation 

𝑊 = 𝑊(𝑪). Dans ce cas, la matrice des contraintes de Cauchy 𝝈 est définie par : 

𝝈 = 2𝐽−1𝑭
𝜕𝑊

𝜕𝑪
𝑭𝑻. (1) 

Pour un matériau incompressible comme celui de l’artère, 𝑊 s’exprime à partir des 

deux premiers invariants élémentaires de déformation : 

𝐼1 = 𝑡𝑟(𝑪), 𝐼2 =
1

2
[(𝑡𝑟(𝑪))² − 𝑡𝑟(𝑪²)], (2) 

et la relation (1) se réécrit alors sous la forme : 

𝝈 = −𝑝𝑰 + 2𝑭
𝜕𝑊

𝜕𝑪
𝑭𝑻, (3) 

où 𝑝 est une inconnue permettant de satisfaire la condition d’incompressibilité. 

A noter que le modèle numérique par éléments finis a été construit avec le logiciel 

Ansys Workbench 17.2 en choisissant la fonction d’énergie de Yeoh d’ordre 𝑚. Elle 

permet de décrire le comportement du tissu artériel et s’écrit : 

𝑊 = ∑ 𝐶𝑖0(𝐼1 − 3)𝑖𝑚
𝑖=1 + ∑

1

𝐷𝑖
(𝐽 − 1)2𝑖𝑚

𝑖  (4) 

où 𝐽 est la variation locale de volume qui tend vers 1 dans notre cas. Les paramètres 

matériaux 𝐶𝑖0 peuvent alors être identifiés par ajustement telle que la courbe 

théorique contrainte de Cauchy-élongation 𝜎 = 𝑓(𝜆), correspondant au cas du test 

uniaxial de traction, présente un minimum de dispersion par rapport aux mesures 

expérimentales. Pour l’essai de traction et d’après (3) et (4), on obtient la relation : 

𝜎 = 2𝑖𝐶𝑖0(𝐼1 − 3)𝑖−1(𝜆2 −
1

𝜆
). (5) 

C’est ce modèle, relativement simplifié pour décrire le comportement mécanique de 

l’AAA, qui a été utilisé pour les simulations numériques par éléments finis. Par 

ailleurs, on considère que l’AAA est soumis uniquement à un chargement de 

pression interne uniforme correspondant à une valeur moyenne au cours du cycle 

cardiaque. 

 

3. Résultats et discussion 

Sur la base du modèle de xénogreffe de rat, deux groupes de rat de l’espèce 

Fisher 344 mâles âgés de 8 à 9 semaines ont été utilisés. Les aortes saines et 

atteintes d’anévrysme ont été étudiées in vivo et in vitro. Nous avons d’abord 

observé l’évolution géométrique l’AAA au cours de sa croissance en mesurant le 

changement de rayon et de longueur in vivo (Tableau 1).  
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Tableau 1. Evolution de la géométrie de l’AAA obtenue avec le modèle de 

xénogreffe de rat (Zidi et Allaire, 2016) 

 Rayon (mm)  Longueur (mm) 

Temps (n=6) (n=6) 

J0 0.83 0.03 7.72 0.36 

J14 1.55 0.10 11.05 0.52 

J21 1.90 0.15 12.09 0.66 

   

% variation J21/J14 22.11 3.83 9.61 2.46 

P 0.0163* 0.0374* 

 

P : test U de Mann-Whitney pour le % de variation 
* : P<0.05 

 

En moyenne, on constate qu’entre J14 et J21, le rayon de l’AAA augmente de 22% 

et sa longueur de 9.6%. C’est à ce stade (J21) que les rats ont été sacrifiés pour 

étudier le comportement mécanique  du tissu vasculaire. Dans l’étude in vitro, les 

aortes abdominales de rats ont ainsi été prélevées puis conservées au congélateur à -

80°C afin de pouvoir effectuer les tests de traction sur le temps de l’étude. Après 

décongélation des tissus, la découpe des échantillons artériels a été réalisée dans la 

direction circonférentielle des artères qui correspond à celle du comportement 

mécanique principal du vaisseau in vivo (Humphrey, 2009). Des précautions ont été 

prises pour enlever le maximum d’adhérences graisseuses en dilacérant le tissu 

graisseux à l'aide de deux paires de pinces fines afin d’éviter d’endommager l'aorte. 

Un anneau circonférentiel d’aorte d’environ 15mm a ensuite été découpé puis ouvert 

sur toute sa longueur. L’échantillon rectangulaire d’aorte ainsi obtenu a été maintenu 

de part et d’autre de ses extrémités avec du papier cartonné collé avec une colle de 

cyanocrylate pour empêcher son glissement lorsqu’il est fixé entre les deux mors de 

la machine de traction. A noter que la machine a été calibrée pour des déformations 

maximales des échantillons de 50%. Ainsi, les tests uniaxiaux de traction ont été 

réalisés sur des échantillons afin étudier le changement de propriétés mécaniques du 

tissu biologique entre le cas sain et le cas AAA, sachant qu’un protocole de 

cryoconservation a été utilisé. Pour cela, nous avons testé des échantillons issus de 

rats sains et de rats atteints d’anévrysme (n=6 pour chaque cas). Un exemple de 

résultat d’essai de caractérisation est présenté Figure 4. 
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Figure 4. Exemple illustratif de comportement mécanique obtenu par un essai 

uniaxial de traction dans le cas d’un tissu vasculaire sain et dans le cas anévrysmal 

créé par le modèle de xénogreffe de rat 

On observe une perte importante de rigidité du tissu artériel dans le cas AAA, 

probablement due à la dégradation de constituants microstructuraux comme 

l’élastine et le collagène (Zidi et Allaire, 2016). Des phénomènes de remodelage 

tissulaire sont également mis en jeu, en particulier avec une réorganisation du réseau 

des fibres de collagène qui pourrait affecter la rigidité du tissu. La Figure 5 

représente la variation du module tangent moyen pour différentes valeurs de 

déformation. On remarque que la rigidité du tissu artériel augmente au fur et à 

mesure du chargement. Ce phénomène est principalement dû au recrutement des 

fibres de collagène (Humphey 2009) qui devient beaucoup moins important dans le 

cas le cas pathologique en comparaison avec le cas sain. Ce résultat confirme donc 

que les fibres de collagène sont affectées par l’anévrysme et changent de propriétés 

mécaniques. 

 



-3 (10 MPa)
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Figure 5.Module tangent moyen à différentes valeurs de déformation 

Par ailleurs, afin d’évaluer l’état de contraintes régnant dans la structure vasculaire 

pathologique, nous avons mis au point un modèle numérique par éléments finis. 

Pour simplifier l’étude, les simulations ont été réalisées sous l’hypothèse de 

déformations planes en tenant compte d’une pression intraluminale moyenne et 

uniforme de 0.0133MPa Aussi, le comportement mécanique du matériau artériel est 

décrit par la fonction d’énergie de déformation polynomiale (4) en prenant m=2. Le 

Tableau 2 donne un exemple de jeu de paramètres matériaux obtenus avec la 

procédure d’ajustement de courbes expérimentales de traction avec le logiciel 

Mathcad. 

Tableau 2. Exemple de valeurs de paramètres matériaux du modèle de Yeoh d’ordre 

3 pour un cas sain et un cas AAA. 

 C10 (10-3MPa) C20 (10-3MPa) C30 (10-3MPa) 
Cas sain 3.534 -3.062 10.144 
Cas AAA 0.763 -0.476 2.567 

 

Comparativement au cas sain (Figure 6a), on observe une concentration de 

contraintes de Von Mises d’intensité moins élevée et localisée dans la zone où le 

thrombus est peu épais (Figure 6.b). On obtient un maximum de contraintes de 1.266 

MPa, soit trois plus que celui correspondant au cas sain. A J21, le pic des contraintes 

permet de prédire le lieu dans l’artère où il y a un risque de rupture. Cependant, il est 

à souligner que le modèle de xénogreffe de rat a des limites dans le temps puisque 

l’AAA tend à s’auto-réparer dès que l’on dépasse J21. Pour autant, les processus 

inflammatoires observés dans ce modèle expérimental pour cette durée d’étude sont 

proches de ceux de la pathologie humaine, ce qui rend ce modèle animal pertinent. Il 

faut également souligner que ces premiers résultats ont été obtenus en supposant que 

le matériau vasculaire est isotrope, ce qui peut être admis dans le cas pathologique 

mais sujet à caution dans le cas sain. En effet, le tissu artériel a un caractère 
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composite en raison de la présence de fibres de collagène dans la paroi artérielle 

(Humphrey, 2009). Ces fibres sont orientées de façon hélicoïdale autour de l’axe du 

vaisseau lui conférant une rigidité importante dans la direction azimutale afin de 

mieux résister à la pression intraluminale. La caractérisation mécanique du tissu 

artériel dans cette direction est donc importante même si le vaisseau est moins rigide 

suivant son axe. Néanmoins, certaines études ont montré que le tissu vasculaire avait 

tendance à perdre son anisotropie lorsqu’il est atteint d’un anévrysme, phénomène 

dû à la dégradation de certains microconstituants (O’Connor et al., 2003). Les 

résultats présentés dans cette étude permettent donc de donner une estimation de 

l’intensité des distributions des contraintes et leur localisation dans la paroi artérielle 

de l’AAA obtenu par le modèle de xénogreffe de rat. L’approche proposée, même si 

elle est incomplète, devrait contribuer à mieux appréhender le risque de rupture de 

vaisseau atteint d’anévrysme et permettre de proposer de nouvelles thérapies, en 

particulier celles issues de la médecine régénérative. 

 

(a)  

Figure 6. Exemple illustratif de cartographie des distributions de contraintes de 

Von-Mises (MPa) dans le cas sain (a) et le cas pathologique (b) 

4 Limitations 

Dans cette étude, nous nous sommes limités au cas 2D pour investiguer le 

comportement mécanique de l’AAA créé par le modèle expérimental de xénogreffe 

de rat. Bien qu’issues de coupes histologiques, les géométries utilisées ne reflètent 

pas la complexité d’un AAA, en particulier son asymétrie axiale. Une extension à 

une géométrie réelle 3D de l’AAA, en utilisant des outils d’imagerie, devra être 

envisagée. Par ailleurs, le modèle de comportement mécanique qui a été choisi dans 

cette étude correspond à celui d’un matériau isotrope et ne tient pas compte de 

l’organisation fibreuse de la paroi artérielle. Il sera donc nécessaire d’utiliser une 

fonction d’énergie de déformation anisotrope sachant que l’identification des 
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paramètres matériaux, en nombre plus élevés dans ce cas, obligeront à effectuer 

d’autres types d’essais de caractérisation pour limiter la surparamétrisation. D’autre 

part, nous avons considéré le thrombus comme ayant des propriétés mécaniques 

identiques à celles de la paroi artérielle alors que celui-ci présente une viscosité et 

une hétérogénéité du fait de ses différents constituants microstructuraux. Une étude 

plus globale, en considérant un bi-couche pour l’AAA pourrait être envisagée 

sachant que l’interaction entre les deux matériaux n’est pas bien connue. 

5. Conclusion 

L’approche proposée dans cette étude a permis d’étudier le comportement 

mécanique de l’AAA créé par le modèle de xénogreffe chez le rat. Les simulations 

numériques par éléments finis ont  permis d’obtenir les distributions de contraintes 

et la localisation de leur pic pouvant entraîner un risque de rupture du vaisseau. Bien 

que le modèle de comportement considéré soit relativement simple, il a l’avantage 

de minimiser le nombre de paramètres matériaux à identifier à partir des essais de 

caractérisation effectués. Par ailleurs, plusieurs études ont avancé l’idée que le tissu 

artériel tendait à devenir isotrope en présence d’un anévrysme. Cette hypothèse 

devra être confirmée par des essais bi-axiaux avant de généraliser l’approche 

proposée. 
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