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Résumé 

Les artères de conductance ont un comportement viscoélastique mais la composante visqueuse a été 

moins étudiée chez l’homme, que la composante élastique. Cette viscosité pariétale artérielle participe 

à la dissipation d’une partie de l’énergie élastique emmagasinée au cours du cycle cardiaque. Elle 

pourrait altérer l’efficience du couplage cardio-circulatoire au cours du vieillissement ou de l’HTA. A 

l’inverse, une baisse de cette composante pourrait être délétère en n’atténuant pas suffisamment 

l’énergie élastique transmise à la paroi artérielle et aux organes périphériques. Dans ce contexte, 

l’évaluation de ce paramètre chez l’homme en physiologie et au cours du vieillissement normal ou 

accéléré est nécessaire. De plus, l’identification des déterminants de la viscosité pariétale et la recherche 

de cibles pharmacologiques modifiant spécifiquement la viscosité semblent pertinentes.  

Ce travail a pour objectifs d’évaluer la viscosité pariétale au niveau des artères de conductance chez le 

sujet jeune mais également au cours du vieillissement et de l’HTA, de déterminer le rôle de 

l’endothélium et du tonus musculaire dans la régulation de la viscosité pariétale à l’état basal et stimulé 

et enfin d’évaluer l’effet de la réduction pharmacologique de la fréquence cardiaque (FC) sur la viscosité 

pariétale et l’impact du vieillissement sur cet effet. 

Nous avons évalué la viscosité pariétale par deux méthodes, l’une au niveau carotidien et l’autre au 

niveau radial à partir de techniques d’écho-tracking vasculaire haute résolution et de tonométrie ou de 

pléthysmographie. Ceci nous a permis d’obtenir des relations pression-diamètre ou pression-section 

permettant une évaluation thermodynamique du phénomène visqueux. 

Ainsi, nous avons montré que la viscosité pariétale artérielle est régulée, au niveau de l’artère radiale, 

par le monoxyde d’azote et les acides époxyeicosatriénoïques endothéliaux, chez le sujet sain comme 

chez le patient hypertendu. Ces facteurs semblent agir par des mécanismes tonus-dépendants et 

indépendants. Au cours de l’hypertension artérielle, on constate une augmentation de l’énergie dissipée 

parallèle à l’augmentation d’énergie emmagasinée dans la paroi résultant en une viscosité relative stable 

à l’état basal. Cependant, lors de l’augmentation du flux, ce mécanisme adaptatif est altéré, du fait de la 

dysfonction endothéliale au cours de l’hypertension, résultant en une augmentation de la viscosité 

absolue et relative. Au niveau carotidien, la réduction de la FC par l’ivabradine augmente la viscosité 

absolue parallèlement à l’augmentation de l’énergie élastique, aboutissant à une viscosité relative stable, 

chez le sujet sain ayant une FC supérieure à 70 bpm au repos. Dans cette population, les sujets d’âge 

moyen présentent des viscosités absolue et relative moindres que les sujets jeunes à l’état basal. Lors de 

la réduction pharmacologique de la FC, ils présentent également une augmentation majeure de la 

viscosité absolue et relative suggérant une altération de ce mécanisme adaptatif.  

Mots-clés : Viscosité pariétale artérielle, fréquence cardiaque, ivabradine, endothélium, hypertension, 

vieillissement artériel. 
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INTRODUCTION GENERALE 

 

Le comportement mécanique des artères de conductance est viscoélastique. Alors que la 

composante élastique a été largement étudiée, la composante visqueuse a souvent été négligée 

pour des raisons méthodologiques mais également car elle était considérée comme faible.  

Contrairement à un solide purement élastique qui présente une déformation/relaxation 

instantanée lors de l’application/arrêt d’une force, un solide viscoélastique se caractérise, d’un 

point de vue mécanique par un délai entre l’application ou l’arrêt de la force et la déformation 

(Fung, 1993; Lazan, 1968). Ainsi, au niveau artériel, l’élasticité de la paroi artérielle permet au 

diamètre interne d’augmenter proportionnellement à la pression artérielle durant la systole. La 

composante visqueuse va induire un retard à la restitution du diamètre résultant en un plus grand 

diamètre à chaque niveau de pression durant la phase diastolique comparativement à la phase 

systolique. Ceci aboutit à un décalage entre les courbes systolique et diastolique de la relation 

pression-diamètre, réalisant une boucle d’hystérèse. D’un point de vue thermodynamique, alors 

qu’un matériau purement élastique restitue intégralement l’énergie stockée lors de la phase de 

charge, les artères viscoélastiques vont restituer de manière incomplète cette énergie. Ainsi, la 

surface de la boucle d’hystérèse traduit l’énergie dissipée lors de chaque cycle cardiaque (WV), 

et l’aire sous la courbe de la phase de charge représente l’énergie stockée par la paroi artérielle 

(WE) lors de cette dernière. Ainsi, la viscosité pariétale artérielle (VPA) peut être exprimée soit 

en valeur absolue de WV soit en fonction de l’énergie emmagasinée (WV/WE ; Figure 1) 

(Boutouyrie et al., 1997). 

 

Figure 1. Représentation schématique d’une boucle pression-surface 
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Au plan physiologique cette perte d’énergie est minime. Son excès, au cours du vieillissement 

(Kawano et al., 2013) ou de l’hypertension artérielle (HTA) (Armentano et al., 2006; Stefanadis 

et al., 1997), pourrait s’accompagner d’une dissipation excessive d’énergie, entrainant une 

augmentation du travail cardiaque et un découplage cardio-circulatoire.  

Les déterminants de la viscosité restent discutés. Des résultats expérimentaux et cliniques 

suggèrent le rôle de la viscosité propre des composants de la paroi vasculaire (Armentano et 

al., 1995b, 2007; Busse et al., 1981), des cellules musculaires lisses (CML) (Armentano et al., 

1995b; Busse et al., 1981; Salvucci et al., 2007) et des cellules endothéliales (Armentano et al., 

2001; Boutouyrie et al., 1997). Cependant, le rôle exact des facteurs endothéliaux et du tonus 

musculaire lisse dans la régulation de la composante visqueuse chez l’homme est mal connue. 

De même, l’évaluation des conséquences d’une pathologie telle que l’HTA sur la régulation 

endothéliale de la VPA reste à évaluer mais pourrait expliquer une partie des effets délétères de 

cette pathologie.  

Par ailleurs, la pression pulsée (PP) et la fréquence cardiaque (FC), qui déterminent les 

conditions de travail mécanique de l’artère, semblent également impliquées dans la régulation 

de la VPA. Ainsi, plusieurs études ont évoqué le rôle de la FC dans la modulation de la viscosité 

pariétale, qui est de fait temps-dépendante, sans cependant le démontrer (Mangoni et al., 1996; 

Stefanadis et al., 2000; Tan et al., 2012). Ceci pourrait expliquer, du moins en partie, 

l’association observée entre une FC de repos élevée, l’augmentation de la rigidité des artères 

de conductance et la majoration du risque cardio-vasculaire (Benetos et al., 1999; Cook and 

Hess, 2010; Whelton et al., 2013). De plus, la diminution pharmacologique de la FC par les E-

bloquants ou les inhibiteurs du canal If, semble s’accompagner d’une amélioration des 

propriétés mécaniques des artères de conductance qui pourrait être due à la VPA (Asmar et al., 

2001; Boutouyrie et al., 2014; Joannides et al., 2006a; Reil et al., 2013; Williams et al., 2006). 

Cependant, ces résultats reposent sur des arguments indirects ou sont accompagnés de facteurs 

confondants comme la baisse de la pression artérielle. Ainsi, le rôle propre de la VPA dans cette 

situation reste à évaluer.  

Enfin, l’influence de conditions associées à une rigidité artérielle et à une dysfonction 

endothéliale, telles que le vieillissement ou l’HTA, sur la VPA a été peu étudiée. Ces dernières 

pourraient être responsables d’une perte d’adaptation de la viscosité pariétale. De plus, ces 

conditions pourraient expliquer la mauvaise tolérance de la réduction pharmacologique de la 

FC et les résultats contrastés des bradycardisants, en maintenant de façon inappropriée une 

dissipation d’énergie élevée et ainsi en favorisant le découplage cardio-circulatoire (Fox et al., 

2008a, 2014; Khan and McAlister, 2006; Swedberg et al., 2010). Les effets sur la VPA, d'un 
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inhibiteur des canaux If  tel que l'ivabradine, sans effet vasculaire direct ni dépresseur cardiaque, 

sont dans ce contexte particulièrement intéressants à étudier.   

Dans la première partie de ce travail, nous rappelons les données bibliographiques concernant 

la mécanique artérielle et la fonction endothéliale en physiologie et au cours du vieillissement 

et de l’HTA. Puis, nous abordons les particularités de la VPA en reprenant d’abord les concepts 

théoriques, les différentes méthodes d’évaluation, les conséquences de ce phénomène et les 

déterminants. Enfin, nous présentons les données concernant la modulation de la FC en 

s’attachant notamment à ses effets sur la mécanique artérielle et la VPA. 

Cette introduction est suivie d’une méthodologie générale détaillant notamment les méthodes 

de mesure de la VPA utilisées dans les trois études réalisées. 

Le premier travail a pour objectif d’étudier le rôle de facteurs endothéliaux vasorelaxants, le 

monoxyde d’azote (NO) et les acides époxyeicosatriénoïques (EETs), et du tonus musculaire 

lisse, dans la régulation de la VPA à l’état basal au niveau de l’artère radiale. Le second travail 

a pour objectif d’étudier le rôle des facteurs endothéliaux lors de la stimulation endothéliale par 

le flux dans la régulation de la VPA et l’impact de l’HTA dans cette régulation. Le troisième 

travail a pour objectif d’étudier l’effet de la réduction pharmacologique de la FC par 

l’ivabradine sur la VPA de l’artère carotide commune en tenant compte des conditions de travail 

hémodynamiques et rhéologiques du vaisseau et de ses propriétés mécaniques. De plus, les 

conséquences de cette modification de la composante visqueuse en termes de travail cardiaque 

et de couplage cardio-circulatoire sont analysées. Enfin, l’impact du vieillissement sur cette 

régulation de la viscosité pariétale lors de la bradycardie est étudié. 

Ce document de thèse se termine par une discussion générale des résultats et par la présentation 

de perspectives qui pourront faire suite à ce travail. 
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DONNEES BIBLIOGRAPHIQUES 

 

I. Organisation générale et physiologie du système artériel 

 

L’arbre artériel est hétérogène. La structure des artères qui le composent varie en effet au fur et 

à mesure que l’on s’éloigne du cœur. Ainsi, alors que le calibre des artères va progressivement 

diminuer, la proportion de CML va augmenter au sein de la paroi tandis que le nombre de lames 

élastiques diminue (Tedgui and Lévy, 1994; Wagenseil and Mecham, 2009). Ces différences 

structurelles vont s’accompagner d’une innervation de plus en plus présente et de différences 

fonctionnelles permettant à l’ensemble du système d’assurer une distribution sanguine adaptée 

aux besoins métaboliques périphériques à des niveaux de pression étroitement régulés. De façon 

générale, on divise le système artériel en un système à haute pression et un système résistif à 

basse pression. Le premier est composé des artères de conductance, élastiques puis musculaires, 

dans lequel la pression moyenne est conservée et s’étend du cœur jusqu’aux artères de petit 

calibre non résistives (inter-digitales). Le second est fait de petites artères musculaires et 

d’artérioles de résistance dans lesquels la pression va décroitre rapidement pour atteindre le 

système à basse pression incluant le lit capillaire et le système veineux de retour (Nichols et al., 

2011). Cette organisation va permettre d’assurer le transport du sang vers la périphérie en 

atténuant la pulsatilité de la pression et du débit sanguin. De même, elle assure la distribution 

du sang vers les organes, via la régulation du tonus des petites artères musculaires et des 

artérioles. Cette organisation s’oppose également aux dommages viscéraux qui découleraient 

de pressions pulsées élevées et favorise les échanges tissulaires au niveau des capillaires 

(Milnor, 1990). 

1. Structure de la paroi artérielle 

La paroi artérielle est constituée par trois feuillets : l’intima, la média et l’adventice (Figure 2).  

L’intima est composée d’une couche de cellules endothéliales reposant sur une fine lame basale 

(Greenwald, 2007; Kalluri, 2003). Les cellules endothéliales sont en contact direct avec le flux 

sanguin et constituent une surface d’échange estimée à plus de 300 m2. La lame basale 

vasculaire est une matrice extracellulaire (MEC) spécialisée complexe qui sépare l’endothélium 

de la media. Elle a un triple rôle de soutien structural de la paroi vasculaire, de « barrière » et 

de régulation de la fonction de l’endothélium. Elle est composée de laminines, de fibronectine, 
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Cette architecture spécifique contribue ainsi aux propriétés mécaniques viscoélastiques des 

grosses artères (Dingemans et al., 2000). Ainsi, les fibres d’élastines de par leurs propriétés et 

leur organisation contribuent à la déformabilité de la paroi et à son caractère hautement résiliant, 

permettant de restituer durant la diastole la majeure partie de l’énergie emmagasinée. Le 

nombre d’unités lamellaires est d’ailleurs proportionnel à la contrainte à laquelle est soumise 

le segment vasculaire, expliquant pourquoi les artères les plus proximales en sont très riches. A 

l’inverse, la présence quasi exclusive de collagène dans l’adventice lui confère une grande 

résistance mécanique à la déformation et empêche ainsi une rupture vasculaire à haute pression 

(Dobrin, 1978; Wolinsky and Glagov, 1967). Ceci explique également l’existence d’une 

relation non linéaire d’élasticité caractérisée par une rigidification de la paroi à haute pression. 

Enfin, à l’état physiologique, cette architecture contribue à une faible déperdition d’énergie lors 

de chaque cycle (Wagenseil and Mecham, 2009). 

De plus, il existe un gradient dans l’organisation de la paroi artérielle, la proportion des fibres 

élastiques et d’élastine étant maximale dans l’aorte thoracique et diminuant à mesure que l’on 

s’éloigne du cœur (Apter Julia T. et al., 1966).A l’inverse, la proportion de CML et de collagène 

va augmenter dans les artères les plus distales expliquant ainsi le passage d’une fonction 

élastique à une fonction de résistance des artères à mesure que l’on passe des gros troncs 

artériels aux artérioles (Apter Julia T. et al., 1966; Bergel, 1961a). 

Ainsi, on distingue classiquement :  

- Les artères de résistance, distales, de petite taille (< 100-300 mm), de structure musculaire 

majoritaire, présentant un tonus myogénique et ayant une fonction de distribution, 

- Les artères de conductance, proximales, de grande taille (3 cm à 2 mm) de structure 

élastique (musculo-élastique/musculaire) et ayant des fonctions d’amortissement 

(compliance) et de conduction (onde de pression/débit). 
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2. Fonction du système artériel 

La fonction du système artériel est double. D’abord une fonction « conduit » permettant, en 

maintenant un pression artérielle élevée, de délivrer le sang oxygéné dans les différents organes 

selon leurs besoins, et une fonction d’amortissement qui va permettre de réduire la pulsatilité 

générée par le ventricule gauche et ainsi délivrer un flux quasi continu à basse pression dans 

les capillaires sanguins (Figure 3) (Nichols et al., 2011; O’Rourke and Hashimoto, 2007). 

 

Figure 3. Variations physiologiques de la pression artérielle le long de l’arbre artériel.   
D’après (O’Rourke and Hashimoto, 2007) 
 
Ces fonctions sont assurées par les propriétés mécaniques des artères. Ainsi, lors de chaque 

cycle cardiaque l’augmentation de pression au sein de la paroi artérielle, transmise par le 

ventricule gauche, va aboutir à la dilatation des artères élastiques de gros calibre telles que 

l’aorte et ses branches de division. De façon parallèle, à chaque systole, une partie du flux 

sanguin va être "emmagasinée" pour être restituée au cours de la diastole. Cette fonction 

caractérisée par la compliance artérielle, permet à la fois une perfusion périphérique continue 

systolo-diastolique et l’amortissement de la pulsatilité du flux sanguin. Elle contribue 
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également à la perfusion coronaire en maintenant un flux en diastole, période durant laquelle le 

myocarde est relaxé et en phase de remplissage (Nichols et al., 2011).  

A mesure que le contingent de CML et le ratio collagène/élastine augmentent et que le calibre 

artériel diminue, les artères au-delà des artères de conductance, vont devenir de plus en plus 

résistives. Ainsi, au niveau artériolaire, la pression artérielle et la pulsatilité de la pression vont 

s’effondrer. Finalement, au niveau capillaire, la pression et la vitesse vont atteindre des valeurs 

très faibles, quasiment non pulsatiles, de l’ordre de 15 à 30 mmHg (parfois plus dans certains 

organes tels que le rein) et de 0,5 mm/s (contre 0,5 à 1 m/s au niveau de l’aorte ascendante) 

respectivement (McDonald and Taylor, 1959). Ceci va permettre l’oxygénation des tissus, 

grâce à la structure fenêtrée de l’endothélium à ce niveau, sans lésion liée à la pulsatilité (Tedgui 

and Lévy, 1994). 
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3. Physiologie artérielle 

Stephen Hales, a proposé en 1733 un modèle afin de décrire la physiologie du système artériel 

par analogie au réservoir d’air (« Windkessel », en allemand) qui équipait les pompes à bras 

utilisées contre les incendies. Globalement, à chaque systole, le volume d’éjection systolique 

va distendre la paroi artérielle des artères de conductance en commençant par l’aorte thoracique 

proximale. Les 2/3 du volume éjecté vont être stockés durant cette phase systolique et être 

restitués lors de la phase diastolique permettant en théorie d’aboutir à un flux laminaire à partir 

d’un flux pulsatile. Ce modèle théorique explique l’atténuation de la pulsatilité de la pression 

et du flux entre la sortie du ventricule gauche et l’aorte mais ne permet pas de rendre compte 

de la réalité observée et notamment l’évolution de la forme de l’onde de pression tout au long 

des artères de conductance. Ainsi, d’autres modèles ont été proposés en particulier le modèle 

propagatif permettant de reproduire la forme de la pression observée aux différents niveaux de 

l’aorte et de ses principales branches de division (Bauer and Busse, 1977; Nichols et al., 2011). 

Ainsi, l’onde de pression générée par le ventricule gauche se propage le long de la paroi 

artérielle et génère de proche en proche un gradient de pression favorable à la propulsion du 

flux sanguin. De plus, cette onde de pression va se réfléchir en distalité sur différents sites de 

réflexion correspondant aux bifurcations et embranchements artériels et aux artérioles distales. 

Cette onde réfléchie va revenir vers le cœur et s’additionner à l’onde incidente expliquant 

l’épaulement observé dans l’onde de pression résultante (Figure 4 A et B) (London and Pannier, 

2010; Nichols et al., 2011). 
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Ainsi, les artères centrales, sujettes à une réflexion tardive, car éloignée des sites de réflexions, 

vont présenter une pression systolique moindre que les artères plus périphériques où la 

sommation de l’onde incidente et réfléchie est très précoce. Un gradient de pression systolique 

allant du centre vers la périphérie va s’établir, correspondant au phénomène d’amplification. 

Cette dernière permet la conservation de la pression artérielle moyenne (PAM) parallèlement à 

l’augmentation de la PP (Figure 5) (Safar, 2017; Vasan, 2008). 

 

Figure 5. Amplification de la pression au niveau des artères de conductance.  
D’après (Safar, 2017) 
 

Le délai de retour et l’amplitude de l’onde de pression vont être influencés par la vitesse de 

propagation de l’onde de pression et la position des sites de réflexion.  De plus le remodelage 

et la fibrose des territoires résistifs s’accompagne d’une augmentation de l’amplitude de l’onde 

réfléchie. Ce phénomène peut être majoré par la vasoconstriction des artères de conductance 

musculaires périphériques qui favorise la transmission de l’onde réfléchie. De façon aigue la 

vasoconstriction des territoires artériolaires mime un rapprochement des sites de réflexion. 

Enfin, la chronologie de la sommation des ondes antérograde et réfléchie est déterminante, la 

survenue de cette dernière en phase ascendante de la première potentialisant la sommation 

(Karamanoglu et al., 1994; Millasseau et al., 2006; Mitchell et al., 2004; O’Rourke M F and 

Avolio A P, 1980).  

Parallèlement au maintien de la PAM, cette organisation va permettre également la baisse de la 

vélocité et de la pulsatilité du débit sanguin au cours de son trajet dans les artères proximales. 
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En effet, le sang animé d’une énergie cinétique impulsée par la contraction du ventricule va 

circuler vers la périphérie sous l’effet du gradient de pression généré de proche en proche le 

long de l’arbre artériel et intégrant les réflexions distales. De ce fait, alors que le gradient reste 

favorable à la propulsion antérograde le long de l’écoulement son amplitude diminue au fur et 

à mesure que l’onde réfléchie augmente la pression d’aval. Ainsi, alors que l’onde de pression 

circule à une vitesse en moyenne de l’ordre de 7 à 9 m/sec, la vitesse d’écoulement du sang 

dans les artères proximales ne dépasse généralement pas 1 m/sec et décroit depuis l’aorte 

initiale vers ses branches de division pour atteindre près de 0,4 m/sec au niveau des artères 

iliaques chez l’homme (Hirata et al., 2006; McDonald and Taylor, 1959).  

Cette physiologie artérielle aboutit à un couplage cardiovasculaire efficient permettant la 

conservation de la pression moyenne, la propagation de la colonne sanguine et sa décélération 

tout au long des artères proximales. La moindre pression systolique observée dans les artères 

de conductance proximales comparés à distales permet d’opposer une post charge plus faible 

au ventricule gauche. De plus, le maintien d’une pression proto-diastolique élevée du fait d’une 

réflexion tardive au niveau central favorise la perfusion coronaire au moment de la relaxation 

myocardique (Milnor, 1990). 

Ainsi, la pression artérielle systolique (PAS) dépend principalement de l’éjection ventriculaire 

gauche, de l’élasticité des gros troncs artériels, de l’onde de réflexion et dans une moindre 

mesure des résistances périphériques. A l’inverse, la pression artérielle diastolique (PAD) 

dépend majoritairement des résistances périphériques des petites artères et un peu de la rigidité 

de la paroi des gros troncs artériels. 
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4. Propriétés mécaniques artérielles 

Les artères sont des structures cylindriques exposées à une PP responsable de leur déformation 

au cours du cycle cardiaque. Leur paroi est assimilable à des solides viscoélastiques, elles 

présentent donc des propriétés propres à ces matériaux. Pour étudier ces propriétés il nous faut 

aborder certains concepts propres à la mécanique des solides de façon générale. 

 

a. Contrainte et déformation  

La contrainte (σ ou « stress » en anglais) correspond à la force déformante exercée sur la paroi 

artérielle appliquée par unité de surface :  

σ = F/S 

où F la force déformante et S la surface sur laquelle la force s’exerce. Elle peut s’exercer de 

façon longitudinale, en traction ou en rétraction, aboutissant à un changement de longueur du 

solide, en compression ou en cisaillement. 

Du fait du caractère cylindrique de l’artère et de l’application intra-luminale de la pression, la 

contrainte liée à la pression est tridimensionnelle : longitudinale (z), radiale (r) et 

circonférentielle (T) (Figure 6). Dans cette situation, la pression externe tissulaire est considérée 

comme négligeable.  

Les définitions de ces différentes contraintes sont les suivantes (dobrin 1978, mc donalds)):  

- Contrainte longitudinale (force d’élongation) σz = P x (ri2/(re2-ri2)), 

- Contrainte radiale (force de compression) σr = -P/2, 

- Contrainte circonférentielle (force de distension) estimée par l’équation de Lamé σθ = Pri/h, 

avec ri le rayon interne, re le rayon externe, P la pression transmurale, et h l’épaisseur de la 

paroi. 
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Figure 6. Contrainte et déformation d’un cylindre dans 3 dimensions. 
                D’après (Dobrin, 1978) 
 

Les contraintes radiale et longitudinale représentent respectivement 5 et 50 % de la contrainte 

circonférentielle (Dobrin, 1978). L’utilisation de ces relations suppose que la paroi artérielle 

soit un matériau incompressible, homogène, isotrope, c’est à dire présentant les mêmes 

propriétés physiques dans toutes les directions et que la paroi des artères élastiques soit mince 

mais non négligeable, avec un rapport h/ri compris entre 0,06 et 0,16 (Nichols et al., 2011). En 

effet, dans ce cas, on considère que la contrainte est la même de la face interne (r = ri) à la face 

externe (r = re) de la paroi artérielle. Pour les artères à paroi plus épaisse (rapport h/ri > 0,15), 

les contraintes circonférentielles et radiales augmentent de la face interne à externe de façon 

curvilinéaire (Doyle and Dobrin, 1973).  

Afin d’intégrer ce phénomène, il a été proposé de calculer les contraintes à mi-épaisseur et de 

tenir compte de la contrainte radiale. Ainsi, les contraintes circonférentielle (VT) et radiale (Vr) 

en supposant de même une paroi isotrope et incompressible pour une artère à paroi épaisse 

sont  (Timoshenko and Goodier, 1951): 

σθ = Pri2(re2+r2)/r2(re2-ri2) 

σr = -Pri2(re2-r2)/r2(re2-ri2) 

où r est le rayon à mi-épaisseur r = (re+ri)/2 
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Ainsi, la contrainte résultante dans le plan sectionnel à mi-épaisseur est égale à : 

σ = σθ - (-σr) = 2P(rire/r)2/(re2-ri2) 

σ peut être utilisé pour construire les relations contrainte-module et contrainte-compliance qui 

permettent l’évaluation des propriétés mécaniques de l’artère à des niveaux connus de 

contrainte. 

L’application d’une contrainte en traction ou rétraction à un solide aboutit à une déformation 

de type étirement (H : élongation, « strain » en anglais) ou raccourcissement, exprimée en 

variation de longueur. Dans le cadre d’une contrainte de traction ou de rétraction, la 

déformation est exprimée par :  

H = (L-L0)/L0 = 'L/L0 

où L0 est la longueur du tissu non contraint et L est la longueur mesurée du tissu lors de la 

traction.  

L’allongement d’un solide s’accompagne d’un amincissement transversal de ce dernier. Ainsi, 

le coefficient de Poisson ν correspond au rapport entre les déformations transversales et 

longitudinales, tel que HT = - νHL en traction simple où HT est la déformation transversale et HL 

la déformation longitudinale. Il est compris entre 0, dans ce cas la déformation longitudinale 

est nulle ou négligeable, et 0,5. Habituellement, il est considéré comme proche de 0,5 pour les 

artères ce qui suppose que le volume est conservé lors de l’étirement (Fung, 1993). 

 

b. Relation contrainte-déformation 

En mécanique des solides, la déformation des matériaux sous l’effet d’une force appliquée obéit 

à différents types de comportement. Ainsi, le comportement élastique pur correspond à un 

solide qui, lorsqu’on lui applique une force, se déforme mais qui retourne à l’état initial dès que 

la sollicitation cesse. Le modèle type d’élasticité linéaire est le ressort parfait, répondant à la 

loi de comportement de Hooke F=kX ou F est la force appliquée, X la déformation et k une 

constante d’élasticité. Afin de tenir compte de la forme du solide et de prendre en compte ses 

dimensions initiales, on exprime volontiers cette loi en utilisant la contrainte et l’élongation 

relative. Ainsi, pour un solide élastique parfait (et par extrapolation pour une artère), un module 

élastique de Young peut être calculé par le ratio entre la contrainte et l’élongation :  

E = σ/H 
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Il correspond à la force qu’il est nécessaire d’appliquer pour obtenir une déformation de 100 % 

à partir de la longueur initiale. Cette approche a été utilisée pour évaluer l’élasticité des 

différents éléments constitutifs de la paroi artérielle. Ainsi, le module de l’élastine est compris 

entre 1,5 et 4,1.106 dynes/cm2 bien plus faible que celui du collagène compris entre 0,3 et 

2,5.1010 dynes/cm2 (Dobrin, 1978). De même, in vitro, la contraction isométrique du muscle 

lisse génère entre 2,2 et 2,8.106 dynes/cm2 d’augmentation du module élastique, après 

ajustement sur la surface occupée par les CML (Dobrin, 1978). 

D’un point de vue thermodynamique, dans le cas d’un comportement élastique parfait, 

lorsqu’un matériau élastique est étiré, le travail, produit d’une force et d’une longueur, fournit 

correspond à l’énergie "d’élongation". Cette énergie, restituée en totalité lors du retour à l’état 

initial, est également appelée "énergie élastique".  

Cette relation, appropriée pour les matériaux purement élastiques et homogènes, n’est pas 

adaptée aux artères dont la relation contrainte-élongation est curvilinéaire du fait de leur 

composition complexe. Ainsi, le module n’est pas constant, il augmente avec l’étirement de la 

paroi. Dans ces conditions, un module incrémental a été proposé correspondant à la tangente à 

la relation contrainte/élongation en chaque point et donné par la relation :  

Einc = 'σ/'H. 

L’intérêt de ce module incrémental est de réduire l’influence des dimensions initiales et ainsi 

de comparer la rigidité de la paroi d’artères dans des conditions de dimension et de pression 

différentes (Gow et al., 1974). 

Ainsi, Bergel (Bergel, 1961a) a proposé pour une artère isotrope, incompressible dans des 

conditions d’étirement minime la formule suivante pour le calcul du module incrémental : 

Einc P2= [(P3-P1)/(re3-re1)] x [2(1-ν2)ri22re2/(re2-ri2)] 

où 1, 2 et 3  représentent les mesures successives de pression et de rayon lors de la déformation. 
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c. Évaluation des paramètres mécaniques artériels 

Plusieurs paramètres sont utilisés pour évaluer les propriétés mécaniques artérielles.  

i. Approche par la vitesse de l’onde de pression (VOP) 

D’après la deuxième loi de Newton, la vitesse de propagation des ondes dans les solides est 

directement proportionnelle à la rigidité du solide. Ainsi, l’onde de pression artérielle se 

propage le long de la paroi artérielle à une vitesse directement proportionnelle au module 

élastique. La relation entre rigidité et vitesse est énoncée à partir de l’équation de Moens et 

Korteweg secondairement simplifiée par Bramwell et Hill (Bramwell and Hill, 1922) : 

V² = 1/ρD 

où D est la distensibilité calculée telle que D = 1/Ep avec Ep le module élastique. 

La mesure de la vitesse de l’onde de pression peut être réalisée par la mesure de l’intervalle de 

temps ('t, sec) qui sépare l’émergence de la pression en deux sites séparés de distance 

connues (L, m) telle que : 

V = L/'t 

Il s’agit ici d’une rigidité segmentaire obtenue à partir de la VOP. Chez l’homme, elle est 

classiquement mesurée entre l’artère carotide et la fémorale par tonométrie d’aplanation soit de 

manière simultanée (Complior®) soit successivement en synchronisant les deux signaux de 

pression sur l’ECG (Sphygmocor®) (Laurent et al., 2006). Il s’agit d’un paramètre opérationnel 

qui tient compte des conditions de travail et qui nécessite la prise en compte du niveau de 

pression. La rigidité artérielle augmente en effet de façon passive avec le niveau de pression du 

fait de la mise en tension des éléments constitutifs de la paroi sous l’effet de cette dernière (The 

Reference Values for Arterial Stiffness’, 2010; Vlachopoulos et al., 2015). 

Avec le développement des systèmes d’échotracking vasculaires, il a été possible de mesurer 

en temps réel les variations de diamètre et d’épaisseur pariétale pour les artères superficielles. 

Le couplage avec une mesure de pression artérielle permet le calcul d’index sectionnels systolo-

diastoliques. De plus, la mesure en continue de la pression au cours du temps permet le calcul 

d’index sectionnels instantanés et la construction de la relation pression-diamètre au cours du 

cycle cardiaque. Le développement des dispositifs de tonométrie artérielle a permis 
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d’abandonner l’emploi des pressions humérales au profit des courbes de pression obtenues 

localement ou depuis un site périphérique après application d’une fonction transfert validée 

pour ce site de mesure (Karamanoglu et al., 1993). 

ii. Les index systolo-diastoliques 

La compliance artérielle volumique est définie par la variation absolue de volume en réponse à 

une variation de pression et s’exprime par la formule : 

C=∆V/∆P 

où ∆V correspond à l’expansion volumique en réponse à l’augmentation de pression ∆P. 

Au niveau artériel, toujours avec une hypothèse de matériau homogène, on exprime la 

compliance sectionnelle par unité de longueur comme :  

C=∆LCSA/∆P 

avec ∆LCSA les variations de surface de la lumière artérielle. LCSA est calculée telle que 

LCSA = πri² où ri est le rayon interne du vaisseau. On suppose alors que la déformation 

longitudinale par unité de longueur est négligeable par rapport à la déformation sectionnelle 

(Safar et al., 2014). 

La compliance dépend cependant autant des propriétés mécaniques de la paroi que de la 

géométrie de la chambre artérielle. Ainsi, afin de caractériser la déformabilité de la paroi et non 

de la chambre artérielle dans sa globalité, on étudie volontiers la distensibilité volumique : 

D = (∆V/V0) x 1/∆P 

où ∆V/V0 est l’expansion volumique relative et V0 le volume artériel non contraint c'est-à-dire 

à pression transmurale et tonus nuls. 

Dans la mesure où le volume artériel non contraint in vivo n’est pas accessible, l’évaluation de 

la distensibilité in vivo utilise les paramètres diastoliques à la place des paramètres non 

contraints. Ainsi, comme la compliance on peut exprimer la distensibilité sectionnelle par :  

D = (∆LCSA/LCSAd) x 1/∆P  

où LCSAd est la surface artérielle en diastole. On peut noter que la compliance artérielle est 

égale au produit de la distensibilité par la section non contrainte D x LCSAd = C. 
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Ainsi, la performance de la chambre artérielle en termes de déformabilité dépend de sa section 

et de la rigidité pariétale. De ce fait, la dilatation de la chambre artérielle permet le maintien, 

dans une certaine mesure, de la compliance malgré l’augmentation de la rigidité de paroi, en 

particulier lors du vieillissement (Safar et al., 2014). 

D’autre part, on peut également calculer le module élastique de Peterson EP définit par l’inverse 

de la distensibilité volumique et qui caractérise la rigidité de la paroi (Peterson Lysle H. et al., 

1960). Dans le plan sectionnel, il est exprimé tel que : 

EP = 1/D = (LCSAd x ∆P) x 1/∆LCSA 

De même, le module élastique peut être estimé selon la formule de Young comme étant égal à : 

𝐸 = 3(1+𝐿𝐶𝑆𝐴𝑑𝑊𝐶𝑆𝐴 )𝐷   

où WCSA est l’aire de la section de la paroi artérielle = Sre2-Sri2, re étant obtenu par la moitié 

du diamètre externe d et ri par (d-2h)/2 avec h l’épaisseur de paroi (Safar et al., 2014). 

 

iii. Les index instantanés   

Les index systolo-diastoliques ne donnent pas d’information concernant l’évolution du 

diamètre et de la pression entre les deux temps de mesure. Cette situation pourrait conduire à 

méconnaitre des altérations précoces et modérées des propriétés mécaniques. Ainsi, comme 

nous l’avons vu précédemment, la rigidité artérielle augmente de manière curvilinéaire avec 

l’augmentation de pression. L’acquisition en continu des paramètres vasculaires au cours du 

temps permet au contraire l’évaluation des paramètres mécaniques artériels pour chaque niveau 

de pression mesuré. De plus, l’approche systolo-diastolique ne permet pas la modélisation de 

la relation pression-diamètre. En effet, du fait du caractère viscoélastique des artères, la relation 

pression-diamètre décrit une boucle d’hystérèse, le diamètre étant plus grand à même niveau 

de pression en diastole qu’en systole. Comme nous le verrons dans la suite de ce travail cette 

hystérèse correspond au phénomène de viscosité.  

Plusieurs modèles curvilinéaires non hystérétiques ont été proposés dans la littérature pour tenir 

compte des particularités de cette relation pression-diamètre, mais le modèle arctangente, validé 

par Langewouters, in vitro semble être le plus adapté in vivo chez l’homme (Langewouters et 
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al., 1984; Tardy et al., 1991). Ainsi, les paramètres mécaniques au niveau radial ont été calculés 

dans ce travail au moyen de ce modèle.   

La relation pression-section s’exprime à partir de la mesure instantanée de la pression et du 

diamètre interne : 

S(P) = D(S/2+tang-1 (P-E/J)) 

où S = Sd²/4, P est la pression artérielle et D, E et J sont les trois constantes du modèle calculées 

par régression non linéaire à partir d’itérations successives. 

La compliance sectionnelle instantanée, a alors été calculée comme étant égale à la dérivée de 

la relation par rapport à la pression : 

C(P) = GS(P)/GP = (α/γ)/[1+((P-β)/ γ)²] 

Et la distensibilité sectionnelle instantanée est telle que :   

D(P) = C(P)/πri ² 

Ces relations peuvent être établies de façon répétée avec une grande reproductibilité (Laurent 

et al., 1993). 

Le module incrémental de paroi est obtenu en utilisant le même modèle à partir de l’expression 

classique donnée par Bergel (Bergel, 1961a; Meister et al., 1992) : 

𝐸𝑖𝑛𝑐 = 38 𝑑(𝑑 + 2ℎ)2ℎ(𝑑 + ℎ) 𝛿𝑃𝛿𝑑 = 34𝐷(𝑃) (𝑑 + 2ℎ)2ℎ(𝑑 + ℎ)  

où d est le diamètre interne et h l’épaisseur à tout instant. 

Cette expression suppose un matériau isotrope incompressible et la mesure de l’épaisseur de la 

paroi artérielle. 
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5. Déterminants des propriétés mécaniques artérielles 

Les propriétés mécaniques des artères sont déterminées par les différents composants de la paroi 

(Wagenseil and Mecham, 2009), par la géométrie de l’artère et par les conditions de travail 

auxquelles elles sont soumises (Joannides et al., 1995a; Safar et al., 2014). Par ailleurs, on 

distingue des propriétés passives relatives aux composants de la MEC, au contenu en CML 

mais également au maillage de ces composants entre eux et à leur recrutement à différents 

niveaux de pression, et des propriétés actives en lien avec le tonus musculaire. 

Ainsi, à faible niveau de pression, la distension artérielle va principalement être due aux 

propriétés des fibres d’élastine de la MEC alors qu’à haut niveau de pression le recrutement des 

fibres de collagènes, plus rigides va limiter l’extension de l’artère. La pression artérielle, est un 

déterminant majeur des propriétés mécaniques artérielles et la connaissance du niveau de 

pression auquel est soumis l’artère est un élément indispensable à l’étude des propriétés 

mécaniques artérielles (Safar et al., 2014). 

Le deuxième paramètre à prendre en compte est la géométrie artérielle pouvant être caractérisée 

par le rapport rayon artériel/épaisseur pariétale. En effet, à pression égale, la géométrie 

détermine la distribution spatiale de la pression sur la paroi. Ainsi, la contrainte pariétale définie 

par la force appliquée par unité de surface pariétale exprime les conditions de travail mécanique 

auxquelles sont soumises les artères (Joannides et al., 1995a). 

Enfin, le tonus musculaire participe à la régulation active des propriétés mécaniques. Ainsi, il 

a été montré que l’activation sympathique isométrique entraine une augmentation du module 

élastique, in vitro (Dobrin and Rovick, 1969). Chez l’homme, la diminution du tonus 

musculaire lisse par l’administration locale intra-artérielle de nitroglycérine entraine, à pression 

constante, une baisse de la VOP, une augmentation de la compliance de l’artère brachiale, une 

augmentation du diamètre et une stabilité du module Einc (Bank et al., 1995). La norépinephrine 

a pour sa part des effets totalement inverses (Bank et al., 1995). La contribution des CML à ce 

phénomène a été identifié au niveau de l’artère brachiale à l’aide de modélisation théorique 

(Bank et al., 1996). La relative stabilité du module ne doit cependant pas faire conclure à tort 

sur l’absence d’effet du tonus musculaire sur la rigidité intrinsèque de la paroi. En effet, la 

notion d’isométrie est majeure car l’activation sympathique aboutit à une réduction du diamètre 

artérielle et donc un épaississement pariétal qui, lorsqu’il est suffisamment important (estimé à 

8% au niveau des artères musculaires), entraine une baisse de la contrainte pariétale (Joannides 

et al., 1995a). Dans ces conditions, la baisse de la contrainte pariétale mais également le 

recrutement (inverse) des éléments les plus élastiques de la paroi, lié à la vasoconstriction, 
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s’oppose à l’augmentation de rigidité liée à la contraction des CML expliquant la stabilité voire 

la baisse du module (Joannides et al., 1995a).  

La régulation active du tonus musculaire lisse résulte en grande partie de l’interaction entre 

l’influence du système sympathique adrénergique et des substances vasodilatatrices ou 

vasoconstrictrices libérées localement par l’endothélium vasculaire. L’écoulement sanguin est 

responsable d’une force de cisaillement qui s’applique à la face interne de la paroi artérielle. 

Chez l’animal comme chez l’homme, l’augmentation du débit sanguin s’accompagne 

physiologiquement d’une augmentation du diamètre artériel (Joannides et al., 1995b; Lie et al., 

1970; Pohl et al., 1986). Ce phénomène de dilatation débit-dépendante s’explique par la réponse 

endothéliale au cisaillement et la libération de facteurs relaxants d’origine endothéliale, en 

particulier de NO aux faibles durées de stimulation (Joannides et al., 1995b). De plus, à même 

niveau de contrainte pariétale, une augmentation de la contrainte de cisaillement est responsable 

d’une baisse du module élastique et d’une augmentation de la compliance alors qu’une 

diminution entraine une augmentation de la rigidité pariétale (Joannides et al., 2001). Ainsi, la 

caractérisation de l’écoulement et l’évaluation du cisaillement sont majeures pour comprendre 

le rôle physiologique de la stimulation endothéliale et les conséquences d’une variation de ces 

dernières. 
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6. Rhéologie et force de cisaillement 

Comme nous l’avons vu, les propriétés mécaniques artérielles dépendent de la structure de la 

paroi, mais également du tonus vasculaire dont une partie de la régulation passe par le 

cisaillement pariétal.  

La loi de conservation du débit nous indique que la vitesse d’écoulement (v) est inversement 

proportionnelle à la section traversée (S), à débit volumique constant (Q) (Milnor, 1990) :  

 

v = Q/S 

 

Cependant, la vitesse d’écoulement n’est pas constante dans toute la lumière. En effet, la 

viscosité sanguine et les forces de frottement au niveau de la paroi sont responsables, dans une 

artère rectiligne sans bifurcation ni branches collatérales, d’un profil d’écoulement parabolique, 

lent à la paroi et rapide au centre de la lumière vasculaire. Dans ces conditions et en considérant 

le sang comme un fluide parfait (incompressible, homogène et de viscosité constante), 

l’écoulement est considéré comme laminaire et le débit répond à la loi de Poiseuille : 

 

Q = Sr4(P1-P2)/8PL 

 

où Q est le débit, r le rayon caractérisant la section d’écoulement, (P1-P2)/L est le gradient 

longitudinal de pression et P la viscosité sanguine. 

Classiquement, on caractérise l’écoulement laminaire par sa variation de vitesse le long du 

rayon depuis la paroi. Cela correspond au gradient de vitesse ou taux de cisaillement (« shear 

rate ») : 

 

J = Gv/Gr 

 

Le gradient de vitesse à la paroi détermine la contrainte de cisaillement, c’est à dire la force qui 

s’exerce tangentiellement à la paroi dans le sens de l’écoulement et qui dépend également de la 

viscosité sanguine P. Elle se calcule ainsi : 

 

W = PJ = P.Gv/Gr (a) 
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Pour un écoulement au profil parabolique et répondant à la loi de Poiseuille, l’expression 

devient la suivante et caractérise le cisaillement pariétal moyen au cours du temps pour des 

valeurs données de Q et r (Nichols et al., 2011) : 

 

W = PJ = 4PQ/Sr3 

 

A partir de la loi de Poiseuille on déduit donc : 

 

Q = vSr2 = Sr4(P1-P2)/8PL 

 

v = r2(P1-P2)/8PL (b) 

 

Donc : 

Gv/Gr = r(P1-P2)/8PL 

 

A partir des expressions (a) et (b) on déduit : 

 

W = P.Gv/Gr = 2Pv/r 

     

Ainsi, en présence d’un profil d’écoulement parabolique, Gv/Gr est maximal au centre de la 

lumière et nul au contact de la paroi. La mesure de la vélocité sanguine au centre de la lumière 

et du rayon est donc un indicateur du profil de vitesse Gv/Gr établi depuis la paroi jusqu’au 

centre du vaisseau (Chatzizisis et al., 2007). 

Les contraintes de cisaillement moyenne et systolique peuvent être calculées en utilisant les 

valeurs de vitesse et de rayon durant la totalité du cycle cardiaque ou en systole respectivement. 

De façon classique, le calcul du taux de cisaillement repose sur l’utilisation de la loi de 

Poiseuille et la mesure de la viscosité sanguine in vitro par viscosimétrie à haute vitesse de 

cisaillement (Baieth, 2008). Ainsi, les méthodes les plus utilisées font appel à la mesure de la 

vélocité sanguine par Doppler couplée à la mesure du diamètre artériel à haute résolution. 

L’hypothèse d’un écoulement laminaire d’un fluide parfait peut être acceptée au sein des artères 

de conductance rendant possible l’utilisation de la loi de Poiseuille.  
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7. Régulation endothéliale des propriétés mécaniques artérielles 

Comme nous l’avons vu, la fine couche de cellules endothéliales tapissant la face interne de la 

paroi de l’ensemble du système vasculaire, est le senseur des modifications de cisaillement. A 

la suite des travaux de Furchgott et Zawadski, qui ont démontré que l’acétylcholine entrainait 

la relaxation d’anneaux aortique en présence d’un endothélium intact, le rôle central de cette 

couche cellulaire dans la régulation du tonus vasculaire, de l’inflammation, de la perméabilité, 

du remodelage vasculaire, de l’agrégation plaquettaire et de la coagulation ainsi que dans le 

contrôle de l’angiogenèse a été progressivement démontré (Furchgott and Zawadzki, 1980; 

Vanhoutte et al., 2017). 

La régulation de ces fonctions passe par des stimuli mécaniques et chimiques variés, des voies 

de signalisation complexes et la libération de substances ayant des effets locaux notamment sur 

la vaso-réactivité (Vanhoutte et al., 2017). 

La contrainte exercée par le flux va générer, par l’intermédiaire d’une mécanotransduction, des 

réponses aigue et chronique permettant l’adaptation de la géométrie et de la trophicité 

vasculaire aux conditions rhéologiques. Cette mécanotransduction s’exerce par des structures 

membranaires sensibles à la déformation mécanique (Ando and Yamamoto, 2009; Zhou et al., 

2014). Ce mécanisme s’oppose aux variations de calibre d’origine neurogène ou myogénique. 

Ce phénomène de dilatation débit-dépendante représente un mécanisme fondamental 

d’adaptation du diamètre des vaisseaux de gros calibre au débit sanguin. Il contribue à 

l’autorégulation des débits régionaux et à l’adaptation de la conductance artérielle lors de 

l’exercice en maintenant la contrainte de cisaillement pariétale dans les limites physiologiques 

(Johnson et al., 2011; Koller and Kaley, 1991).  

 

a. Les effecteurs de la réponse endothéliale 

i. Le monoxyde d’azote 

Ce facteur est un des premiers facteurs relaxant dérivés de l’endothélium mis en évidence et 

probablement le plus important. Son caractère gazeux lui confère des propriétés de diffusion 

tissulaire importantes et une demi-vie courte. Sa modulation est fortement liée au niveau des 

forces de cisaillement exercée sur l’endothélium mais d’autres substances endogènes ont été 

identifiées comme étant capable d’activer les récepteurs endothéliaux impliqués dans la 

libération de NO. Ces substances sont des hormones circulantes telles que les catécholamines 

ou la vasopressine, des autacoïdes émanant de la paroi vasculaire ou d’éléments figurés du sang 
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(bradykinine, histamine, substance P), des substances d’origine plaquettaire (sérotonine ou 

ADP) ou liées à la coagulation telles que la thrombine (Vanhoutte et al., 2016).  

Le NO est produit par une famille de 3 enzymes appelées NO-synthases (NOS). La NOS 

endothéliale (eNOS ou NOS de type III ou NOS constitutive) est la source majeure de NO au 

niveau endothélial. La NOS inductible (iNOS ou NOS de type II) peut être activé par des 

cytokines, inflammatoires notamment et la NOS neuronale (nNOS ou NOS de type I) est 

retrouvée dans le vaisseau et serait responsable de la libération de 50 % du NO basal, mais son 

rôle dans la sécrétion stimulée de NO en particulier lors de la dilatation débit-dépendante serait 

négligeable/nul (Seddon et al., 2009; Shabeeh et al., 2013; Vanhoutte et al., 2016).  

L’eNOS est retrouvée au niveau de microdomaines membranaires appelées cavéoles. En 

réponses aux substances endogènes précédemment citées ou aux forces de cisaillement exercées 

sur l’endothélium, elle va être activée par des mécanismes calcium-dépendants ou des 

modifications post traductionnelles de type phosphorylation-déphosphorylation (Fleming, 

2010). Ainsi, la production de NO par la cellule endothéliale est régulée à la fois à l’état basal 

mais aussi après stimulation notamment par une augmentation de débit (Fisslthaler et al., 2000). 

L’activation de l’eNOS va permettre la transformation de L-arginine en présence d’oxygène, et 

de divers cofacteurs tels que la tétrahydrobioptérine (BH4), en L-citrulline et NO. Les grandes 

propriétés de diffusion du NO vont lui permettre d’atteindre facilement le muscle lisse 

vasculaire et la lumière vasculaire. Le NO agit majoritairement comme un puissant relaxant du 

tonus musculaire lisse (Vallance et al., 1989). En plus de ses effets vasodilatateurs directs, le 

NO module les effets des facteurs hyperpolarisants dérivés de l’endothélium (EDHF) et 

prévient les effets de certains facteurs endothéliaux vasoconstricteurs tels que l’endothéline-1 

(ET-1). Le rôle du NO ne se limite pas à des effets sur le diamètre artériel, il inhibe également 

la prolifération des CML, l’oxydation des LDL, l’agrégation plaquettaire et l’expression des 

molécules d’adhésion à la surface de l’endothélium, limitant ainsi l’adhésion et la pénétration 

leucocytaire et macrophagique. Il participe aussi à l’activité mitochondriale, notamment par la 

régulation de la production d’espèces réactives de l’oxygène (ROS) et du métabolisme 

respiratoire (Vanhoutte et al., 2017). 

 

ii. Les eicosanoïdes 

D’autres facteurs sont impliqués dans la régulation endothéliale du tonus vasculaire. Parmi eux 

les produits issus du métabolisme de l’acide arachidonique constituent une des voies majeures 
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de régulation endothéliale. Ainsi, la bradykinine ou l’activation des récepteurs A2 de 

l’adénosine vont entrainer l’augmentation de la concentration de calcium intracellulaire 

résultant en l’activation de phospholipases telles que la phospholipase A2 (PLA2). L’acide 

arachidonique, provenant des phospholipides membranaires, ainsi libéré va être métabolisé par 

3 voies enzymatiques principales :  

La voie des cyclooxygénases (COX) aboutit à la production de prostacycline (PGI2), mais 

également de facteurs vasoconstricteurs tels le thromboxane A2 ou les endopéroxydes. La 

COX-1 est constitutive de la cellule endothéliale alors que la COX-2 est inductible notamment 

au cours de l’inflammation. Comme le NO, la PGI2 a une demi-vie courte et induit la relaxation 

de la cellule musculaire lisse (Moncada et al., 1976; Schrör, 1993).  

La voie du CYP450 : La constatation de la capacité de l’acide arachidonique à induire une 

hyperpolarisation des CML malgré la présence d’inhibiteurs de la PLA2, a amené à la 

découverte d’une voie non-NO ou COX-dépendante faisant intervenir des EDHF. L’utilisation 

d’inhibiteur des CYP450 tel que le clotrimazole ou le fluconazole a permis d’identifier que les 

métabolites actifs de l’acide arachidonique étaient responsables des effets vasodilatateurs 

observés. Les CYP450 sont une famille de complexes multienzymatiques membranaires 

capable d’oxyder, de peroxyder ou de réduire un grand nombre de dérivés lipidiques. Ainsi, les 

CYP450 2B, 2C (9 en particulier) et 2J2 génèrent des époxydes vasodilatateurs appelés acides 

époxyeicosatriénoïques (5,6-EET, 8,9-EET, 11,12-EET et 14,15-EET). A l’inverse, certaines 

enzymes de la CML de la famille des CYP450 4A produisent des acides 

hydroxyeicosatétraénoïques, tels les 19- ou 20-HETE, responsable d’une vasoconstriction. Ces 

EETs vont être rapidement et principalement hydrolysés par l’époxyde hydrolase soluble (sEH) 

en acides dihydroxyeicosatriénoïques (DHET), moins actifs (Imig, 2016). 

De manière intéressante, l’activité des CYP450 ainsi que celle de la sEH pourraient être 

modulées par le NO expliquant pourquoi les EETs semblent constituer un système 

compensatoire lorsque la biodisponibilité du NO devient insuffisante (Bellien and Joannides, 

2013).  

Les EETs exercent leurs effets vasodilatateurs par l’activation de canaux potassiques calcium-

dépendants (KCa) au niveau des cellules endothéliales et des CML par un mécanisme direct en 

diffusant hors des cellules ou passant par un récepteur (non identifié pour le moment, 

possiblement couplé aux protéines G) (Bellien and Joannides, 2013). L’activation des canaux 
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KCa de grande conductance (BKCa) de la CML induit une hyperpolarisation secondaire à la 

sortie des ions K+ empêchant l’ouverture des canaux calciques voltages-dépendants entrainant 

ainsi la relaxation de la CML. Les canaux BKCa peuvent également être activés par d’autres 

facteurs endothéliaux hyperpolarisants tels que le peroxyde d’hydrogène (H2O2) ou le NO. 

La voie des lypoxygénases (LOX) est la troisième voie de métabolisation de l’acide 

arachidonique au niveau endothélial produisant des HETE puis des leucotriènes, hépoxillines 

ou lipoxines ayant un rôle dans les processus inflammatoires mais également vasomoteurs.  

iii. L’endothéline-1 (ET-1)  

Il s’agit d’un peptide synthétisé par les cellules endothéliales par l’enzyme de conversion de 

l’endothéline à partir de la pré-endothéline. C’est l’isoforme la plus abondante au niveau 

cardiovasculaire. L’ET-1 interagit avec 2 récepteurs couplés aux protéines G, ETA et ETB. Ces 

2 récepteurs sont situés sur la CML et ont une activité vasoconstrictrice, proliférative et 

hypertrophiante. Cependant au niveau artériel, ETB est majoritairement exprimé au niveau de 

la cellule endothéliale ou ses effets sont opposés aux effets musculaires, la stimulation du 

récepteur entrainant la libération NO et un rétrocontrôle négatif sur la production d’ET-1. 

L’élimination de l’ET-1 est rapide par l’endopeptidase neutre, la déamidase, et la fixation à 

l’ETB qui agit comme un récepteur clairance (Sandoval et al., 2014). 

La production d’ET-1 est stimulée par l’angiotensine II, la thrombine ou l’hypoxie et inhibée 

par le NO, la PGI2 ou par l’augmentation prolongée des forces de cisaillement (Vanhoutte et 

al., 2017). 

 

b. Principales méthodes cliniques d’exploration de la fonction endothéliale 

Plusieurs méthodes d’explorations sont actuellement utilisées pour évaluer la fonction 

endothéliale. Elles ont permis d’étudier les mécanismes de la dysfonction endothéliale et de 

démontrer son rôle dans l’apparition et le développement des maladies cardiovasculaires. 

Actuellement, l'exploration clinique de la fonction endothéliale se fait selon deux grands types 

de tests : soit par des tests fonctionnels qui étudient de façon directe l'endothélium d'un segment 

vasculaire donné, soit par le dosage biologique de facteurs circulants qui témoignent de 

l’intégrité ou de l’activité de l'endothélium vasculaire  

 
i. Méthodes fonctionnelles par stimulation endothéliale pharmacologique 
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Ces méthodes utilisent l’administration locale de substances telles que l’acétylcholine, la 

substance P ou la bradykinine dont les effets vasomoteurs sont liés au fonctionnement de 

l’endothélium. En effet la fixation de ces substances à leurs récepteurs endothéliaux induit la 

libération de facteurs d’origine endothéliale comme le NO qui va relaxer la CML sous-jacente. 

Cet effet est comparé à celui de l’administration d’un donneur exogène de NO, comme le 

nitroprussiate de sodium (SNP), ou d’adénosine, vasodilatateur direct non-NO dépendant, qui, 

en agissant directement sur la CML, permettent d’attester de l’intégrité de la réponse musculaire 

lisse (Flammer et al., 2012). 

De plus, l'administration locale de ces substances à des doses ne s'accompagnant pas d'effets 

hémodynamiques systémiques ou de stimulation du système nerveux central, permet l'étude de 

l'endothélium dans son environnement physiologique et en l'absence d'éventuels effets 

confondants liés aux modifications de la pression artérielle ou du tonus neurogène central. 

Ainsi, on évalue volontiers la fonction endothéliale vasomotrice des artères de résistance 

périphériques par l’effet de ces substances sur la résistance vasculaire de l'avant-bras, calculée 

au moyen de la mesure du débit local et de la pression artérielle systémique. La mesure du débit 

sanguin de l’avant-bras peut être réalisée par pléthysmographie (Benjamin et al., 1995) ou par 

effet Doppler couplée à un système d’écho-tracking haute résolution pour la mesure du diamètre 

vasculaire (Hayoz et al., 1997).  

Au niveau coronaire, on peut également évaluer les effets de l’administration d'acétylcholine 

lors du cathétérisme cardiaque sur le diamètre ou le débit coronaire obtenus par angiographie 

quantitative ou échographie intra vasculaire. Certains auteurs ont évalué les variations de 

diamètre coronaire après avoir utilisé d’autres stimuli plus physiologiques basés sur 

l’augmentation du débit coronaire, tels que l’exercice, la tachycardie induite par l’entrainement 

électrique cardiaque, voire le stress psychique (Flammer et al., 2012; Yeung et al., 1991). 

D’autres méthodes non invasives de mesure du débit sanguin coronarien ont été utilisées telles 

que la tomographie par émission de positrons, la scintigraphie myocardique de perfusion, 

l'échographie trans-thoracique ou le BOLD-IRM qui évalue le niveau d'oxygénation tissulaire 

en imagerie par résonance magnétique fonctionnelle (Flammer et al., 2012).  

L’administration transcutanée par un champ électrique, appelé iontophorèse, de substances 

vasodilatatrices endothélium-dépendantes a été utilisée pour évaluer la fonction endothéliale 

des artères de résistance cutanées in vivo. La mesure du débit au niveau des artères du derme 

est alors réalisée par laser Doppler (Puissant et al., 2014a). 

De même, l’évaluation de la fonction endothéliale des artères de conductance est possible par 

l’administration locale de ces substances et la mesure des variations de diamètre artériel par des 
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systèmes d’écho-tracking haute résolution (Joannides et al., 1995c). L'analyse des effets de ces 

substances doit cependant tenir compte des augmentations de débit au niveau des artères de 

conductance secondaires à la vasodilatation artériolaire induite par ces substances en aval du 

site de mesure. 

Une autre solution consiste à administrer localement des substances vasorelaxantes (papavérine 

ou adénosine) ayant un effet essentiellement artériolaire d’aval pour évaluer l'endothélium des 

artères de conductance au moyen du phénomène de dilatation débit-dépendante (Drexler et al., 

1989). Ainsi, l'intégrité de l'endothélium est confirmée par la vasodilatation observée 

secondairement à l’augmentation de débit sanguin et à la libération de substances 

vasorelaxantes par l’endothélium. Ces substances, dont l’effet sur les CML artériolaires est 

prédominant, sont administrées à faibles doses n'entraînant pas d'effets systémiques ou de 

stimulation du système nerveux central. Ces méthodes, utilisées pour l'étude de la dilatation 

débit-dépendante des artères coronaires épicardiques, sont peu utilisées au niveau périphérique 

du fait de leur caractère invasif et de la possibilité d’utiliser des méthodes physiques 

d’augmentation du débit-régional (Drexler et al., 1989). 

 

ii. Méthodes fonctionnelles par stimulation endothéliale 

physiologique/mécanique 

Ces méthodes, essentiellement utilisées pour l'étude de l'endothélium des artères de 

conductance, reposent sur le phénomène de dilatation débit-dépendante. Elles utilisent un 

stimulus physique, i.e. l'ischémie dans l'hyperémie post-ischémique, l'augmentation des besoins 

métaboliques cardiaques sous l’effet de la stimulation sympathique pour le territoire coronaire 

lors du test au froid ou l'augmentation de la température cutanée locale pour le chauffage cutané 

distal, pour induire une diminution des résistances vasculaires régionales en aval du site de 

mesure du diamètre de l'artère de conductance étudiée. Ainsi, la vasodilatation artériolaire 

d'aval va induire une augmentation du débit local artériel en amont qui va stimuler 

l’endothélium et induire la libération de facteurs endothéliaux vasorelaxants. L’amplitude de la 

dilatation débit-dépendante est généralement comparée à celle obtenue en réponse à 

l'administration sublinguale d’un donneur exogène de NO (Joannides et al., 2006b).  

La mesure des variations de diamètre sont réalisées par imagerie haute résolution : échotracking 

vasculaire haute-résolution pour les artères de conductances périphériques ou angiographie 

couplée à l'analyse d'image pour les artères coronaires épicardiques. La réponse vasodilatatrice 

en cas de stimulus pharmacologique ou physique est de l’ordre de 10 % au niveau de l'artère 
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radiale (200 à 300 μm) ou coronaire épicardique. Elle peut atteindre 30 % après l’administration 

de trinitrine (Joannides et al., 2001).  

Le test au froid est réalisé en immergeant la main dans la glace fondante. La stimulation aiguë 

du système sympathique consécutive à la douleur provoquée induit une augmentation de la 

pression artérielle systémique et de la consommation myocardique d'oxygène. En conséquence, 

on observe une augmentation des besoins métaboliques au niveau cardiaque et la libération 

artériolaire de substances vasodilatatrices, telles que l’adénosine, aboutissant à un effondrement 

de la résistance artériolaire et à une augmentation du débit par autorégulation du débit coronaire 

(Nabel et al., 1988). Apparait alors une vasodilatation des artères de conductances épicardiques 

desservant ces territoires, liée en grande partie au phénomène de dilatation débit-dépendante. 

Les effets systémiques et la vasoconstriction directe induite par l’activation du système 

sympathique limitent l’utilisation de cette méthode pour l'étude des artères de conductance 

musculaires périphériques, comme l'artère radiale. 

L’hyperémie post-ischémique est essentiellement appliquée à l'étude de la dilatation débit-

dépendante des artères de conductance des membres supérieurs et inférieurs (Joannides et al., 

1995b; Laurent et al., 1990). Elle consiste en la réalisation d’une ischémie, par la mise en place 

d'un brassard pneumatique gonflé à une pression supérieure à la pression systolique en aval du 

site de mesure du diamètre artériel (au niveau du poignet lors de l'étude de la dilatation débit-

dépendante radiale et humérale et à l'extrémité inférieure de la cuisse lors de l'étude de la 

dilatation débit-dépendante de l'artère fémorale commune). Cette ischémie est responsable de 

l’effondrement de la résistance vasculaire d’aval. Elle est généralement bien tolérée malgré des 

durées d'ischémie pouvant atteindre 15 minutes. La levée brusque de l’ischémie va restaurer la 

continuité entre les segments vasculaires d'amont, à haute résistance, et le compartiment d'aval, 

à faible résistance, réalisant une hyperémie permettant l’étude de la dilatation débit-dépendance 

de l’artère de conduction évaluée. 

Le chauffage cutané distal permet, contrairement à l'hyperémie post-ischémique, 

l'augmentation soutenue et progressive du débit du membre par paliers stables (Bellien et al., 

2006a; Joannides et al., 2001, 2002). L'augmentation de la température cutanée de la main 

induit une vasodilatation artériolaire cutanée responsable d'une diminution de la résistance 

régionale et donc d’une augmentation du débit artériel régional d’amont. Cette méthode est 

réalisée en immergeant la main dans de l’eau contenue dans un dispositif thermostaté. Ces effets 

apparaissent dès que la température cutanée dépasse la température de thermoneutralité, 

comprise entre 32 et 34°C et atteint sa valeur maximale à 42°C. L’augmentation progressive de 
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la température et l’immersion d’une faible masse corporelle (la main) n’entraine pas d’effet 

systémique presseur. De plus, il est possible de calculer la contrainte de cisaillement grâce à la 

mesure simultanée du diamètre et de la viscosité sanguine. Ainsi, la méthode de chauffage 

cutané distal permet d’effectuer ces différentes mesures à chaque palier de chauffage, de 

construire la relation contrainte de cisaillement vasculaire-diamètre artériel et donc d’évaluer 

le véritable stimulus de l’endothélium. Il est donc possible de comparer des patients hétérogènes 

en termes de diamètre, de débit ou de viscosité initiale mais aussi d’évaluer l’effet de substances 

pharmacologiques sur ces paramètres. Enfin, malgré une moindre augmentation de débit (300% 

vs. 500%) lors du chauffage cutané distal comparé à l’hyperémie post ischémique, le caractère 

prolongé de l’augmentation de débit induit une augmentation de diamètre plus importante (20% 

vs. 10%) faisant de cette méthode une méthode de choix pour l’évaluation de la dilatation débit-

dépendante (Joannides et al., 2002).   

Plus récemment une méthode non invasive basée sur l’analyse de l’onde de pression digitale a 

été proposée. Cette méthode appelée endoPAT (Itamar Medical�) est peu influencée par 

l’observateur et utilise la mesure des variations de volume du doigt cycle par cycle lors de 

l’hyperémie post ischémique par pléthysmographie digitale. Le dispositif est équipé de 2 

pléthysmographes : un du côté étudié et l’autre sur un des doigts de la main controlatérale 

permettant d’obtenir un contrôle. Une contre-pression est appliquée par le dispositif au niveau 

de chaque doigt empêchant la distension veineuse distale et donc l’accumulation veineuse et 

les réponses reflexes veino-artériolaires. L'étude de la fonction endothéliale est rendue possible 

par la mesure de l’augmentation du volume digital pulsatile avant et après une ischémie de 5 

minutes par un brassard de pression en amont de la mesure digitale. La déflation du brassard 

induit une hyperhémie. Un des avantages de cette technique est la possibilité d’ajuster les 

résultats en fonction des résultats du côté contrôle et donc de prendre en compte d’éventuels 

effets systémiques. Cet index est utilisé pour l’étude de la fonction endothéliale bien que 

l’augmentation d’amplitude de l’onde après l’hyperhémie post ischémique ne soit que 

partiellement NO-dépendante. Cet index est cependant corrélé à la dilatation endothélium-

dépendante des artères de l’avant-bras comme à l’étude de la microcirculation coronaire et 

s’avère prédictif des évènements cardiovasculaires (Bonetti et al., 2004; Rubinshtein et al., 

2010). 

iii. Facteurs circulants 
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La mesure des facteurs circulants libérés par l'endothélium ou impliqués dans la régulation de 

son activité, présente l'avantage d’être relativement simple à réaliser en recherche clinique car 

basée essentiellement sur des dosages sanguins ou urinaires. Les principales méthodes utilisées 

sont immunologiques ou utilisent des techniques plus récentes de spectrométrie de masse. 

D’autres approches sont également disponibles comme l’isolement de cellules endothéliales 

circulantes, de progéniteurs endothéliaux ou de microparticules d’origine endothéliale (Burger 

et al., 2012; Lekakis et al., 2011). 

Classiquement, les dosages réalisés sont ceux des métabolites reflétant la biodisponibilité des 

facteurs endothéliaux vasodilatateurs tels que les nitrites pour le NO ou la 6-kéto PGF1α pour 

la prostacycline. Plus récemment, la mesure des EETs et de ses métabolites a été rendue 

possible par le développement les méthodes de chromatographie et de détection par 

spectrométrie de masse (Duflot et al., 2019). Les substances vasoconstrictrices peuvent 

également être évaluées : l’ET-1, l’angiotensine II, le thromboxane A2, les radicaux libres de 

l’oxygène et la prostaglandine H2. En plus des facteurs vasoactifs, les marqueurs de l’hémostase 

comme l’activateur tissulaire du plasminogène, l’inhibiteur de l’activateur du plasminogène, le 

facteur Von Willebrand, et la thrombomoduline ; de l’inflammation tels que la protéine C-

réactive, les molécules d’adhésion intercellulaire et vasculaire, les interleukines 6 et 8 et le 

TNFα ; ou l’inhibiteur compétitif endogène de la L-arginine, la diméthylarginine asymétrique 

(ADMA) peuvent être mesurés (Lekakis et al., 2011; Puissant et al., 2014b). De même, des 

facteurs impliqués dans la perméabilité endothéliale tels que le VEGF ou la VE-Cadhérine 

soluble peuvent également être mesurés (Gavard, 2013). 

 

c. Rôles des facteurs endothéliaux dans la régulation de la mécanique des artères 

de conductances 

L’ensemble de ces méthodes, en s’affranchissant au maximum des effets systémiques, a permis 

de mettre en évidence le rôle propre des facteurs endothéliaux dans la régulation basale et 

stimulée du comportement mécanique artériel des artères de conductance. 

Ainsi, à l’état basal, le rôle majeur du NO dans la régulation des propriétés élastiques artérielles, 

notamment en s’opposant au tonus vasoconstricteur est maintenant démontré. Ainsi, plusieurs 

travaux chez l’animal et chez l’homme ont montré que l’inhibition de la sécrétion basale de NO 

par le NG-monomethyl-L-arginine (L-NMMA) entraine une augmentation de la VOP et du 

module élastique (à pression constante) (Kinlay et al., 2001; Schmitt et al., 2005; Wilkinson et 



al., 2002a). Certaines études ont montré une amélioration paradoxale de la rigidité artérielle de 

l’artère radiale du sujet jeune sous L-NMMA, en rapport avec la sécrétion compensatrice 

d’autres EDHF en l’absence de NO (Joannides et al., 1995c, 1997).  Ceci a permis la mise en 

évidence du rôle propre des EDHF dans la régulation basale de la mécanique artérielle, et plus 

particulièrement celui des EETs (Bellien et al., 2005, 2006b, 2008a). Ainsi, il a été montré chez 

le sujet sain jeune, qu’un inhibiteur des canaux KCa vasculaires (le chlorure de 

tétraéthylammonium, TEA) entraine une augmentation de la rigidité artérielle. De même en 

l’absence de NO, l’administration de fluconazole, un inhibiteur spécifique de la formation des 

EETs, augmente la rigidité artérielle, révélant ainsi la sécrétion compensatoire des EETs pour 

préserver l’élasticité des artères de conductance (Bellien et al., 2005; Joannides et al., 1997). 

A l’état stimulé, le NO est le principal facteur responsable de la dilatation débit-dépendante des 

artères de conductance musculaires périphériques. Une méta-analyse récente regroupant 20 

études utilisant la dilatation endothélium-dépendante post ischémique chez le sujet sain, a 

évalué sa contribution à plus de 50 % de la dilatation (Green et al., 2014; Joannides et al., 

1995b). Cet effet est également retrouvé pour des stimulations plus soutenues du flux (Bellien 

et al., 2006a). Par ailleurs, il a été montré que les EETs contribuent à cette réponse et que NO 

et EETs en association sont responsables de près de 70% de la réponse dilatatrice radiale 

(Bellien et al., 2006a; Fischer et al., 2007) alors que, dans ce territoire, la prostacycline n’y 

contribue pas contrairement à ce qui a été observé au niveau coronaire en cas de maladie 

athéromateuse (Mitchell et al., 2008; Osanai et al., 2000). En plus de ces effets sur la géométrie, 

des études évaluant spécifiquement les propriétés mécaniques artérielles ont confirmé le rôle 

des EETs et du NO dans l’augmentation de la distensibilité et la réduction du module élastique 

lors d’une augmentation brutale ou prolongée du flux artériel (Bellien et al., 2010; Joannides et 

al., 1997). 

Concernant les effets de l’ET-1 au niveau des propriétés mécaniques des artères de conductance 

les résultats sont moins nombreux et montrent essentiellement son rôle dans la régulation du 

tonus artériolaire et du diamètre artériel basal au niveau coronaire (Heintz et al., 1993; 

Kyriakides et al., 2000). Chez l’animal l’ET-1, par l’intermédiaire du récepteur ETA,  augmente 

la rigidité des artères de conductance, comme l’atteste l’augmentation de la VOP au niveau de 

l’artère iliaque primitive chez le mouton (McEniery et al., 2003). De récents résultats obtenus 

au niveau de l’artère radiale chez l’homme sain montrent, en l’absence d’effet basal sur le 

diamètre et le débit, une limitation de l’effet vasoconstricteur ETA de l’ET-1, lors de la 

stimulation par le flux, en relation avec sa clairance par le récepteur ETB (Bellien et al., 2017).  
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II. Vieillissement artériel et HTA essentielle 

 
1.  Vieillissement artériel normal 

Le vieillissement vasculaire est responsable de modifications majeures de la structure et de la 

fonction des vaisseaux. Ces changements sont responsables de conséquences délétères au 

niveau cardiaque, cérébral, rénal ainsi que dans la plupart des organes périphériques. 

Le vieillissement artériel est caractérisé par une augmentation du diamètre et de la longueur des 

artères de conductance, de la rigidité artérielle, principalement des gros troncs, d’un 

épaississement de l’intima-media, d’une altération de la réactivité artérielle et d’une 

dysfonction endothéliale (Lakatta, 2003; Lakatta and Levy, 2003; Nichols et al., 2011; Paneni 

et al., 2017).  

 
a. Mécanismes impliqués dans le vieillissement vasculaire   

Ces modifications sont en partie expliquées par les modifications structurelles de la MEC. 

Ainsi, le vieillissement artériel est caractérisé par une fragmentation de l’élastine et une 

augmentation de la proportion de collagène, secondaires à l’augmentation de l’activité 

protéasique au sein de la paroi artérielle (Jacob, 2003). Les phénomènes de glycation des 

protéines, particulièrement sur les protéines à demi-vie longue, entrainent la modification de 

l’agencement et des propriétés des protéines de la MEC en raison notamment de la réduction 

de la collagénolyse, de l’accumulation de collagène glyqué et de l’apparition de cross-links au 

niveau du collagène (Boulanger et al., 2007; Paul and Bailey, 1996). Par ailleurs, au cours du 

vieillissement, la paroi artérielle est le siège de phénomènes inflammatoires et de dépôts 

amyloïdes modifiant également ses propriétés (Fritze et al., 2012; Sell and Monnier, 2012). De 

plus, on observe la prolifération, la migration et l’altération des propriétés fonctionnelles des 

CML, telles que la synthèse de MEC, l’augmentation de la réactivité aux agents 

vasoconstricteurs, la transition vers un phénotype inflammatoire et pro-calcifiant, l’apoptose ou 

la sénescence aboutissant à un remodelage vasculaire (Lacolley et al., 2017).  

Enfin, le vieillissement s’accompagne d’une dysfonction endothéliale, caractérisée par une 

transition vers un phénotype vasoconstricteur, pro-inflammatoire, pro-coagulant et prolifératif 

(Seals et al., 2011). Les mécanismes expliquant cette dysfonction endothéliale sont multiples : 

dérégulation de la balance entre substances vasodilatatrices et vasoconstrictrices, stress 

oxydant, activation du système immunitaire, augmentation des médiateurs pro inflammatoires, 

diminution de l’expression du récepteur aux œstrogènes-D, interaction entre les produits de 
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glycation avancée (AGE) et leur récepteurs (RAGE), activation du système rénine-

angiotensine-aldostérone et du système nerveux autonome (Brandes et al., 2005; Lakatta, 2015; 

Nowak et al., 2018; Seals et al., 2011). 

 

 
b. La dysfonction endothéliale au cours du vieillissement 

 
La dysfonction de l’endothélium précède souvent l’existence d’anomalies structurales que ce 

soit au cours du vieillissement ou en pathologie.  

Ainsi, le vieillissement s’accompagne d’une altération progressive de l’amplitude de la 

dilatation endothélium-dépendante en réponse à l’augmentation de débit et à l’acétylcholine au 

niveau coronaire (Zeiher et al., 1993), des artères de résistance (Lieberman et al., 1996; Taddei 

et al., 2001) et des artères de conductance périphériques (Celermajer et al., 1994; Wils et al., 

2018) sans modification de la dilatation endothélium-indépendante en réponse au NO exogène. 

Ces anomalies apparaissent dès l’âge de 30 ans et s’aggravent progressivement (Wils et al., 

2018). Elles sont plus précoces (une décade) chez l’homme que chez les femmes. Cependant, 

l’évolution est plus rapide chez la femme, lors de la ménopause, de telle sorte que l’amplitude 

de la dilatation endothélium-dépendante est comparable d’un sexe à l’autre après 65 ans 

(Celermajer et al., 1994). 

Ces anomalies s’expliquent notamment par la diminution des principaux facteurs endothéliaux 

vasorelaxants, le NO et les EETs notamment. Deux mécanismes vont altérer la biodisponibilité 

du NO : la diminution de la production et l’augmentation de la dégradation du NO (Vanhoutte 

et al., 2017). Avec le vieillissement, un découplage de l’eNOS survient également participant à 

l’altération de la fonction eNOS, au moins en partie secondaire à la baisse de la biodisponibilité 

de BH4. En conséquence, la production de NO diminue et la production d’anion superoxide 

(O2-) pro-oxydant augmente (Vanhoutte et al., 2017). De plus, le vieillissement s’accompagne 

d’une augmentation de la dégradation du NO liée à l’augmentation des ROS, secondaires à 

l’inflammation chronique (Seals et al., 2014).  

Nous avons montré que la diminution du NO n’est pas forcément linéaire avec le vieillissement. 

Ainsi, on observe une augmentation du NO durant la première phase du vieillissement (entre 

20 et 40 ans) pour ensuite décroitre de manière parallèle à la réduction de la dilatation 

endothélium-dépendante (Wils et al., 2018). Une augmentation compensatoire de l’activité 

eNOS ou nNOS pour contrebalancer l’augmentation de la destruction de NO par les radicaux 

libres semble donc survenir entre 20 et 40 ans mais est insuffisante après 40 ans. 

46



Une autre caractéristique de la dysfonction endothéliale liée à l’âge est la baisse de la 

biodisponibilité des EDHF et en particulier des EETs (Bellien and Joannides, 2013). A l’inverse 

du NO, peu d’études se sont intéressées au rôle des EETs dans la dysfonction endothéliale liée 

à l’âge. Concernant les artères de conductance, seule une étude a montré une diminution de la 

biodisponibilité des EETs avec le vieillissement (Wils et al., 2018). D’autres travaux 

expérimentaux confirment la disparation complète de la réponse vasodilatatrice reposant sur les 

EDHF, impliquant les EETs, au niveau rénal dans des modèles animaux de vieillissement (Long 

et al., 2005), ainsi qu’une diminution de l’activité du CYP450 epoxygénase aboutissant à une 

diminution de la production d’EETs (Lee et al., 2013). De plus, le vieillissement semble 

s’accompagner d’une augmentation de l’activité sEH, une des enzymes impliquées dans la 

dégradation des EETs, d’une diminution de l’expression des canaux KCa, la principale cible des 

EETs au niveau des CML, et d’un découplage du CYP450 lié au stress oxydatif. L’ensemble 

de ces modifications aboutissent ainsi à la réduction de biodisponibilité et à la baisse d’effet 

des EETs au niveau artériel (Dai et al., 2008; Krummen et al., 2006; Yang et al., 2014).   

Enfin, le vieillissement est associé à une augmentation de synthèse de dérivés vasoconstricteurs.  

Ainsi, les taux d’ET-1 circulants et pariétaux augmentent (Donato et al., 2009; Van Guilder et 

al., 2007). De plus, le métabolisme des eicosanoïdes COX-dérivés est modifié, avec une 

augmentation des réponses vasoconstrictrices alors que les réponses relaxantes sont diminuées 

au niveau d’anneaux aortiques isolés (Heymes et al., 2000). 

 
c. Conséquences du vieillissement sur la physiologie artérielle 

Le vieillissement s’accompagne d’une augmentation de la rigidité artérielle caractérisée par une 

diminution de la compliance et de la distensibilité des artères de conductance altérant de fait 

leur capacité d’amortissement (Bussy et al., 2000; Engelen et al., 2015). La rigidification 

intrinsèque de la paroi artérielle est objectivée par la relation module-contrainte, qui se décale 

vers le haut avec l’âge. Ainsi pour un même niveau de contrainte, les patients âgés présentent 

un module élastique au niveau carotidien de plus en plus élevé parallèlement à leur classe d’âge 

(Bussy et al., 2000). De plus, la rigidification des artères de conductance a pour conséquence 

une accélération de la VOP (The Reference Values for Arterial Stiffness’, 2010). Ceci résulte 

en une onde réfléchie qui va s’additionner précocement avec l’onde incidente et ainsi augmenter 

la PAS et diminuer la PAD centrales (Greenwald, 2007; Laurent et al., 2005; O’Rourke and 

Hashimoto, 2007). Ainsi, la fonction d’amplification résultant du gradient de pression entre les 

artères centrales et périphériques va disparaître aboutissant à une altération du couplage cardio-
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circulatoire. De même, l’augmentation de la rigidité va aboutir à une augmentation de l’onde 

incidente, expliquant également l’augmentation de la PP au niveau périphérique (Benetos et al., 

1997; Mitchell et al., 2004). Les conséquences de cette augmentation de PP et de cette perte de 

l’amortissement vasculaire sont une augmentation de la transmission de la pulsatilité de la 

pression au niveau microvasculaire, notamment rénal et cérébral (Figure 7) (Avolio et al., 2018; 

Benetos et al., 2012; Hanon et al., 2005; Toth et al., 2016).  

 

 

Figure 7. Effet du vieillissement sur les variations de la pression artérielle le long de 
l’arbre artériel. 
D’après (O’Rourke and Hashimoto, 2007) 
 
Ainsi, la rigidification des artères élastiques va conduire, chez le sujet âgé, à une élévation de 

la PAS et de la PP et une baisse de la PAD comparativement au sujet jeune (Franklin et al., 

1997). Cette augmentation de la rigidité des artères de conductance est un facteur de risque 

indépendant de survenue d’événements cardio-vasculaires dans la population générale 

(Franklin et al., 1999; Laurent et al., 2006). 

De plus, l’augmentation de la pression systolique et de l’impédance aortique aboutissent à une 

hypertrophie ventriculaire gauche responsable d’une augmentation de la consommation 

48



myocardique en oxygène, elle-même aggravée par une moindre perfusion coronaire liée à la 

baisse de la pression diastolique (Figure 8) (O’Rourke and Hashimoto, 2007).   

 

 

 

Figure 8. Effet du vieillissement sur le système cardiovasculaire. 
         D’après (O’Rourke and Hashimoto, 2007) 
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2. HTA essentielle, dysfonction endothéliale et mécanique des artères de conductance 

L’HTA est associée à des modifications structurelles, biologiques, mécaniques et fonctionnelles 

des artères de conductance contribuant à une augmentation de la rigidité artérielle, du tonus 

musculaire lisse, à un remodelage vasculaire et à une dysfonction endothéliale. Comme pour le 

vieillissement, des mécanismes impliquant un déséquilibre dans la balance entre facteurs 

endothéliaux vasodilatateurs et vasoconstricteurs, une augmentation du stress oxydant, du 

calcium libre intracellulaire et des phénomènes pro-inflammatoires, pro-fibrosants ou pro-

calcifiants, ont été identifiés et conduisent à évoquer un vieillissement vasculaire « accéléré » 

(Safar et al., 2014) 

Même si nous n’aborderons ici que les déterminants et les conséquences des altérations des 

artères de conductance liées à l’HTA, il existe une inter-relation entre les anomalies observées 

au niveau des artères de résistance et celles des artères de conductance. En effet, le remodelage 

eutrophique de la paroi des petites artères est favorisé par la croissance des CML, la fibrose de 

la paroi artérielle, des phénomènes inflammatoires ainsi qu’une vasoconstriction chronique. 

Ces phénomènes vont s’auto-entretenir et aboutir à une augmentation des résistances 

périphériques, une altération de la vasodilatation périphérique et une raréfaction capillaire. 

L’ensemble a pour conséquence une augmentation de la PAD et de la PAM impactant les gros 

troncs artériels. Par ailleurs, la rigidification de ces derniers va également contribuer à 

l’aggravation de l’hypertrophie pariétale des petites artères en augmentant la PP et la PAS 

centrales aboutissant à des dommages au niveaux des petites artères et à l’entretien du 

remodelage eutrophique (Figure 9) (Laurent and Boutouyrie, 2015). 
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Figure 9. Représentation schématique du cercle vicieux d’aggravation des altérations des 
petites artères de résistance et des artères de conductance au cours de l’HTA essentielle. 
D’après (Laurent and Boutouyrie, 2015) 
 
 

a. HTA essentielle et dysfonction endothéliale 

L’HTA essentielle s’accompagne d’une dysfonction endothéliale au niveau des artères de 

résistance et de conductance périphériques (Ghiadoni et al., 2003; Joannides et al., 2008; 

Laurent et al., 1990; Linder et al., 1990). 

Le degré d’altération de la réponse endothéliale est corrélé au niveau d’élévation de la pression 

artérielle (Iiyama et al., 1996). Même si l’effet direct passif de l’élévation de pression artérielle 

sur l’endothélium explique partiellement ces résultats, l’absence de normalisation des réponses 

endothéliales malgré l’amélioration des chiffres tensionnels et la présence d’anomalies 

endothéliales chez des sujets normotendus ayant des antécédents familiaux d’HTA suggèrent 

une atteinte directe de l’endothélium lors de l’HTA (Ghiadoni et al., 2003; Taddei et al., 1992). 

Comme lors du vieillissement, l’altération des réponses endothéliales au cours de l’HTA est en 

partie due à une diminution de l’activité et de la biodisponibilité du NO (Bellien et al., 2012a). 

Celle-ci est liée au découplage de l’eNOS, à la baisse de son expression et de son activité et 
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s’explique par une augmentation de l’activité arginase, une baisse des taux de BH4, une 

accumulation d'ADMA et une augmentation du stress oxydant (Brandes, 2014; Vanhoutte et 

al., 2016). 

Plusieurs éléments suggèrent le rôle des EETs dans la physiopathologie de l’HTA. Ainsi, des 

modèles animaux et humains ont montré qu’une augmentation de la 20-HETE et une baisse de 

la biodisponibilité des EETs endothéliaux, liées à une augmentation de l’activité sEH, 

contribuent à l’HTA, particulièrement dans les formes angiotensine-dépendantes (Gao et al., 

2011; Imig, 2016). Dans l’HTA essentielle, bien que les taux plasmatiques d’EETs soient 

similaires à ceux des volontaires normotendus, une baisse de libération stimulée des EETs, 

contribue à la réduction de la dilatation endothélium-dépendante des artères de conductance 

observée dans l’HTA (Bellien et al., 2012a). Au cours de l’HTA réno-vasculaire, les taux 

d’EETs sont abaissés à l’état basal probablement du fait d’une baisse de leur production mais 

également d’une augmentation de leur dégradation par la sEH (Gao et al., 2011; Minuz et al., 

2008). 

Enfin, l’altération de la fonction endothéliale chez le sujet hypertendu pourrait également 

s’expliquer par une augmentation de l’ET-1, responsable de la formation de ROS, et d’effets 

pro-inflammatoire et pro-fibrosant favorisant le remodelage vasculaire (Sandoval et al., 2014). 

De plus, contrairement aux patients normotendus, l’augmentation du flux sanguin chez les 

patients hypertendus ne s’accompagne pas d’une baisse de la libération d’ET-1 (Bellien et al., 

2012a). 

 
b. HTA essentielle et mécanique des artères de conductance 

L’HTA essentielle s’accompagne d’une augmentation du diamètre des artères de conductance 

proximales sous l’effet de l’augmentation de pression. L’ensemble est responsable d’une 

élévation de la contrainte pariétale conduisant à une augmentation de l’épaisseur intima-media 

(EIM) cependant insuffisante pour normaliser totalement la contrainte pariétale (Bussy et al., 

2000). Ce remodelage s’explique davantage par les effets de l’élévation de la PP que de la PAM 

(Boutouyrie et al., 1999). Ainsi, sous l’effet des contraintes mécaniques cycliques au cours du 

temps, une rupture progressive des fibres d’élastine va survenir et contribuer à l’augmentation 

du diamètre. A l’inverse, cette augmentation de diamètre n’est pas observée au niveau des 

artères de conductance musculaire, probablement du fait de leur moindre élasticité 

physiologique et d’une plus grande régulation par le tonus pariétal (Bellien et al., 2012b; 

Benetos et al., 1993a; Laurent et al., 1993, 1994). En l’absence de dilatation luminale, 
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l’élévation de pression s’accompagne d’une augmentation de la contrainte pariétale responsable 

d’une hypertrophie pariétale qui la normalise (Laurent et al., 1994). Dans ces territoires, 

l’hypertrophie est d’avantage liée à la pression moyenne qu’a la PP (Boutouyrie et al., 1999). 

Au plan structurel, cette augmentation de l’épaisseur pariétale est constituée de CML qui 

s’hypertrophient mais surtout qui adoptent un phénotype favorisant la production de MEC, 

l’ensemble respectant une organisation proche de la normale, en particulier au niveau des 

artères de conductance musculaires (Lacolley et al., 2012). L’étude précise de la MEC montre 

de plus une augmentation des zones d’attachements cellules-MEC, et une élévation des taux de 

fibronectine et des intégrines, telles que l’D5E1, qui contribueraient à l’adaptation à 

l’augmentation de la contrainte mécanique (Bezie et al., 1998; Lacolley et al., 2018). Plus 

récemment, le rôle de la rigidité intrinsèque des CML a été rapporté pour expliquer 

l’augmentation de la rigidité au cours de l’HTA (Lacolley et al., 2018; Sehgel et al., 2015). 

La rigidité artérielle au cours de l’HTA essentielle a pour conséquence une diminution de la 

compliance des gros troncs artériels. Lorsque l’artère est soumise à des pressions plus élevées, 

on assiste au recrutement des fibres collagènes, plus rigides, et donc à un décalage vers les hauts 

niveaux de pression de la relation pression-distensibilité (Laurent et al., 1994). Concernant la 

rigidité intrinsèque de la paroi artérielle des artères élastiques, même si les patients hypertendus 

présentent une relation module-contrainte décalé vers les niveaux de contrainte les plus élevés 

(en raison d’une PA élevée), seuls les patients les plus jeunes présentent un décalage significatif 

de cette relation vers le haut traduisant une augmentation de la rigidité intrinsèque pariétale 

(Bussy et al., 2000). Ceci suggère que la rigidité artérielle observée au niveau des gros troncs 

artériels au cours de l’HTA essentielle est due, chez les patients les plus âgés, aux conditions 

opérationnelles plutôt qu’à la rigidité intrinsèque de la paroi (Hanon et al., 1999). Ces résultats 

sont différents de ceux observés au cours de l’HTA associée à l’insuffisance rénale chronique 

(Blacher et al., 1999). 

Les conséquences de l’augmentation de la rigidité pariétale au cours de l’HTA sont 

comparables à celles observées lors du vieillissement. En effet, l’HTA est associée à une 

augmentation de la VOP indépendamment de l’âge (The Reference Values for Arterial 

Stiffness’, 2010). En conséquence, comme lors du vieillissement, l’onde réfléchie survient plus 

précocement, s’additionne à l’onde incidente et augmente ainsi les pressions centrales. Ce 

phénomène de réflexion est aggravé par l’augmentation des résistances périphériques liée à 

l’atteinte des artères de petits calibres.  
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Comme nous l’avons vu, le vieillissement normal et accéléré par l’HTA a des conséquences 

sur la mécanique artérielle et se traduit notamment par une diminution de l’élasticité. Cependant 

le comportement artériel n’est pas purement élastique mais viscoélastique. Les déterminants de 

cette composante visqueuse et les conséquences du vieillissement et de l’HTA sur la viscosité 

pariétale sont moins connus. 
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III. La viscosité pariétale 

 

Comme nous l’avons vu précédemment, le comportement mécanique des artères de 

conductance, ses déterminants ainsi que ses modifications en pathologie ont été étudiés en 

considérant qu’elles suivaient un comportement élastique curvilinéaire. Cependant, les artères 

ont un comportement mécanique viscoélastique et non élastique pur. La composante visqueuse 

de ce comportement a été peu abordée en raison de difficultés méthodologiques et a souvent 

été considéré comme négligeable comparativement à la part élastique. Chez l’homme, les 

données sont rares en physiologie comme en pathologie. De même les déterminants, en 

particulier fonctionnels, de la viscosité de paroi et le bénéfice potentiel de la correction de ses 

anomalies en tant que cible thérapeutique sont peu connus. 

1. Concept théorique 

Au plan mécanique comme nous l’avons vu précédemment, la déformation des matériaux sous 

l’effet d’une force appliquée obéit à différents types de comportement : 

-     Le comportement élastique pur précédemment décrit 

- Le comportement visqueux que nous allons détailler dans ce chapitre 

- Le comportement plastique, que nous n’aborderons plus dans la suite de ce travail et qui 

consiste en la déformation permanente de la matière, liée à un réarrangement de ses 

composants à l’échelle atomique ou moléculaire. Ce comportement peut apparaitre dès 

l’application de la force ou après une première phase de déformation élastique ou 

viscoélastique jusqu’à une limite d’élasticité qui correspond au début de la déformation 

plastique irréversible.  

 

a. Le comportement viscoélastique : approche générale et modèles théoriques 

L’évaluation du comportement viscoélastique ne peut se faire que de façon dynamique du fait 

de sa dimension temporelle. La composante visqueuse conduit à introduire dans la relation 

statique "force appliquée-déformation", un facteur temps (Pt), la restitution de l'énergie se 

faisant avec un délai entre l’arrêt de la sollicitation et le retour à l’état basal. Le modèle type de 

viscosité linéaire devient alors l’amortisseur parfait, répondant à la loi de comportement :  

Pt = K.(dX/dt) 
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Au plan mathématique son expression est plus complexe mais reprend les modalités vues avec 

le modèle de Voigt appliquées aux trois éléments : 

 𝜎 + 𝜏𝜀 𝑑𝜎𝑑𝑡 = 𝐸0(𝜀 + 𝜏𝜎 𝑑𝜀𝑑𝑡) 

 

avec WH = K/E1 et 𝜏𝜎 = 𝜂𝐸0 (1 + 𝐸0𝐸1), 

où E1 le module élastique du ressort en série avec l’amortisseur, E0 le module élastique du 

ressort monté en parallèle et K le coefficient de viscosité. 

- D’autres modèles plus complexes ont été proposés tels que les modèles généralisés de 

Maxwell ou de Voigt, consistant en l’assemblage de n modèles, ou encore des modèles 

combinant ressorts et amortisseurs selon des montages à 3, 4 composantes, voire davantage 

(ex : modèle de Zenner, de Burger…).  

Cependant, malgré leur complexité croissante, ces modèles restent généralement insuffisants 

pour décrire le comportement des matériaux biologiques et en particulier des artères (Fung, 

1993). En effet, ils sont essentiellement adaptés aux matériaux viscoélastiques ayant un 

comportement linéaire, c’est à dire présentant une déformation proportionnelle lorsque la force 

appliquée est constante, quel que soit le niveau de cette force.  

Comme nous l’avons vu précédemment, le comportement élastique des artères n’est pas 

linéaire, mais curvilinéaire avec notamment une diminution de la déformation pour des fortes 

contraintes. De même, le comportement visqueux de la paroi peut être impacté par les 

conditions de travail. La non-linéarité est liée à la composition de la paroi artérielle mais 

également au fait que pour des mouvements dynamiques de grandes amplitudes les matériaux 

polymériques (incluant les artères) vont subir des réarrangements qui vont modifier leurs 

propriétés. Ainsi, les travaux biomécaniques les plus récents s’orientent vers des modèles 

susceptibles de mieux décrire les composantes viscoélastiques non linéaires (Valdez-Jasso et 

al., 2011). 
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b. Évaluation du comportement visqueux des matériaux 

Le comportement visqueux peut être évalué par l’application d’une force périodique sinusoïdale 

à un échantillon de matériau et par la mesure de la déformation résultante. 

Dans ce contexte, 3 approches ont été proposées : 

 

i. Première approche : mesure de l’angle de phase 

Lors des essais dynamiques, une contrainte sinusoïdale est appliquée à une fréquence f (=1/T) 

et l’on évalue l’existence ou non d’un décalage entre la sinusoïde de contrainte appliquée et la 

réponse sinusoïdale de déformation.    

Ainsi, pour un système au comportement linéaire soumis à une contrainte sinusoïdale 

cyclique telle que :  

σ(t) = σ0sin(ωt) 

avec ω la vitesse angulaire telle que ω = 2Sf = 2S/T, V la contrainte, t le temps, f  la fréquence, 

et T la période d’oscillation. 

La déformation H provoquée répond alors de façon sinusoïdale selon la relation :  

ε(t) = ε0sin(ωt + G) 

où G est le retard de phase (ou angle de phase ou angle de perte) qui caractérise le décalage 

entre les deux sinusoïdes. Il témoigne du phénomène de viscosité responsable de façon générale 

d’une dissipation d’énergie. 

Pour les solides élastiques purs, il n’existe aucun décalage (G = 0), pour les liquides visqueux 

purs le décalage est maximal (G = 90°= S/2), enfin pour les solides viscoélastiques on observe 

un décalage intermédiaire (0°< G < 90°) témoignant de la part du phénomène de viscosité 

(Figure 13).  
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Figure 13. Décalage de l’angle de phase G pour les élastiques parfait, les solides 
viscoélastiques et les fluides visqueux parfait.  
La sinusoïde pointillée noire est la contrainte appliquée et la sinusoïde grise est la déformation. 
 
 

ii. Deuxième approche : modélisation complexe 

Une autre façon de caractériser le comportement viscoélastique est de déterminer le lien entre 

contrainte et déformation en utilisant un module dynamique complexe comme étant égal à la 

somme d’une grandeur réelle et d’une grandeur imaginaire traduisant respectivement le 

comportement élastique et visqueux de la paroi artérielle. Le module dynamique complexe E*, 

en contrainte longitudinale sinusoïdale, est alors égal à la somme des termes : 

E* = E’ + E’’ = σ0/ε0(cosG + i sinG) 

Avec : 

- E’ = |E*|cosG, la partie réelle du module dynamique ou module de stockage avec (|E*| = 

σ0/ε0). Il correspond à la part d’énergie emmagasinée qui est restituée au cours d’un cycle. 
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- E’’ = |E*| i sinG, la partie imaginaire du module dynamique ou module de perte ou 

composante visqueuse du module complexe car il correspond à l’énergie dissipée sous 

forme de chaleur pendant le cycle avec (|E*| = σ0/ε0). 

Dans de nombreuses études, cette démarche est appliquée au modèle linéaire de Voigt (Bergel, 

1961b; Wanga et al., 2013) sous la forme : 

E* = Edyn + iKZ 

Avec, Edyn le module dynamique réel et iKZ la composante visqueuse imaginaire de E*, Z la 

vitesse angulaire (Z = 2Sf) et K la viscosité absolue (exprimée en Poise ou Pa.s) dynamique ou 

coefficient de viscosité.  

Ainsi, pour des matériaux dont la composante visqueuse est négligeable on a donc E* |  Edyn. 

Les 2 approches précédentes sont souvent difficiles à appliquer aux matériaux dans le domaine 

de l’ingénierie et encore plus en physiologie dans la mesure où les contraintes sont 

exceptionnellement sinusoïdales et le comportement de ces matériaux rarement linéaire que ce 

soit dans le domaine élastique ou visqueux (Fung, 1993). 

 

iii. Troisième approche : approche thermodynamique 

Une troisième façon de caractériser le comportement de matériaux viscoélastiques lors d’essai 

cyclique en mécanique des solides est l’approche thermodynamique (Alexander, 1983; Lazan, 

1968). Comme nous l’avons vu avec la stimulation sinusoïdale, il existe un décalage entre la 

contrainte appliquée et la déformation résultante. De ce fait, la relation contrainte-déformation 

va réaliser une boucle d’hystérèse. En effet, pour une même contrainte, la déformation est plus 

importante au cours de la décharge que de la charge. L’aire de la boucle correspond à l’énergie 

dissipée au cours du cycle de charge/décharge, l’aire sous la courbe de charge à l’énergie 

emmagasinée et l’aire sous la courbe de décharge à l’énergie restituée par le système (Figure 

1). D’un point de vue thermodynamique, l’énergie dissipée au cours d’un cycle d’hystérèse 

traduit les propriétés d’amortissement du matériau. Ainsi, lors d’oscillations libres, l’amplitude 

des oscillations au cours du temps va diminuer. La dissipation de l’énergie s’effectue sous 

forme de chaleur. 

Ainsi l’énergie dissipée D est exprimée par l’équation suivante : 
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𝐷 =  ∫ 𝜎𝑑𝜀  
Avec D l’énergie dissipée par unité de volume lors d’un stress uniforme durant un cycle 

complet. Elle est proportionnelle à l’aire de la boucle d’hystérèse de la relation contrainte-

élongation.  

De manière analogue on peut définir l’énergie U de déformation par unité de volume pour un 

matériau contraint de manière uniforme telle que : 

𝑈 = ∫ 𝜎𝑚𝑖𝑑𝑑𝜀𝜀𝑚𝑎𝑥𝜀=0  

La formule ci-dessus n’est applicable que pour les matériaux ayant un faible amortissement, 

c’est pourquoi on utilise la contrainte moyenne (Vmid) entre la phase de charge et de décharge à 

même niveau d’élongation H. Pour les matériaux avec un amortissement important, il faut 

distinguer l’énergie emmagasinée par le système durant la phase de charge : 

𝑈 = ∫ 𝜎𝑑𝜀𝜀𝑚𝑎𝑥𝜀=0  

Et l’énergie restituée pendant la phase de décharge : 

𝑈 = ∫ 𝜎𝑑𝜀0
𝜀=𝜀𝑚𝑎𝑥  

En l’absence de modélisation mathématique, il est possible de mesurer par planimétrie ces 

différentes aires sous courbe qu’elles soient de charge ou de décharge et donc de mesurer 

directement U. Cette approche a été développée au niveau artériel in vitro et in vivo chez 

l’animal par Boutouyrie et coll. et sera utilisée dans ce travail chez l’homme (Boutouyrie et al., 

1997). 

A noter, la viscosité des matériaux peut être également exprimée par la capacité 

d’amortissement spécifique qui correspond au ratio de l’énergie dissipée (D) sur l’énergie 

d’élongation (U) (Lazan, 1968; Orban, 2011):  

\ = D/U 

  

62



iv. Relation entre les 3 approches 

Si l’on considère une déformation sinusoïdale, il existe un lien entre les 3 approches présentées 

ci-dessus correspondant au ratio des composantes visqueuse sur élastique exprimées dans 

chaque modèle. Ainsi, l’angle de phase comme sa tangente se rapprochent du ratio des modules 

visqueux et élastique du modèle complexe (E’’/E’ = sin/cos = iKZ/Edyn) et du ratio des énergies 

dissipée sur élastique du modèle thermodynamique (dans lequel D est divisée par 2S afin de 

rapporter l’énergie dissipée à une période complète d’application de la force de déformation 

sinusoïdale) : 

KP = tanG  = E’’/E’ = D/2SU 

Ce ratio KP est nommé coefficient de perte d’un matériau (ou facteur de perte ou facteur 

d’amortissement). Il est classiquement noté K en physique des matériaux mais nous avons 

choisi de noter KP dans ce travail pour limiter la confusion avec le coefficient de viscosité K 

utilisé dans le modèle complexe. 

Cette correspondance entre les modèles n’est vraie que pour les matériaux au comportement 

visqueux linéaire car le modèle complexe n’est pas applicable de façon satisfaisante lorsque le 

comportement visqueux est non linéaire. C’est pourquoi, on utilise plus volontiers comme 

modèle général celui fournit par l’approche thermodynamique (Bismuth et al., 2014; Carfagni 

et al., 1998; Ungar and Kerwin, 1962). 

 

2. Caractérisation du comportement viscoélastique artériel 

Le phénomène de viscoélasticité est particulièrement observé dans les matériaux polymériques. 

En effet, la structure de ces matériaux associant plusieurs composants ne présentant pas les 

mêmes caractéristiques mécaniques, et leur organisation induit un comportement viscoélastique 

(Goto and Kimoto, 1966). Les tissus biologiques présentent des caractéristiques de polymères. 

Ainsi, le phénomène de viscoélasticité a été étudié au niveau tendineux (Ker, 1981, 1981; 

Schwerdt et al., 1980), osseux (Linde et al., 1989; Yamashita et al., 2002), cutané et de la dure-

mère (Bismuth et al., 2014; Dunn and Silver, 1983).  
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a. Approches in vitro 

Les premières approches de la composante visqueuse de la paroi artérielle ont été réalisées in 

vitro. Ces approches se sont largement inspirées des techniques d’analyse mécanique 

dynamique et consistait en la mise en contrainte d’anneau ou de « bandes » de paroi artérielle 

selon une tension périodique de type sinusoïdale (Apter Julia T. and Marquez Elsa, 1968; Band 

et al., 1972; Cox, 1975; Goedhard and Knoop, 1973; Lawton, 1955; Patel et al., 1973).  

D’autres dispositifs expérimentaux ont été développés utilisant des artères isolées canulées 

soumises à des variations sinusoïdales de volume de très faible amplitude à différents niveaux 

de pression moyenne (Bauer and Pasch, 1971; Bergel, 1961b; Dobrin and Rovick, 1969; 

Learoyd and Taylor, 1966; McDonald and Taylor, 1959). L’utilisation d’oscillations 

sinusoïdales de très faibles amplitudes (+/- 5-10 mmHg), bien inférieures aux variations de 

pression observées au niveau des artères de conductances lors d’un cycle cardiaque, permet de 

s’affranchir de la problématique de non-linéarité apparaissant pour des grandes amplitudes (le 

comportement étant considéré comme linéaire pour ces petites amplitudes d’oscillation) (Bauer 

et al., 1979). Cependant, cela ne rend pas compte du comportement visqueux véritable de 

l’artère en conditions physiologiques de variation de pression de grande amplitude. La boucle 

d’hystérèse présentée dans ces travaux est en fait reconstruite de manière incrémentale entre les 

bornes de pression et de diamètre physiologique à différents niveaux de PAM (Figure 14) 

(Busse et al., 1981).  

 
 

Figure 14. Boucle pression-diamètre au niveau d’une artère de queue de rat, pour de 
faibles oscillations sinusoïdales (A). Reconstruction de la boucle d’hystérèse à partir des 
boucles de faible amplitude d’oscillation (B).  
D’après (Busse et al., 1981) 
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Dans ces études, le comportement visqueux a été évalué par la mesure de l’angle de phase G 

(Gow et al., 1974), le calcul de tanG (Apter Julia T. et al., 1966) ou plus fréquemment par la 

détermination du module dynamique complexe E* suivi de l’évaluation du module de perte KZ 

(Band et al., 1972; Bergel, 1961b; Busse et al., 1976). 

Ces études retrouvent, pour les artères de conductance, un angle de phase entre la pression et le 

diamètre estimé entre 5 et 10°, la pression primant (Dobrin, 1978). Concernant le module 

visqueux KZ, il
 
ne représente que 5 à 10 % du module élastique dynamique (Band et al., 1972; 

Bergel, 1961b), témoin d’une faible dissipation d’énergie. Ces résultats sont retrouvés dans la 

majorité des segments artériels étudiés avec cependant un gradient ascendant à mesure que la 

quantité de muscle lisse augmente (Bergel, 1961b; Gow et al., 1974) (cf chapitre III.3.c). 

Par ailleurs, Patel et coll. ont montré sur des aortes canulées de chiens anesthésiés et mis en 

pression par une onde sinusoïdale à des fréquences croissantes jusqu’à 5 Hz, une nette 

anisotropie artérielle avec des valeurs de modules dynamiques élastique et visqueux (E’ et E’’ 

calculés) différentes dans les 3 dimensions, telles que (Patel et al., 1973) : E’ longitudinal > E’ 

circonférentiel > E’ radial et E’’ longitudinal > E’’ radial > E’’ circonférentiel. Comme dans 

les précédents travaux, ils retrouvent une faible composante visqueuse attestée par un ratio 

E’’/E’ généralement inférieur à 0,12, concluant donc à une faible part d’énergie dissipée. Dans 

ce contexte expérimental, ce ratio apparait moindre dans le plan circonférentiel comparé aux 

plans radial ou longitudinal, témoins d’une moindre dissipation d’énergie dans ce plan. Les 

auteurs suggèrent que ces différences de viscoélasticité selon le plan de section, permettent une 

transmission de l’énergie pulsatile emmagasinée quasi intégrale vers la périphérie (par la faible 

dissipation dans le plan circonférentiel) mais un amortissement des fluctuations d’énergies liées 

aux déformations dans les autres plans. 

Cependant, il existe une certaine variabilité entre les études concernant les résultats observés 

du module E* et de l’angle de phase G. Ceci peut être lié au segment artériel utilisé et à sa 

présentation (bandes, anneaux ou artères isolées). De plus, E* peut être obtenu par différents 

modes de calcul qui peuvent modifier les résultats. Ainsi, le module de Peterson EP ou celui de 

Bergel (Einc) ont été utilisés pour exprimer le module complexe et ainsi calculer le module 

dynamique et le module de perte. Certains auteurs estiment que Einc est le plus fiable car il prend 

en compte l’épaisseur de la paroi (Gow et al., 1974).  

Les limites de ces méthodes in vitro sont cependant nombreuses. Le travail sur anneaux ou 

bandes artérielles présente le désavantage de perdre la nature cylindrique de l’artère. Par 
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ailleurs, l’explantation conduit à la perte de la régulation nerveuse péri artérielle induisant des 

conditions de travail très différentes. De plus, l’application d’une stimulation sinusoïdale est 

non physiologique et ne rend pas complètement compte de la réalité du comportement artériel. 

Les approches in vivo se sont donc imposées pour résoudre ces problématiques. 

b. Approche in vivo 

L’utilisation de cathéter de pression invasif associé à une mesure du diamètre externe par 

l’application de capteur au niveau de la paroi artérielle in vivo ou par échographie a permis 

l’obtention des signaux de pression et de diamètre simultanés. 

i. Approche fréquentielle 

Les ondes périodiques de pression et de diamètre étant non sinusoïdales, il a été proposé de les 

décomposer en une somme de fonctions sinusoïdales élémentaires (harmoniques) par une 

transformée de Fourier. Cependant cette approche s’est révélée décevante (Gow and Taylor, 

1968; Imura et al., 1990; Peterson Lysle H. et al., 1960). Ainsi, chez l’animal comme chez 

l’homme, la décomposition en 10 harmoniques des signaux de pression et de diamètre a permis 

d’obtenir, pour chaque harmonique, l’angle de phase G et de calculer E*. Il a alors été possible 

de déterminer le module élastique dynamique Edyn et le module visqueux KZ 
à partir des 

relations Edyn = E*cosG et KZ 
= E*sinG. Pour les deux premières harmoniques, les auteurs 

retrouvaient chez l’animal comme chez l’homme des résultats proches des études in vitro, à 

savoir, un angle de phase d’environ 7° au niveau de l’aorte abdominale et un module visqueux 

compris entre 9 et 12 % de Edyn, croissant de l’aorte thoracique vers les artères périphériques 

(Gow and Taylor, 1968; Imura et al., 1990). Cependant, du fait de la non-linéarité de la relation 

pression-diamètre, cette méthode a donné des résultats aberrants de G et de ratio dans les 

harmoniques les plus élevées (Bertram, 1980). Ceci ne permettait donc pas de rendre compte 

du phénomène visqueux pour l’ensemble des harmoniques des signaux mesurés conduisant à 

l’abandon de cette méthode. 

Ces échecs de l’analyse fréquentielle et le caractère non physiologique de l’analyse sinusoïdale 

ont rendu préférable les approches temporelles (Tian et al., 2013). Ces approches ont été 

envisagées chez l’animal ex vivo et in vivo (Armentano et al., 1995b; Barra et al., 1997; Bauer 

et al., 1979; Boutouyrie et al., 1997, 1998) et chez l’homme (Armentano et al., 1995a; Shau et 

al., 1999; Stefanadis et al., 1995). 
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ii. Approche temporelle 

Ces méthodes nécessitent l’obtention en simultané, sur deux sites différents les plus rapprochés 

possible ou successivement sur le même site, d’une courbe de pression et de diamètre. Ceci 

permet, d’emblée ou après resynchronisation, sur le pied de l’onde voire sur l’onde dicrote 

d’obtenir une relation pression-diamètre en temps réel. L’étape de synchronisation des 2 

courbes est indispensable pour éviter les décalages de courbes liés à la mesure simultanée sur 

deux sites distincts ou à la mesure décalée dans le temps sur le même site (Hoeks et al., 2000). 

En effet, un décalage dans les sites de mesure aboutit à un décalage des courbes de pression et 

de diamètre résultant en une sur- ou sous-estimation du phénomène visqueux. Ceci a 

notamment été montré en utilisant des plateformes mettant en pression un tube viscoélastique 

tout en appliquant un décalage minime entre les sites de mesures de pression et de diamètre 

(Hoeks et al., 2000). Cependant, dans certains cas cette étape peut être évitée notamment si la 

mesure se fait en parallèle, par exemple sur les deux artères carotides strictement au même 

niveau (Bussy et al., 2000; Shau et al., 1999). 

Globalement, 2 approches principales de mesure de la viscosité artérielle in vivo ont été 

proposées : l’une basée sur la séparation de la contrainte élastique et visqueuse par annulation 

de la boucle d’hystérèse par itérations successives, l’autre par la mesure de l’aire de la boucle 

d’hystérèse par planimétrie.  

 
1. Annulation de la composante visqueuse par itération (ou méthode 

polynomiale ou modèle de Voigt modifié) 

Cette méthode proposée par Bauer et coll. a été initialement réalisé in vivo in situ chez le chien 

anesthésié (Bauer et al., 1979). Elle est, comme pour le modèle de Voigt, basée sur la séparation 

du comportement artériel en une contrainte élastique et une visqueuse telle que : 

 𝜎 = 𝜎𝑒𝑙 + 𝜎𝑣𝑖𝑠 = 𝑓𝑒𝑙 (𝑟) + 𝑓𝑣𝑖𝑠(𝑑𝑟𝑑𝑡)   
 

où r le rayon et σ la contrainte telle que σ = P. ri/h avec ri le rayon interne, h l’épaisseur de la 

paroi. 

A la différence des séparations précédentes, elle ne présuppose pas la linéarité du comportement 

élastique ou visqueux car 𝑓𝑒𝑙 et 𝑓𝑣𝑖𝑠 sont des fonctions générales. L’expression de 𝜎𝑣𝑖𝑠  peut 

alors être écrite telle que : 
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𝜎𝑣𝑖𝑠 = 𝐹. 𝑑𝑟𝑑𝑡 

 

en supposant que F est une constante.  

Ainsi, le comportement élastique peut être exprimé tel que : 

 𝜎𝑒𝑙 =  𝜎 − 𝐹. 𝑑𝑟𝑑𝑡   
 

La relation entre σel et le rayon r étant par définition une courbe ne présentant aucune hystérèse 

car élastique, le coefficient F est alors obtenu par itération jusqu'à la disparition de la boucle de 

la relation σ/r. Cependant, l’absence de valeur de F au plan expérimental permettant la 

suppression complète de la boucle a conduit à proposer une expression de F en utilisant deux 

facteurs F1 et F2 tels que : 

 𝐹 =  (𝐹1  +  𝐹2 |𝑑𝑟𝑑𝑡 |) . 𝑑𝑟/𝑑𝑡 

 

Soit :  𝜎𝑒𝑙 =  𝜎 − (𝐹1  +  𝐹2 |𝑑𝑟𝑑𝑡 |) . 𝑑𝑟/𝑑𝑡 

 

où les valeurs à déterminer sont F1, un terme constant, et F2, un terme proportionnel à dr/dt 

(vitesse de déformation). L’utilisation de cette équation polynomiale de second degré apparait 

alors suffisante pour obtenir une annulation quasi complète de la boucle d’hystérèse et l’ajout 

de degrés supplémentaires n’améliore pas la suppression de la boucle. La contrainte visqueuse 

est ensuite calculée à différents niveaux de dr/dt observés lors du cycle cardiaque. Il apparait 

alors que la relation contrainte visqueuse-vitesse de déformation est de forme sigmoïdale 

traduisant la non-linéarité du comportement visqueux au cours du temps. Ainsi, la contrainte 

visqueuse augmente avec la vitesse d’étirement (dr/dt) mais de manière non linéaire tendant à 

une valeur en plateau aux hautes vitesses de déformations (Figure 12) (Bauer et al., 1979).  
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Figure 15. Relation contrainte visqueuse-dr/dt 
 D’après (Bauer et al., 1979) 

 

Les auteurs proposent alors de calculer par analogie au module de Bergel un module visqueux 

qu’ils nomment coefficient de viscosité η dépendant de la vitesse de déformation. Ce module 

de viscosité correspond au rapport de la contrainte visqueuse circonférentielle (Vvis) à la 

déformation relative en fonction du temps (r.dt/dr) et intègre la dimension longitudinale par 

l’expression (1-Q2) de l’équation de Bergel (Bergel, 1961a):  

η = V𝑣𝑖𝑠.𝑟𝑑𝑟 𝑑𝑡⁄ (1 − Q2) 

où r est le rayon moyen, et Vvis et dr/dt sont issus de la relation précédente.  

Ce coefficient de viscosité ainsi exprimé est égal à la pente de la tangente à la relation contrainte 

visqueuse-vitesse de déformation à chaque niveau de dr/dt. Ainsi, le coefficient K n’est pas 

constant, il est élevé pour de faibles vitesses d’étirement et diminue pour atteindre une valeur 

quasi nulle pour les vitesses d’étirement maximales. Cette vitesse d’étirement est modulée par 

2 facteurs : 

- La FC, dont l’effet est assez faible dans l’intervalle des fréquences physiologiques.  

- Le moment du cycle qui influe fortement sur la vitesse d’étirement pouvant être positive, 

nulle ou négative. Ainsi, au cours du cycle cardiaque le coefficient K calculé par Bauer n’est 

pas constant, étant minimal lors de la phase systolique où la vitesse d’étirement est 

maximale, correspondant à la montée rapide de la pression en systole. A l’inverse lors de la 

phase diastolique la vitesse de rétraction est plus lente car la diminution de la pression est 

progressive, le module visqueux augmente et la viscosité pariétale va être plus marquée. 

Ceci explique probablement pourquoi on voit apparaitre le phénomène visqueux et 

l’hystérèse lors de cette phase.  
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L’équipe d’Armentano et coll. utilise une simplification de la méthode initiale de Bauer 

(Armentano et al., 1995b; Barra et al., 1997). Par itération successive, ils déterminent la valeur 

d’un coefficient de viscosité pariétal η tel que : 

Pélast = Pmesurée + η.dD/dt 

Avec D le diamètre et Pélast la pression pour laquelle la boucle d’hystérèse disparaît en 

conservant un sens de rotation horaire se rapprochant ainsi au plus près d’une relation pression-

diamètre théorique parfaitement élastique. Ainsi, il s’agit d’un modèle polynomial à un degré 

correspondant au modèle de Voigt, contrairement au modèle de Voigt modifié de Bauer à 2 

degrés. En conséquence, le coefficient de viscosité η évalué par Armentano et coll, ne rend pas 

compte de la non-linéarité du comportement visqueux contrairement à celui (variable) évalué 

par Bauer.  

En combinant la méthode du module complexe et l’approche polynomiale permettant le calcul 

du coefficient η par annulation de l’hystérèse, Armentano et coll ont proposé une méthode de 

calcul du travail visqueux tel qu’il est exprimé au plan thermodynamique (Armentano et al., 

2006, 2006). Dans cette approche le travail visqueux est exprimé par l’énergie dissipée WD telle 

que : 

WD = ωη.A/π 

où ω est la vitesse angulaire (2S.FC), ωη le module de perte du module complexe et A 

l’expansion systolo-diastolique de la section artérielle au cours du cycle. De plus, un ratio 

d’amortissement est calculé tel que : 

 [= WD / WSt 

Avec WSt l’énergie restituée sans dissipation par la paroi telle que : 

WSt = -2A/πC 

où C est la compliance artérielle isobarique. 

L’expression du travail visqueux développée dans ce travail établi un lien direct avec le 

coefficient de viscosité, qui bien que constant dans ce modèle, caractérise, lui, les propriétés 

visqueuses intrinsèques du matériau. Elle montre également le lien entre le travail visqueux et 
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les conditions de travail de l’artère, en particulier avec la FC et l’expansion systolo-diastolique 

de la lumière vasculaire.  

 
2. Approche thermodynamique basée sur la planimétrie de la boucle 

d’hystérèse  

En 1997, inspirée par des travaux précédents, Boutouyrie et coll. propose d’utiliser une 

approche thermodynamique pure, que nous utiliserons également dans la suite de ce travail, 

pour l’étude de la viscosité artérielle (Bertram, 1980; Bodley, 1976; Boutouyrie et al., 1997). 

Dans cette approche, la courbe de diamètre a été obtenue au moyen de l’échotracking vasculaire 

et la courbe de pression soit par mesure invasive de l’aorte abdominale de rats pour les 

expérimentations in vivo, soit en générant une onde de pression d’allure physiologique par un 

dispositif de pompe/piston (in vitro). Ainsi, la boucle d’hystérèse, témoin du phénomène de 

viscosité a pu être évaluée dans le mêmes conditions de travail in vivo et in vitro. La mesure de 

l’aire de la boucle par planimétrie, étant le produit d’une pression et d’une surface, correspond 

à la valeur de viscosité absolue exprimée en J.m-1. Le système d’echotracking fournissant une 

mesure de diamètre, et les surfaces étant calculées à partir de ces données en supposant un 

cylindre parfait, certains auteurs ont utilisé la relation pression-diamètre, la viscosité était alors 

exprimée en J.m-2 (Toutouzas et al., 2000). Ainsi, l’aire mesurée renvoie directement à l’énergie 

dissipée au cours d’un cycle cardiaque pour une unité de longueur. La valeur de l’aire sous la 

courbe ascendante de la relation (charge) correspond à l’énergie élastique emmagasinée par la 

paroi. Cette méthode permet de calculer un ratio entre énergie dissipée et emmagasinée et tient 

donc compte en partie des conditions de travail. Ainsi, ce ratio se rapproche très fortement de 

la capacité d’amortissement spécifique d’un solide entier en ingénierie mécanique \ = D/U 

(Lazan, 1968; Orban, 2011).  

D’un point de vue pratique, certains auteurs utilisent le diamètre externe (Stefanadis et al., 

1995) et d’autres le diamètre interne pour réaliser ces courbes pression-diamètre (ou surface) 

(Boutouyrie et al., 1997; Stefanadis et al., 1997). Une étude a montré que la mesure du diamètre 

interne avec un cathéter intra-luminal en Y était superposable en termes de variation à la mesure 

du diamètre externe en plaçant chez l’animal 2 cristaux pariétaux au niveau adventitiel 

suggérant que les diamètres interne et externe pouvaient être utilisés indifféremment dans 

l’évaluation du phénomène visqueux (Stefanadis et al., 1995). Ces résultats vont cependant à 

l’encontre de ceux comparant différents systèmes d’échotracking vasculaire ne mesurant pas 
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les diamètres au même niveau de la paroi et concluant à la non-comparabilité des méthodes 

entre elles pour l’analyse du comportement mécanique (Segers et al., 2004). En effet, les 

variations du diamètre interne sont supposées être plus amples que celle du diamètre externe du 

fait de l’amincissement pariétal. L’effet direct du cathéter en Y sur la paroi explique 

probablement ces résultats discordants.  

3. Autres approches  

D’autres méthodes ont été utilisées pour évaluer le phénomène visqueux mais dans une moindre 

mesure. A partir de la mesure simultanée de la pression et du diamètre carotidien (bilatérale) 

Lénàrd et coll. ont tenter d’évaluer la viscosité en calculant la distensibilité quasi-statique (Dstat) 

et la distensibilité dynamique (Ddyn) (Lénárd et al., 2000). En théorie, Dstat ne dépend que de la 

composante élastique alors que Ddyn dépend aussi de la viscosité. Ainsi, Dstat/Ddyn pourrait être 

un marqueur de viscosité. Cependant, les conditions d’obtention de Dstat à partir de différents 

niveaux de PAM (au repos et après cold pressure test ou contraction musculaire) induisent des 

modifications de contrainte et de géométrie qui ne sont pas prises en compte. 

Une autre méthode proposée est d’évaluer le phénomène visqueux par la comparaison des 

pentes systolique et diastolique de la boucle d’hystérèse (Giannattasio et al., 2008). A l’opposé 

de l’évaluation incrémentale du comportement artériel, certains auteurs ont proposé cette 

méthode basée sur le principe de pseudo-élasticité (Bauer and Pasch, 1971; Fung, 1993). 

Compte tenu du caractère cyclique de la relation contrainte-déformation, ce principe propose 

de considérer le matériau étudié comme un matériau élastique lors de la phase de charge et un 

autre matériau élastique lors de la décharge. Ainsi, les pentes (marqueur de rigidité, car 

équivalent au module) de chaque phase peuvent être comparées et seraient un marqueur de 

viscosité. Bien que les auteurs confirment une rigidification systolique et diastolique avec l’âge 

et l’HTA, il n’existe pas de résultats spécifiques concernant les différences de pentes. De plus, 

cette méthodologie n’a pas été comparée aux autres techniques de planimétrie ou d’annulation 

d’hystérèse rendant difficile son utilisation actuelle (Giannattasio et al., 2008).  
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3. Déterminants de la viscosité  

Les propriétés d’amortissement des matériaux viscoélastiques dépendent de nombreux facteurs. 

Parmi eux les principaux sont : le type de matériau, l’amplitude de la contrainte, les forces 

internes, le nombre de cycle d’étude, la géométrie, la température (Lazan, 1968; Orban, 2011). 

Concernant les artères plusieurs travaux ont évalué, au moyen des différentes approches 

méthodologiques exposées dans le chapitre précédent, les déterminants de la viscosité. Même 

si ces derniers restent discutés, des résultats expérimentaux et cliniques suggèrent une 

régulation passive liée à la viscosité propre des composants de la paroi vasculaire telles que les 

CML et une régulation active par le tonus musculaire et l’endothélium (Armentano et al., 

1995b; Bergel, 1961b; Boutouyrie et al., 1997; Busse et al., 1981). De plus, les conditions de 

travail mécanique de l’artère, semblent impliquées, rendant indispensable la prise en compte de 

la géométrie, de la PP et de la FC lors de l’étude du phénomène visqueux (Boutouyrie et al., 

1997; Mangoni et al., 1996; Stefanadis et al., 2000; Tan et al., 2012). 

 

a. Les conditions de travail artérielles 

i. La contrainte pariétale 

Le comportement mécanique des matériaux viscoélastiques dépend fortement des contraintes 

appliquées (Orban, 2011). Ainsi pour des matériaux uniformes, tels que les métaux, la 

dissipation d’énergie est régie par la relation : 

D = Jσn 

avec 2 constantes : J la constante d’amortissement et n l’exposant d’amortissement. Cette 

relation traduit le fait que la dissipation d’énergie varie avec l’amplitude de la contrainte. De 

plus, lorsque ces matériaux sont organisés en structure (cylindriques par exemple), la 

dissipation dépend également de la géométrie car la distribution de la contrainte ne sera pas 

forcément homogène. Enfin, l’énergie emmagasinée U dépend du carré de la contrainte (Lazan, 

1968; Orban, 2011). En conséquence, le ratio entre D et U dépend de la contrainte quand n est 

supérieur à 2 ce qui est le cas pour la plupart des polymères (Orban, 2011). Comme nous le 

voyons, du fait de leur composition et de leur organisation inhomogène, le comportement des 

artères en réponse à la contrainte ne peut pas être exprimé par une relation aussi simple. 

Cependant, cette relation souligne, d’un point de vue théorique, la relation qui existe entre 
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contrainte et amortissement et montre que le ratio entre énergie dissipée et emmagasinée 

n’annule pas totalement pour les polymères cette dépendance à la contrainte. 

D’un point de vue expérimental, plusieurs travaux in vitro ont étudié la relation entre la 

contrainte et le comportement visqueux. Ainsi, une relation linéaire entre K, KZ ou l’angle de 

phase et la contrainte semble exister (Bauer and Pasch, 1971; Busse et al., 1981). A l’inverse, 

certains auteurs constatent une diminution de la surface de la boucle d’hystérèse dans des 

expériences à PAM croissante mais PP constante suggérant une diminution de l’énergie 

dissipée lors de l’augmentation de la contrainte (Gow et al., 1974). Ces résultats sont cependant 

à tempérer car l’augmentation concomitante de la rigidité artérielle aboutit à une baisse de la 

surface de l’aire sous la courbe de charge donc de l’énergie emmagasinée et donc un ratio stable 

lors de l’augmentation de la PAM (Boutouyrie et al., 1998). Ainsi, certains auteurs, suggèrent 

que le ratio entre énergie dissipée et emmagasinée dépend essentiellement de la PP et non du 

niveau de PAM (Boutouyrie et al., 1998). Chez l’homme, des résultats indirects suggèrent que 

l’augmentation de la contrainte, par exemple chez certains hypertendus, s’accompagne d’une 

augmentation de K et de l’énergie dissipée (Armentano et al., 2006). Cependant, ces patients 

présentent également une augmentation de la PP et une hypertrophie pariétale qui constituent 

des facteurs confondants.  

ii. La fréquence cardiaque  

Un autre déterminant lié aux conditions de travail est la FC. Plusieurs travaux in vitro, sur des 

modèles animaux notamment, ont étudié l’effet d’une augmentation de la fréquence sinusoïdale 

entre 0 et 15 Hz (correspondant au range des fréquences des n harmoniques de l’onde de 

pression). Alors que plusieurs auteurs constatent une forte augmentation de Edyn (jusqu'à 59%) 

entre 0 et 2 Hz (Band et al., 1972; Bauer and Pasch, 1971; Bergel, 1961b) puis une stabilisation 

pour des fréquences supérieures (Bergel, 1961b; Gow et al., 1974), on observe une 

augmentation très modeste, voir dans certains travaux une diminution, du module visqueux KZ 

et de G (Bergel, 1961b; Gow et al., 1974). Ces relations avec la fréquence sont retrouvées pour 

la majorité des segments artériels étudiés (aorte jusqu'aux fémorales, carotides, coronaires) 

(Gow et al., 1974). 

In vivo, le rôle de la composante visqueuse dans l’augmentation de la rigidité artérielle lors de 

l’augmentation de la FC par le stimulation cardiaque (pacing) a été suggéré (Mangoni et al., 

1996; Mircoli et al., 1999; Tan et al., 2012). A l’inverse, certains auteurs ont montré une 
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augmentation de la distensibilité avec le pacing chez l’homme, associée à une diminution de la 

surface de la boucle d’hystérèse (Stefanadis et al., 1998). D’autres auteurs retrouvent une 

stabilité du module élastique et du module visqueux KZ (Salvucci et al., 2007). L’explication 

de ces résultats contradictoires pourrait venir d’une baisse de la PP ou du diamètre avec le 

pacing, aboutissant à une diminution de la contrainte pariétale et donc à des conditions de travail 

différentes selon les études (Giannattasio et al., 2003; Stefanadis et al., 1998). Une relation « en 

cloche » de tanG avec le logarithme de la fréquence pourrait également expliquer les différences 

observées entre les études selon le modèle et le range de fréquence étudiés (Fung, 1993). Dans 

tous les cas, une variation modeste de KZ en présence d’une augmentation de fréquence, donc 

de Z, traduit une baisse marquée de K (Armentano et al., 2001; Busse et al., 1981). Au plan 

expérimental, cette baisse apparait plus importante pour les niveaux de contrainte les plus 

élevés (Busse et al., 1981). L’explication de ce phénomène n’est pas certaine mais la baisse de 

K pourrait être la conséquence de la relaxation des CML par la stimulation endothéliale liée à 

l’augmentation du flux lors de l’accélération de la FC (Armentano et al., 2001; Goto and 

Kimoto, 1966; Salvucci et al., 2007). 

A notre connaissance, seule une étude chez le rat normotendu et spontanément hypertendu 

(Albaladejo et al., 2004), a évalué l’effet de la réduction pharmacologique de la FC sur la 

viscosité pariétale évaluée par une approche thermodynamique. Dans ce travail, il a été montré 

une augmentation de la viscosité absolue et relative secondaire à l'administration aiguë 

d’ivabradine, sans augmentation du module élastique.  

 

b. La matrice extracellulaire  

Plusieurs travaux ont montré que les propriétés passives de la MEC étaient responsables d’une 

partie du comportement visqueux. Ainsi, des expérimentations de digestion sélective sur artères 

isolées ont été réalisées montrant une augmentation nette du module élastique et de l’hystérèse 

lors de la digestion de l’élastine et des CML par de la trypsine (Goto and Kimoto, 1966). A 

l’inverse, une digestion du collagène et de la CML par de l’acide formique entraine une 

disparition de la boucle d’hystérèse et une baisse de la rigidité. De même, au niveau de l’artère 

pulmonaire, il existe une persistance de l’hystérèse malgré, l’inactivation des CML par un 

milieu pauvre en ions calcium et magnésium suggérant un rôle propre des composants de la 

MEC (Wang and Chesler, 2012). 

De plus, l’augmentation de la quantité de collagène et de protégolycanes est responsable de 

l’augmentation de la viscosité relative observée dans un modèle animal d’hypertension 
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artérielle pulmonaire (HTAP) induite par l’hypoxie, en l’absence de modification du contenu 

en CML (Wang et al., 2013). Cette augmentation est secondaire à une diminution de l’énergie 

emmagasinée alors que l’énergie dissipée reste constante. De manière intéressante, 

l’administration d’un traitement limitant la survenue de cross-links entre les protéines de la 

MEC, prévient cette augmentation de viscosité. Ces résultats suggèrent un rôle des cross-links 

dans la rigidification du système et l’augmentation de la viscosité (Wang and Chesler, 2012). 

Chez des souris transgéniques synthétisant du collagène de type I résistant aux collagénases, 

l’absence de turnover du collagène et la désorganisation de la structure et des interactions entre 

les fibres collagènes mais aussi avec les autres structures de la MEC aboutissent à une altération 

des capacités d’amortissement (Wang et al., 2013). Ces résultats insistent ainsi sur le rôle de 

l’architecture et des frictions entre les composants de la paroi dans le phénomène viscoélastique 

et pas seulement sur la viscosité propre du collagène. 

L’élastine présente une hystérèse quasi nulle ce qui confirme son caractère proche d’un 

élastique parfait (Wagenseil and Mecham, 2009). Cependant des modifications pathologiques 

de l’élastine, notamment l’augmentation des cross-links par le phénomène de glycation, 

peuvent être responsable de l’apparition d’une hystérèse témoignant du rôle de l’architecture 

de la MEC dans le phénomène de viscosité (Wang et al., 2015; Zou and Zhang, 2012). De 

même, un déficit en fibuline-5, une glycoprotéine assurant une liaison entre les fibres élastiques 

et les intégrines de la surface des cellules, est responsable d’un effondrement de l’énergie 

élastique emmagasinée et d’une augmentation de l’énergie relative dissipée (Ferruzzi et al., 

2015). Enfin, la desmine, une protéine filamentaire qui contribue à l’architecture des fibres 

musculaires lisses, contribue à la VPA. Ainsi les artères carotides des souris mutées desmine -

/-, présentent une distensibilité moindre et des viscosités absolue et relative plus élevées que 

des souris desmine +/+, alors que les quantités de collagène, d’élastine et de CML sont 

similaires (Lacolley et al., 2001).  

L’ensemble de ces éléments confirme que la viscosité propre des constituants de la paroi 

artérielle mais également la composition de la paroi artérielle ou l’organisation et l’architecture 

liant cellules et MEC participent au comportement viscoélastique artériel. 

c. La cellule musculaire lisse 

La CML a longtemps été considérée comme le principal élément de la paroi responsable du 

phénomène visqueux. Plusieurs études in vitro ont montré que le module élastique dynamique 

Edyn est plus élevé que le module statique Estat, ce qui traduit la part visqueuse du comportement 
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mécanique. A mesure que les artères de conductance sont plus riches en CML le ratio Edyn/Estat 

augmente passant de 1,1 pour l’aorte thoracique à 1,2 pour l’aorte abdominale, 1,4 pour la 

fémorale, 1,6 pour la carotide et jusqu'à 2 pour l’artère circonflexe (Bergel, 1961b; Gow et al., 

1974). Plusieurs études in vitro ont confirmé que ηω est plus élevé dans les artères les plus 

riches en CML (Bergel, 1961b; Dobrin, 1978). De même, in vivo, le coefficient K est plus élevé 

dans les artères de conductance les plus distales (Bia et al., 2005). De plus, la viscosité absolue 

diminue lors d’expérience de décellularisation d’artères carotides (Williams et al., 2009b). 

D’autres travaux ont montré l’association entre l’augmentation de l'EIM et de la viscosité 

carotidienne et suggèrent ainsi que le muscle lisse joue un rôle dans la viscosité (Armentano et 

al., 1998). Par ailleurs, les inhibiteurs de l’enzyme de conversion de l’angiotensine (IEC) 

pourraient réduire la viscosité pariétale par un effet anti-remodelage qui réduit l’hypertrophie 

des CML (Armentano et al., 2006). Cependant, les composants cellulaires responsables du 

comportement visqueux de la CML sont mal connus mais pourraient être le cytoplasme, la 

membrane cellulaire, les éléments du cytosquelette mais également les interactions cellule-

MEC comme nous l’avons vu précédemment (Janmey, 1991). 

d. Le tonus musculaire 

Le rôle du tonus musculaire lisse a également été avancé pour expliquer le phénomène 

visqueux. Plusieurs études in vitro ont donné des résultats contradictoires rendant difficiles une 

conclusion définitive. Ainsi, une augmentation de l’angle de phase, du module visqueux ou de 

l’hystérèse est décrite lors de l’administration de vasoconstricteurs tels que la norépinéphrine, 

la phényléphrine, le cyanure de potassium ou l’histamine ou lors d’une stimulation électrique 

(Alexander, 1983; Dobrin and Rovick, 1969; Goto and Kimoto, 1966; Patel et al., 1973; Wurzel 

et al., 1970). Par contre à des doses très élevées de norépinephrine, l’aire visqueuse s’effondre, 

mais dans un contexte particulier de diminution massive de la distensibilité (Holzapfel and 

Ogden, 2014). A l’inverse sous papavérine une diminution de l’hystérèse est constatée (Bauer 

and Pasch, 1971).  

Ces résultats ont été également constatés in vivo, l’activation des CML par la phényléphrine 

augmentant le module visqueux (Armentano et al., 1995b; Gamero et al., 2001; Peterson Lysle 

H. et al., 1960). De même, dans l’artère pulmonaire, Santana et coll. ont comparé les effets 

d’une HTAP aigue induite par 2 méthodes pour évaluer le rôle propre du tonus musculaire dans 

les variations des propriétés mécaniques artérielles. Dans ces conditions isobariques, l’injection 

de phényléphrine qui entraine une diminution du diamètre et donc probablement de la 
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contrainte, s’accompagne d’une augmentation de la viscosité, évaluée par K. A l’inverse, 

l’occlusion passive de l’artère pulmonaire par méthode mécanique, responsable d’une 

augmentation de pression comparable sans modification du diamètre, ne modifie pas la 

viscosité. Ceci suggère un rôle propre du tonus musculaire lisse dans l’augmentation de la 

viscosité indépendamment des conditions de pression (Santana et al., 2005). 

A l’inverse, certaines études ne retrouvent pas de relation entre tonus musculaire lisse et VPA 

(Boutouyrie et al., 1998; Busse et al., 1976, 1981). Cependant, cette absence de lien pourrait 

s’expliquer par l’existence de variations de contrainte pariétale dans ces travaux. De plus, dans 

les études in vitro, l’augmentation du module visqueux lors de l’administration de 

norépinephrine est tout de même observée dans les conditions de faible contrainte et basse 

fréquence d’oscillation, les plus proches de la physiologie (Busse et al., 1981). 

e. La fonction endothéliale 

Certaines études suggèrent que l’endothélium participe à la régulation de la viscosité pariétale 

artérielle. Ainsi, chez l’animal, la dénudation endothéliale entraine une augmentation de la 

viscosité absolue et relative évaluée par planimétrie et du module visqueux KZ (Armentano et 

al., 2001; Boutouyrie et al., 1997).  

Le mécanisme par lequel l’endothélium participe à cette régulation n’est pas connu mais 

pourrait faire intervenir la libération de facteurs endothéliaux, pouvant eux même agir par un 

mécanisme tonique ou non. En effet, plusieurs travaux ont démontré que l’inhibition locale de 

la production de NO et des EETs avait un effet sur le tonus musculaire lisse et la mécanique 

des artères de conductance sans cependant évaluer spécifiquement la viscosité pariétale (Bellien 

et al., 2005). Les quelques études évaluant la viscosité pariétale au cours du vieillissement ou 

de pathologies s’accompagnant d’une dysfonction endothéliale présentent des conclusions 

variables et de nombreux facteurs confondants (cf. chapitres suivants) tels que les conditions 

de travail ou le tonus musculaire lisse. 

78



4. Effets du vieillissement et de la pathologie sur la viscosité pariétale  

a. Effet du vieillissement sur la viscosité pariétale 

Quelques études ont évalué l’effet du vieillissement sur la composante visqueuse. Certains 

travaux in vitro retrouvent une augmentation du module visqueux avec l’âge, souvent parallèle 

à l’augmentation de Edyn (Band et al., 1972; Learoyd and Taylor, 1966). Ce résultat est retrouvé 

dans une étude in vivo qui montre un coefficient de viscosité K plus élevé chez les sujets d’âge 

moyen ne faisant pas d’activité physique comparés aux plus jeunes (Kawano et al., 2013). Cette 

augmentation de la viscosité pariétale est prévenue par l’entrainement physique (Kawano et al., 

2013). Concernant la boucle d’hystérèse, l’âge semble s’accompagner d’une diminution de la 

surface de la boucle traduisant une diminution du travail visqueux (Dobrin, 1978; Giannattasio 

et al., 2008). Ce résultat a été interprété comme le reflet du remplacement du muscle lisse par 

du tissu fibreux (Dobrin, 1978). Cependant, le vieillissement s’accompagne de modifications 

de géométrie et de pression (moyenne ou pulsée), donc de contrainte pariétale, et d’une 

augmentation de la rigidité artérielle, qui compliquent l’interprétation de l’effet de l’âge sur la 

boucle d’hystérèse. De plus, l’augmentation du module visqueux constatée par certains auteurs 

pourrait, du fait de la baisse de la distension avec le vieillissement (Benetos et al., 1993a; 

Hansen et al., 1995), aboutir à une baisse ou une stabilité de WD calculé telle que proposé par 

Armentano et coll (Armentano et al., 2006). Dans ce contexte, une évaluation de l’effet de l’âge 

sur la viscosité pariétale des artères élastiques proximales, évaluée en termes d’énergie dissipée 

absolue et relative et tenant compte des conditions de travail artérielles, permettrait de clarifier 

ces résultats.   

b. Effet de l’HTA sur la viscosité pariétale 

L’effet de l’HTA sur la VPA a été évalué au moyen de modèles animaux et chez l’homme 

suggérant une augmentation du travail visqueux lors de l’HTA en lien avec l’augmentation du 

travail élastique (Albaladejo et al., 2004; Armentano et al., 1995a; Barra et al., 1997). Ainsi, la 

comparaison in vitro de bandes aortiques de rats hypertendus post-néphrectomie versus 

normotendus retrouvent une augmentation du module visqueux parallèle à celle du module 

élastique (Bandick and Sparks, 1970). De même, chez le rat spontanément hypertendu (SHR) 

le travail visqueux est augmenté par rapport au rat Wistar, mais le ratio entre l’énergie dissipée 

et l’énergie totale échangée par cycle est identique (Albaladejo et al., 2004). Le coefficient de 

viscosité est également augmenté chez le chien ayant une HTA réno-vasculaire (Barra et al., 
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1997). De même, les études réalisées chez l’homme démontrent une augmentation de la 

viscosité absolue ou de K chez le patient hypertendu que ce soit au niveau carotidien, fémoral 

ou aortique (Armentano et al., 1995a; Stefanadis et al., 1997). Un des mécanismes proposés 

pour expliquer cette augmentation de viscosité est la présence d’une augmentation de l’EIM, 

au cours de l’HTA liée aux CML. En effet, l’hypertrophie et l’augmentation de la proportion 

de surface occupée par les CML seraient responsables de l’augmentation de viscosité absolue 

(Armentano et al., 1998). Cependant, après prise en compte de l’énergie totale et de 

l’augmentation du travail élastique chez le patient hypertendu, cette augmentation de viscosité 

absolue et donc de l’énergie dissipée s’accompagne en fait d’une augmentation équivalente de 

l’énergie emmagasinée résultant en un ratio comparable entre normo et hypertendus 

(Armentano et al., 2006). Ceci suggère plutôt que l’augmentation de la viscosité est un 

phénomène d’adaptation aux modifications de conditions de travail.  

Au plan pharmacologique, les travaux chez l’animal ont montré que le blocage du système 

rénine angiotensine par l’enalapril ou un bloqueur du récepteur de l’angiotensine II dans l’HTA 

réno-vasculaire s’accompagne d’une normalisation du coefficient de viscosité (Barra et al., 

1997). De même, chez l’homme, le traitement par IEC permet de réduire le travail visqueux 

mais également le travail élastique et donc de maintenir un ratio stable. Dans cette étude, les 

patients hypertendus présentaient une augmentation de la PP qui explique en partie 

l’augmentation du travail élastique (Armentano et al., 2006).  

 

c. Effet du diabète sur la viscosité pariétale 

Le diabète est associé à une diminution de la distensibilité aortique ou carotidienne (Duflot et 

al., 2019; Engelen et al., 2015; Sciatti et al., 2018; Tentolouris et al., 2003; Toutouzas et al., 

2000; Zhang et al., 2014). De plus, il a été montré une augmentation de la rigidité artérielle 

mesurée par la VOP carotido-fémorale (Prenner and Chirinos, 2015). Cependant, après 

ajustement sur l’âge et la pression artérielle, il semble que le diabète ne soit pas le principal 

déterminant de la rigidité artérielle (Cecelja and Chowienczyk, 2009). Les mécanismes 

impliqués dans cette rigidité sont multiples, faisant intervenir notamment des modifications de 

la MEC (Sun et al., 2009), en partie sous l’effet des AGEs (Sell and Monnier, 2012), et une 

dysfonction endothéliale (Calver et al., 1992; Duflot et al., 2019; Prenner and Chirinos, 2015). 

A notre connaissance une étude a évalué de manière invasive au niveau aortique la dissipation 

d’énergie au cours du diabète. Dans ce travail, la viscosité absolue, évaluée par planimétrie de 

la boucle d’hystérèse de la relation pression-diamètre, n’était pas significativement modifiée 
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chez les patients diabétiques (Toutouzas et al., 2000). Cependant, dans cette étude la baisse de 

la distensibilité pourrait s’accompagner d’une baisse du travail élastique qui, en évaluant la 

viscosité relative, pourrait modifier les conclusions. 

Certaines études fondamentales suggèrent que des modifications structurelles de l’élastine par 

des processus de glycation ou qu’une redistribution de l’eau liée à la forte concentration de 

glucose pourraient être responsables d’une augmentation de la viscosité relative et absolue des 

fibres élastiques (Wang et al., 2015). Par ailleurs, la dysfonction endothéliale constatée au cours 

du diabète pourrait également être responsable d’une perte des mécanismes de régulation actif 

de la viscosité chez les patients porteurs d’un diabète (Duflot et al., 2019). 
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5.  Conséquences hémodynamiques de la viscosité pariétale : bénéfiques ou délétères ? 

Les effets de la viscosité pariétale sur la forme des ondes de pression et de débit sanguin ont été 

étudiés au moyen de différents modèles mathématiques. Ces derniers ont permis de reconstruire 

le système cardio-circulatoire et de prédire dans les différents compartiments vasculaires la 

forme des ondes de pression et de débit (Reymond et al., 2009). La majorité de ces modèles 

considère un comportement mécanique artériel élastique pur, souvent linéaire, mais certains 

modèles ont inclus une composante viscoélastique (Gabaldon Castillo et al., 2016; Reymond et 

al., 2009; Wanga et al., 2013). Ces modèles ont pu être validés en montrant l’impact croissant 

du comportement viscoélastique sur les ondes de pression et de débit à mesure que l’on 

s’éloigne du cœur, c’est-à-dire pour les artères au contenu en CML le plus élevé (Reymond et 

al., 2009; Wanga et al., 2013). Dans ces modèles, l’augmentation de la composante rigide de 

l’équation mime parfaitement les conséquences de la rigidité sur les ondes de pression et de 

débit observées en pathologie du niveau aortique à fémoral. La modulation du paramètre de 

viscosité, en augmentant la valeur de l’angle de phase (de 5° à 15°) dans ces équations, 

s’accompagne d’une diminution de la PP liée à une baisse de la PAS et une augmentation de la 

PAD en progressant de l’aorte jusqu'à l’artère fémorale traduisant probablement la dissipation 

d’énergie dans la paroi. Parallèlement, apparait une baisse de l’onde de débit en systole et une 

augmentation en diastole traduisant l’altération du gradient de pression le long de l’arbre artériel 

(He et al., 2012; Wanga et al., 2013). Ainsi, le rôle potentiel de la viscosité pariétale dans 

l’atténuation de l’onde de pression et du flux est suggéré. Cependant, aucune étude n’a évalué 

l’impact de la modulation de la viscosité sur ces paramètres in-vivo. 

Ainsi, 2 hypothèses non exclusives existent concernant l’impact de la VPA sur le système 

cardiovasculaire. L’une considère que le phénomène visqueux va, par une dissipation excessive 

d’énergie impacter la fonction du ventricule gauche aboutissant en cas d’excès à une altération 

du couplage cardiovasculaire (Armentano et al., 2007; Boutouyrie et al., 1997; Grignola et al., 

2007). A l’inverse, d’autres auteurs évoquent le possible rôle protecteur de cette dissipation 

d’énergie en atténuant les dommages liés à l’hyperpulsatilité sur la paroi artérielle ou les 

organes périphériques (Armentano et al., 2006). Ainsi, l’augmentation de l’énergie dissipée 

dans l’HTA est interprétée comme une adaptation à l’augmentation de l’énergie emmagasinée 

aboutissant à un ratio stable. Ceci permettrait un amortissement « intelligent » de l’énergie 

transmise à la paroi (Armentano et al., 2006, 2007). Dans l’HTAP, la dissipation d’énergie au 

sein de la circulation artérielle pulmonaire pourrait également limiter la pulsatilité au sein du 

capillaire pulmonaire (Grignola et al., 2007). 
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IV. La fréquence cardiaque 

1. Automatisme cardiaque 

La FC dépend de l’activité des cellules pacemakers du nœud sinusal. Le nœud sinusal est une 

structure hétérogène richement vascularisée et innervée. Il est donc très sensible à diverses 

influences qu’elles soient nerveuses (sympathique/parasympathique), hémodynamiques 

(pression, température) ou humorales (pH, CO2, O2, ionique, hormonal).  

Les cellules pacemakers présentent des propriétés particulières d’automatisme spontané c’est-

à-dire qu’elles sont capables de se dépolariser en l’absence de stimulus extérieur. Lors de la 

phase de repolarisation, le potentiel de membrane va atteindre un seuil minimal puis, la 

dépolarisation diastolique lente va permettre d’atteindre un seuil de dépolarisation responsable 

du déclenchement d’un nouveau potentiel d’action. Ainsi, la pente de dépolarisation diastolique 

lente va déterminer la fréquence de survenue des potentiels d’action et donc la FC. Plus la pente 

est accentuée plus la fréquence est rapide. La dépolarisation diastolique nécessite un courant 

entrant pour permettre la dépolarisation cellulaire. Ce courant entrant est généré par les canaux 

ioniques de la membrane plasmique (Mangoni and Nargeot, 2008).  

Parmi eux, les canaux activés par l’hyperpolarisation, f-HCN (Hyperpolarisation-activated 

Cyclic Nucleotide-gated channels), sont responsables du « funny » courant If, nommé ainsi car 

c’est le seul courant voltage-dépendant n’étant pas activé par la dépolarisation (Accili et al., 

2002). Le courant If est un courant net entrant cationique mixte (Na+ principalement et K+) qui 

s’active entre -50 et -80 mV. Son potentiel d’inversion est d’environ -30 mV expliquant son 

activation durant la fin de la repolarisation et au cours de la dépolarisation diastolique lente. 

Ainsi, lors de son activation, la pente va être accentuée augmentant la fréquence sinusale. Au 

court du temps, ce courant entrant va augmenter, expliquant l’augmentation progressive de la 

pente de la dépolarisation diastolique lente. L’activité de ce canal va dépendre de la 

concentration en adénosine monophosphate cyclique (AMPc). Ainsi, le courant If est régulé de 

manière opposé par les catécholamines et l’acétylcholine. En effet, l’activation des récepteurs 

E-adrénergiques stimule If par l’augmentation de l’AMPc qui va accélérer l’ouverture des 

canaux, accentuant la pente de dépolarisation et donc la FC. A l’inverse l’activation 

parasympathique (par les récepteurs muscariniques) va diminuer la concentration en AMPc et 

donc l’ouverture des canaux If entrainant une baisse de la FC. Il existe 4 isoformes des canaux 

f-HCN-1 à 4 qui diffèrent par leur voltage dépendance et leur sensibilité relative à l’AMPc 

(Savelieva and Camm, 2006). 
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Le courant If est essentiellement exprimé au sein du nœud sinusal chez l’ensemble des 

mammifères. Il a pu être retrouvé en petite quantité au sein du myocarde, et son expression à 

tendance à être augmentée au cours de l’HTA, de la fibrillation atriale et de l’insuffisance 

cardiaque chronique (Mangoni and Nargeot, 2008; Savelieva and Camm, 2006). 

2. Déterminants de la fréquence cardiaque 

Plusieurs situations sont associées à une augmentation de la FC. Ainsi, il est constamment 

retrouvé une FC plus élevée d’environ 5 bpm chez les femmes par rapport aux hommes (Morcet 

et al., 1999). Cette différence est en partie attribuée à une taille plus petite mais persiste après 

ajustement sur ce facteur suggérant d’autres mécanismes explicatifs.  

L’avancée en âge est associée à une baisse de la FC à l’effort. Cette relation est moins 

démontrée pour la FC de repos qui elle est inchangée entre 15 et 75 ans. Cependant, après 

ajustement sur certains facteurs de risque (la pression artérielle notamment), une corrélation 

négative apparaît. Ceci suggère que l’augmentation, avec l’âge, des facteurs de risques 

positivement corrélés à la FC masque une baisse de FC liée à l’âge (Morcet et al., 1999). 

Plusieurs situations pathologiques sont associées à une augmentation de la FC. Ainsi de 

nombreuses études ont démontré l’association entre HTA et tachycardie même après ajustement 

sur les facteurs confondants tels que l’indice de masse corporelle (IMC), l’âge ou certains 

paramètres métaboliques (Kristal-Boneh et al., 2000; Morcet et al., 1999; Palatini et al., 2016; 

Palatini Paolo, 2011). De plus, une FC élevée ou une élévation de la FC au cours du temps sont 

associées au développement futur d’une HTA suggérant plutôt que l’augmentation de FC est 

un facteur de risque de développement d’une HTA plutôt que l’inverse (Kim et al., 1999; 

Palatini et al., 2006). 

Plusieurs études transversales ont également démontré qu’une FC élevée est un des marqueurs 

du syndrome métabolique car fréquemment associée à un IMC élevé, des taux élevés de glucose 

ou une hypercholestérolémie (Palatini et al., 1997). Cependant il n’existe pas de certitude sur 

le rôle exact de la FC dans ce phénomène, pouvant être la cause, la conséquence ou un 

épiphénomène. D’autres études ont montré qu’une FC élevée prédisposerait au développement 

d’un diabète de type 2 indépendamment, ou du moins en partie, de l’IMC, de l’activité physique 

ou du taux de glucose (Carnethon et al., 2008; Palatini et al., 2011; Shigetoh et al., 2009). Une 

hypothèse avancée pour expliquer cette association est le déséquilibre de la balance sympatho-

vagale en faveur de l’activité sympathique (Fliers et al., 2003; Grassi et al., 2005; Landsberg, 

2001). Ceci favoriserait la prise de poids, l’insulino-résistance et l’augmentation de la pression 

artérielle (Palatini et al., 2016). 
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Par ailleurs, l’augmentation de FC constatée dans l’insuffisance cardiaque est un mécanisme 

d’adaptation permettant d’assurer le maintien du débit cardiaque dans un contexte de réduction 

de la contractilité.  

3. Marqueur ou facteur de risque cardiovasculaire ? 

Un marqueur de risque correspond à l’association forte, universelle et indépendante d’une 

caractéristique d’un individu à l’incidence d’une pathologie. Pour être considéré comme un 

facteur de risque, un lien de causalité doit être démontré entre cette caractéristique et cette 

pathologie. Ce lien est généralement obtenu par l’étude des effets de la modulation de cette 

caractéristique sur la pathologie incidente. 

De nombreuses données épidémiologiques ont montré que l'augmentation de la FC constitue 

un marqueur de risque de mortalité, cardiovasculaire ou non, que ce soit dans des populations 

générales ou chez des patients présentant une HTA, un diabète, une maladie coronarienne ou 

une insuffisance cardiaque congestive (Benetos et al., 1999; Böhm et al., 2010; Caetano and 

Delgado Alves, 2015; Courand and Lantelme, 2014; Fox et al., 2008b; Hillis et al., 2012; 

Kannel et al., 1987; Kristal-Boneh et al., 2000; Palatini et al., 2006). Chez les patients atteints 

de maladie coronaire stable avec fraction d’éjection ventriculaire abaissée, il existe une relation 

proportionnelle entre une majoration de la FC au repos et l'augmentation de la mortalité 

cardiovasculaire (Fox et al., 2008b). De même, dans une population d'insuffisant cardiaque à 

fraction d’éjection ventriculaire gauche basse, une FC élevée est associée à une mortalité 

cardiovasculaire ou à des taux de réhospitalisations pour insuffisance cardiaque supérieurs 

(Böhm et al., 2010). Chez les patients hypertendus ou pré-hypertendus, une relation linéaire 

existe entre l’augmentation de la mortalité et de la FC. Cependant, l’interaction complexe entre 

FC et les autres facteurs de risques, cardiovasculaires notamment, rend l’imputabilité propre de 

la FC difficile à démontrer (Benetos et al., 1999; Thomas et al., 2001a). Notamment, aucune 

étude n’a démontré qu’un traitement bradycardisant sélectif chez des patients indemnes de 

maladie cardiovasculaire mais présentant une FC élevée réduisait la survenue d’évènement 

cardiovasculaire ou de décès (Palatini et al., 2016). Ainsi, la FC est un marqueur de risque 

cardiovasculaire et très probablement un facteur de risque même si cela reste à démontrer de 

manière certaine.   
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4. Physiopathologie de l'effet délétère de l’augmentation de la FC  

Au même titre que la PA, la FC constitue un des déterminants majeurs des conditions de travail 

du système cardiovasculaire. Ainsi, l’impact de la FC sur le fonctionnement du système 

cardiovasculaire constitue une des explications probables à ses conséquences en termes de 

morbi-mortalité. 

a. Effet de l’augmentation de la FC sur la fonction cardiaque  

La FC est un déterminant majeur du travail ventriculaire et de la consommation du myocarde 

en O2. La perfusion myocardique se produisant principalement lors de la diastole, une 

augmentation de la FC est associée à une diminution de l’apport en O2 du myocarde, par la 

diminution du temps diastolique (Custodis et al., 2013). Contrairement au temps systolique, la 

diminution du temps diastolique avec l’augmentation de la FC n’est pas linéaire, plus marquée 

pour les fréquences les plus basses (Boudoulas et al., 2015). Par ailleurs, la balance entre 

perfusion myocardique et besoin métabolique du myocarde est encore plus déséquilibrée en 

situation de stress, elle-même pourvoyeuse d’une tachycardie, ou dans certaines pathologies 

telles que l’hypertrophie ventriculaire gauche ou la maladie coronarienne (Fox et al., 2007; 

Tanaka et al., 1990). Enfin, la tachycardie altère également le remplissage ventriculaire qui 

s’effectue durant la diastole (Fox et al., 2007). 
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b. Effets de l’augmentation de la FC sur la fonction artérielle 

En plus de ces conséquences cardiaques, la FC a des effets directs ou indirects sur le système 

vasculaire. Une hypothèse mécanique pure considère que l'augmentation de la FC augmente la 

contrainte pulsatile (FC x PP) et provoque une « fatigue » accélérée du matériau pariétal 

(Thomas et al., 2001b). Cependant d’autres effets ont été mis en évidence. 

i. Effets pro-athérogènes de l’augmentation de la FC 

Une partie de l’effet délétère de la FC élevée est en lien avec la survenue d’évènements 

ischémiques d’origine athéromateux (Lang et al., 2010). Le rôle de la FC dans la genèse et la 

progression de l'athérosclérose a été évoqué par Beere et coll. et depuis largement étudié (Beere 

et al., 1984; Custodis et al., 2010; Lang et al., 2010). La physiopathologie de ce processus est 

incomplètement connue mais semble jouer à plusieurs niveaux. L'étirement cyclique, majoré 

du fait de la FC élevée, influence l'expression phénotypique des CML dans un sens favorisant 

les processus pro-athéromateux et pro-rigidifiant (Haga et al., 2007). Ceci va favoriser les 

dépôts de collagène, de fibronectine, la majoration du stress oxydant et la sécrétion de facteurs 

de croissance et ostéogéniques (Courand and Lantelme, 2014; Lehoux, 2006; Lehoux et al., 

2006; Palatini et al., 2016). Par ailleurs, les effets de la FC sur les forces de cisaillement vont 

également jouer un rôle majeur dans ces phénomènes. En effet, les forces de cisaillement 

induisent l'expression de profils génétiques endothéliaux pro ou anti-athérogènes : un flux non 

laminaire ou inverse a un effet délétère alors qu'un flux laminaire et des forces de cisaillement 

élevées protègent contre l'athérosclérose. Ainsi, le raccourcissement de la période diastolique 

lié à une FC élevée aboutit à une fréquence oscillatoire importante avec un cisaillement délétère 

et favorise l’expression de phénotypes athéromateux. Ceci a été montré dans des modèles in-

vitro, un flux pulsatile très oscillant observé à FC élevée favorisant l’apparition d’un phénotype 

endothélial pro-inflammatoire et athérogène (Himburg et al., 2007; Zhang and Friedman, 2012, 

2013). En plus de favoriser l’athérogénèse, ces oscillations de la contrainte de cisaillement 

favorisent également la rupture de plaque athéromateuse et donc les évènements 

cardiovasculaires ischémiques (Custodis et al., 2010). Enfin, comme nous l’avons vu 

précédemment, une FC élevée peut être le témoin de l’activation du système sympathique qui 

favorise le syndrome métabolique, un facteur de risque connu d’athérogénèse.  

 
ii. Effets de l’augmentation de la FC sur la mécanique artérielle 
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Les effets de la FC sur la mécanique vasculaire sont complexes. Dans les études 

épidémiologiques, l’association entre FC et VOP est inconstante (50 % environ) (Benetos et 

al., 2002; Palatini and Parati, 2010; Sa Cunha et al., 1997). Ce résultat est peut-être expliqué 

par un faible impact de la FC sur la VOP comme suggéré dans l’étude ayant établi les valeurs 

de références de la VOP. Ainsi, l’augmentation de la FC s’associerait à une augmentation de la 

rigidité qui correspond à 1/10eme de l’effet de l’âge ou un quart de l’effet de la PAM (Tan et 

al., 2016b; The Reference Values for Arterial Stiffness’, 2010). D’autres auteurs retrouvent une 

association entre l’augmentation de la FC de repos et la baisse de la distensibilité, plus marquée 

pour l’artère carotide que pour l’aorte (Whelton et al., 2013).  

Au plan hémodynamique, une augmentation de FC s’accompagne d’une baisse du volume 

d’éjection systolique due à une baisse du temps de remplissage diastolique et du temps 

d’éjection (Albaladejo et al., 2001; Tan et al., 2016b; Weissler et al., 1961; Wilkinson et al., 

2002b). Ainsi, lors du pacing, le débit cardiaque augmente alors que les résistances 

périphériques totales et le volume d’éjection systolique diminuent (Tan et al., 2016b). 

Dans ces conditions, les effets d’une augmentation de la FC par pacing sur les pressions 

périphériques et centrales ont été évalués. Plusieurs auteurs ont montré une augmentation des 

pressions périphériques systolique, diastolique et moyenne avec l’augmentation de FC 

(Albaladejo et al., 2001; Millasseau et al., 2005; Tan et al., 2016b; Wilkinson et al., 2000). 

L’augmentation de la PAM s’expliquerait par une forte augmentation du débit cardiaque et une 

diminution moindre des résistances périphériques. Celle de la PAS serait due à l’augmentation 

de la PAD et du débit cardiaque tandis que celle de la PAD serait essentiellement secondaire à 

la diminution de la période. Au niveau central, on retrouve en général une augmentation de la 

PAM et de la PAD tandis que la PAS est stable voire baisse. En conséquence, le pacing 

s’accompagne d’une baisse de la PP centrale plus marquée que la PP périphérique (Maio et al., 

2013; Stefanadis et al., 1998; Tan et al., 2016b; Wilkinson et al., 2002b). Ces effets sur les PP 

sont cependant modestes et inconstamment retrouvés (Green et al., 2002; Lantelme et al., 2002; 

Liang et al., 1999). 

Par ailleurs, l’augmentation de la FC par stimulation cardiaque (pacing) et à l’effort 

s’accompagne d’une augmentation de la VOP. Il a ainsi été montré chez l’animal anesthésié 

que le lien, entre FC et rigidité artérielle existait pour des niveaux de PAM élevés mais pas pour 

les niveaux les plus faibles (Tan et al., 2012). En contrôlant, le niveau de pression par 

l’administration de SNP ou de phényléphrine, ces auteurs montrent que le pacing s’accompagne 

d’une augmentation de la VOP à PAM stable, et qu’une baisse de FC > 30 % après 

administration de zatebradine, un bradycardisant proche de l’ivabradine, s’accompagne d’une 
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diminution modeste mais significative de la VOP de 4,5 à 4,2 m/s. Ainsi, il semble exister une 

relation linéaire entre VOP et variation aigue de FC indépendante de la PAM  (Tan et al., 2012). 

Plus récemment, chez l’homme, Tan et coll. ont évalué les effets d’une augmentation aigue de 

la FC par pacing sur la VOP après prise en compte des effets presseurs associés par différentes 

méthodes d’ajustement. Dans cette étude, les auteurs montrent qu’une augmentation de la FC 

de 10 bpm par le pacing est accompagnée d’une augmentation de la VOP de 0,17 m/s en 

moyenne (Tan et al., 2016b). 

Cette augmentation de VOP avec la FC contraste avec la baisse de la PAS centrale et de l’index 

d’augmentation (AIx). En effet, il existe une relation linéaire entre l’AIx et la FC, montrant une 

baisse de 4% de l’AIx tous les +10 bpm (Lantelme et al., 2002; Maio et al., 2013; Stefanadis et 

al., 1998; Wilkinson et al., 2000). Dans un premier temps un artefact de mesure, a été évoqué 

pour expliquer l’augmentation de la VOP, l’augmentation de FC étant responsable d’une 

modification de la forme de la courbe de pression et donc pouvant aboutir à une détection du 

pied de l’onde différente lors de la mesure de la VOP à haute fréquence. Cependant, Millasseau 

et coll. ont écarté cette hypothèse en montrant que le lien entre FC et VOP était similaire avec 

2 méthodes de mesure différentes de la VOP (pied de l’onde ou pente systolique maximale) et 

dans 2 situations différentes d’augmentation de FC (pacing ou isoprotenerol) (Millasseau et al., 

2005). En fait, la baisse de l’AIx s’expliquerait essentiellement par la réduction du temps 

d’éjection liée à la tachycardie, qui s’accompagne d’une sommation avec l’onde réfléchie 

relativement plus tardive durant la systole (Custodis et al., 2010; Safar et al., 2014). De plus, 

lors du pacing, la vasodilatation artériolaire du fait de l’augmentation du débit cardiaque 

participe à la baisse de l’AIx (Tan et al., 2016b). 

Plusieurs travaux ont cherché à évaluer spécifiquement les effets de l’augmentation de la FC 

sur la rigidité intrinsèque artérielle. Ainsi, il a été montré in vitro une augmentation forte de 

Edyn lors d’une stimulation sinusoïdale entre 0 et 2 Hz suivie de sa stabilisation pour des 

fréquences supérieures (Bergel, 1961b; Gow et al., 1974). In vivo, l’augmentation aigue de la 

FC par le pacing entraine une augmentation de la rigidité artérielle qui se traduit par une baisse 

de la distensibilité dans des modèles animaux (Giannattasio et al., 2003; Mangoni et al., 1996; 

Mircoli et al., 1999; Tan et al., 2012) ou chez l’homme (Tan et al., 2016b). De manière 

intéressante, Mircoli et coll. démontrent que ce phénomène est plus marqué pour les artères 

élastiques et n’implique pas le système nerveux autonome car survenant également après 

sympathectomie (Mircoli et al., 1999). A l’inverse, certains auteurs ont montré une 

augmentation de la distensibilité avec le pacing chez l’homme (Stefanadis et al., 1998), ou une 

stabilité du module élastique (Salvucci et al., 2007). Ces résultats contradictoires pourraient 
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s’expliquer par une baisse de la contrainte pariétale secondaire à une diminution du diamètre 

(Stefanadis et al., 1998). Certains auteurs suggèrent que l’augmentation de la rigidité avec la 

tachycardie pourrait s’expliquer par l’augmentation du phénomène visqueux sans cependant le 

montrer (Albaladejo et al., 2004; Antonov et al., 2008; Lantelme et al., 2002; Mangoni et al., 

1996; Wilkinson et al., 2002b; Xiao et al., 2017). Le rôle de l’endothélium est pour sa part 

incertain, les rares études ayant évalué la fonction endothéliale lors du pacing retrouvent une 

augmentation de la dilatation induite par l’acétylcholine suggérant une augmentation de la 

disponibilité des facteurs vasodilatateurs et n’expliquant pas l’augmentation de rigidité (Maio 

et al., 2013). 

La limite de cette méthodologie du pacing est de n’étudier qu’une augmentation aigue de la FC 

et pas les effets à moyen ou à long terme. En conséquence, des approches proposant une 

réduction de la FC, aigue mais surtout chronique, ont été proposées.  

c. Effet de la réduction de la fréquence cardiaque sur la mécanique vasculaire 

La réduction de la FC pourrait avoir un effet bénéfique sur la rigidité. Cependant, la majorité 

des travaux étudiant l’impact de la bradycardie sur la rigidité a été réalisée avec des traitements 

qui possèdent des effets presseurs, tels que les E-bloquants, rendant difficile l’interprétation de 

l’effet propre de la bradycardie (Boutouyrie et al., 2014). De même, le moindre bénéfice 

observé sur la diminution de pression centrale avec les traitements par E-bloquants  au cours de 

l’HTA pourrait être lié à l’augmentation de phénomène de réflexion directement lié à la baisse 

de la FC (Boutouyrie et al., 2014; Messerli et al., 2016; Williams et al., 2009a). De plus, l'effet 

bénéfique de l'activité physique (connu pour réduire la FC) sur les modifications vasculaires 

liées à l'âge a été démontré sans pour autant isoler le rôle spécifique de la réduction de la FC 

(Tanaka et al., 2000). 

i. Les E-bloquants 

Les E-bloquants ont longtemps constitué des candidats de choix pour évaluer l’impact de la 

diminution de la FC sur les évènements cardiovasculaires et la mortalité ainsi que les 

mécanismes impliqués. Ainsi, alors que le bénéfice des E-bloquants en post infarctus du 

myocarde ou dans l’insuffisance cardiaque à fraction d’éjection altérée est acquis (Chatterjee 

et al., 2013; Cucherat, 2007), les résultats dans l’HTA ou dans la cardiopathie ischémique stable 

sont plus controversés ayant même amené à rétrograder cette classe thérapeutique en troisième 

ligne de traitement dans l’HTA (Bangalore et al., 2008, 2012, 2014; Khan and McAlister, 2006; 
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Williams et al., 2018). Ce moindre bénéfice voire un effet délétère semble plus marqué chez le 

sujet âgé, notamment du fait d’une augmentation du risque d’accident vasculaire cérébral (Khan 

and McAlister, 2006). Par ailleurs, les effets presseurs de ces traitements rendent complexe 

l’interprétation du rôle propre de la FC dans ces résultats. Ainsi, la réduction de la rigidité 

artérielle évaluée par la mesure de la VOP sous E-bloquants chez l’hypertendu semble liée pour 

moitié aux effets presseurs et pour moitié à l’effet de la FC (Boutouyrie et al., 2014). Cependant, 

plusieurs études ont montré que le bénéfice attendu avec la réduction de la FC est contrebalancé 

par un effet moindre des E-bloquants par rapport aux autres traitements antihypertenseurs sur 

la réduction des pressions centrales. En effet, chez l’hypertendu, pour des réductions similaires 

de pressions artérielles périphériques et de VOP, les E-bloquants présentent une réduction 

moindre de la PAS centrale comparativement aux autres classes d’antihypertenseurs (Liu et al., 

2013; Manisty and Hughes, 2013; McGaughey et al., 2016; Williams et al., 2009a). Ce résultat 

est retrouvé même en cas d’association avec d’autres antihypertenseurs (Boutouyrie et al., 

2010; Manisty and Hughes, 2013). A l’inverse de ce qui est observé lors du pacing, l’explication 

de ce phénomène est que la diminution de la FC s’accompagne d’une augmentation du temps 

d’éjection, augmentant la probabilité que l’onde de réflexion se superpose au début de l’onde 

incidente. Ceci se traduit par une augmentation de l’AIx (Liu et al., 2013; Manisty and Hughes, 

2013; McGaughey et al., 2016; Williams et al., 2006). En plus de cet effet fréquence-dépendant, 

à plus long terme et contrairement aux autres classes thérapeutiques, les E-bloquants ne 

réduisent pas les résistances périphériques totales et n’induisent pas un remodelage des artères 

de conductance ou des petites artères conduisant ainsi à l’absence de réduction de l’onde de 

réflexion (Asmar et al., 2001; Boutouyrie et al., 2010; Schiffrin, 2004). Il existe cependant des 

différences entre les classes de E-bloquants, la troisième génération étant associée à une 

moindre augmentation de l’AIx en lien avec leur effet vasodilatateur sur les artères 

périphériques (Kampus et al., 2011; Liu et al., 2013; Mahmud and Feely, 2008; McEniery et 

al., 2004). Cette amélioration plus marquée de la fonction endothéliale sous E-bloquants de 

3ème génération est également attestée par l’amélioration de la dilatation endothélium-

dépendante (Peller et al., 2015). 
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ii. Les inhibiteurs calciques bradycardisants : 

Du fait de leurs propriétés vasodilatatrices, bradycardisantes et inotropes négatives, le 

vérapamil et le diltiazem ont constitué des candidats potentiels dans le traitement des 

pathologies coronariennes et de l’HTA. Cependant, l’absence de bénéfices en termes de 

mortalité ou d’évènements cardiovasculaires chez les patients hypertendus et des effets 

modestes dans la cardiopathie ischémique, ont limité leur utilisation (Messerli et al., 2016). De 

plus, les rares études évaluant le fonctionnement vasculaire sous ces traitements ne retrouvent 

pas de bradycardie au repos, empêchant une analyse des effets de la réduction de la FC 

(Kähönen et al., 1998; Stefanadis et al., 1997; Williams et al., 2012). 

 
 

5. L’ivabradine 

L’ivabradine est le seul inhibiteur du courant If actuellement disponible au plan thérapeutique. 

Par son action inhibitrice sur ce courant, il atténue la pente de dépolarisation au sein du nœud 

sinusal réduisant ainsi la FC (Savelieva and Camm, 2006). Son action est importante lorsque le 

canal est ouvert/activé, c’est à dire que la dépolarisation est importante et donc que la FC est 

élevée. A l’inverse, l’action de l’ivabradine est limitée lorsque le canal est fermé. L’ivabradine 

agit spécifiquement sur le courant If. Ainsi, à des doses thérapeutiques, il n’existe aucune 

modification significative de la conduction sino-atriale, atrio-ventriculaire ou intra-

ventriculaire. De plus, il n’existe pas d’effet sur la pression artérielle périphérique ni sur 

l'inotropisme cardiaque. En conséquence, cette molécule constitue une thérapeutique de choix 

pour lutter contre les effets délétères de l’élévation de la FC mais également un outil 

pharmacologique idéal pour évaluer les effets propres de la FC sur le système cardiovasculaire. 

a. Pharmacocinétique et pharmacodynamie de l’ivabradine  

L’ivabradine présente une pharmacocinétique linéaire pour une dose orale entre 0,5 et 40 mg 

et lors d’un bolus IV de 1 à 24 mg (Ragueneau et al., 1998; Savelieva and Camm, 2006). 

L’absorption de l’ivabradine est rapide et quasi complète après administration orale, avec un 

pic de concentration plasmatique atteint en 1 heure environ à jeun. La biodisponibilité est 

proche de 40 %, en raison de l’effet de premier passage intestinal et hépatique. Après 

l’administration chronique de la dose recommandée de 5 mg deux fois par jour, les 

concentrations plasmatiques maximales et moyennes sont respectivement d’environ 22 ng/ml 

et de 10 ng/ml. L’ivabradine est fortement métabolisée par le cytochrome P450 3A4 (CYP450 
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3A4) au niveau hépatique et intestinal en un métabolite actif principal (S18982). Ce métabolite 

actif est également métabolisé par le CYP3A4. L’ivabradine n’a pas d’effet cliniquement 

significatif d’inhibition ou d’induction de ce cytochrome CYP3A4 du fait de sa faible affinité. 

En revanche, les inhibiteurs et les inducteurs puissants du CYP3A4 sont susceptibles de 

modifier les concentrations plasmatiques de l’ivabradine. L’ivabradine est éliminée avec une 

demi-vie plasmatique principale de 2 heures et une demi-vie effective de 11 heures. Il existe 

une relation quasi linéaire entre les concentrations plasmatiques d’ivabradine et de S18982 et 

la baisse de la FC, pour des doses allant jusqu’à 15 à 20 mg deux fois par jour. À des posologies 

plus élevées, la baisse de la FC n’est plus proportionnelle à celle de la concentration plasmatique 

d’ivabradine et tend vers un plateau (ANSM/EMA, 2015; Savelieva and Camm, 2006).  

b. Effets cardiaques de l’ivabradine 

Contrairement aux  E-bloquants, l’ivabradine n’exerce aucun effet sur la contractilité 

myocardique que ce soit au repos ou lors de l’exercice. Ainsi la diminution de la FC associée à 

un maintien de la contractilité induit une augmentation du volume éjecté permettant de 

préserver le débit cardiaque (Savelieva and Camm, 2006). De plus, par son effet sur 

l’allongement de la diastole, l’ivabradine va favoriser le remplissage du ventricule gauche et la 

perfusion coronaire. Par ailleurs, l’augmentation du diamètre coronarien moyen induit par 

l’exercice est maintenu, contrairement à ce qui est observé sous E-bloquants, permettant le 

maintien d’une perfusion coronaire à l’effort (Simon et al., 1995). De même, il n’existe pas 

d’altération du débit cardiaque ou du volume éjecté à l’effort, même à des doses élevées 

(Joannides et al., 2006a; Simon et al., 1995). Les propriétés anti-ischémiques de ce traitement 

sont donc en lien avec la réduction de la FC permettant à la fois la réduction de la consommation 

en oxygène du myocarde mais également l’amélioration de sa perfusion. De plus, l’ivabradine 

s’accompagne d’une amélioration de la dysfonction ventriculaire gauche au cours de 

l’insuffisance cardiaque, diminue le remodelage collagène post-infarctus et semble être 

bénéfique sur le risque de rupture de plaques athéromateuses (van Hoof et al., 2017; Maczewski 

and Mackiewicz, 2008; Mulder and Thuillez, 2006; Mulder et al., 2004). 

En conséquence, l’ivabradine est déjà utilisée au plan thérapeutique avec succès chez les 

patients avec FC de repos élevée, souffrant d’insuffisance cardiaque systolique et chez les 

malades souffrant d’insuffisance coronaire stable associée à une fraction d’éjection basse (Fox 

et al., 2008a; Swedberg et al., 2010). Ces études ont respectivement démontré une réduction du 

critère composite de mortalité cardiovasculaire et des réhospitalisations pour insuffisance 
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cardiaque et une réduction des réadmissions pour infarctus du myocarde. De même, 

l’ivabradine a démontré un effet bénéfique sur la tolérance à l'effort chez des patients porteurs 

d’une insuffisance cardiaque à fraction d’éjection conservée et sur le remodelage du ventricule 

gauche (Kosmala et al., 2013; Tardif et al., 2011), sans cependant d’effet significatif à moyen 

terme sur des critères d’amélioration clinique, biologique (NT-proBNP) ou échographique 

(Komajda et al., 2017). Par ailleurs, l’étude SIGNIFY chez les coronariens stables à fraction 

d’éjection préservée a tempéré ces bons résultats ne retrouvant pas de bénéfice de l’ivabradine 

par rapport placebo en termes d’évènements cardiovasculaires voire un effet délétère dans la 

sous-population de coronariens symptomatiques, restreignant leur prescription (Fox et al., 

2014). Ces résultats contrastés malgré un effet bénéfique net de l’ivabradine sur le 

fonctionnement cardiaque ont amené à s’interroger sur les effets vasculaires de la réduction de 

la FC. 

c. Effets vasculaires de l’ivabradine 

En plus des effets de la bradycardie sur la perfusion coronaire et la diminution de la 

consommation du myocarde en oxygène, les bénéfices observés dans ces études pourrait être 

liés aux effets vasculaires de l’ivabradine.  

Chez des patients insuffisants cardiaques à fraction d’éjection basse, certains auteurs ont évalué 

de façon indirecte les effets vasculaires de l’inhibition du courant If (Reil et al., 2013). Dans 

cette étude, les patients qui avaient la plus haute FC présentaient une diminution de leur 

compliance totale (mesurée comme le rapport du volume systolique à la PP périphérique), et ce 

paramètre était amélioré par l’ivabradine. Ces résultats ont été complétés, par d’autres équipes, 

retrouvant chez des patients ayant un traitement optimal de l’insuffisance cardiaque, une 

amélioration du couplage cardiovasculaire en lien avec une amélioration de l’élastance 

artérielle et une baisse de la rigidité aortique, évaluée par la distensibilité aortique systolo-

diastolique sous ivabradine (pendant 4 ou 12 mois) comparée au placebo (Bonadei et al., 2018; 

Nar et al., 2015). Cependant, dans ces études, le fonctionnement vasculaire était évalué par des 

paramètres vasculaires indirects ou par une mesure de la géométrie aortique sans évaluation 

concomitante de la pression locale. Or, l’insuffisance cardiaque à fraction d’éjection altérée 

s’accompagne d’une baisse importante des pressions centrales. Il n’existe pas, à notre 

connaissance, d’étude spécifique de l’effet de l’ivabradine sur les pressions centrales dans cette 

pathologie.  
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Les effets vasculaires de l’ivabradine dans la cardiopathie ischémique stable sont plus 

complexes à analyser. Plusieurs études animales ont montré que la diminution de la FC par 

inhibition du courant If entrainait une augmentation de la relaxation endothéliale et une 

amélioration des propriétés élastiques des artères de conductance (Bolduc et al., 2011; Custodis 

et al., 2008, 2012; Drouin et al., 2008). De plus, l’administration chronique d’ivabradine 

pendant 6 mois chez des patients porteurs d’une cardiopathie ischémique diminue la VOP et 

augmente la distensibilité aortique (Hohneck et al., 2019). Dans le même temps, l’AIx et la 

PAS centrale augmentent sans que les pressions périphériques ne soient modifiées (Hohneck et 

al., 2019). Cette augmentation de la PAS avait déjà été constatée dans une autre étude et pourrait 

expliquer l’absence de bénéfice clinique de l’ivabradine au cours de la cardiopathie ischémique 

stable (Rimoldi et al., 2016). En effet, comme discuté pour les E-bloquants, ce phénomène 

d’altération du couplage cardiovasculaire et d’augmentation des pressions centrales peut être 

attribué à l’augmentation du temps d’éjection aboutissant à la sommation durant la systole de 

l’onde de pression incidente et de l’onde réfléchie. Cependant, ces résultats sont controversés, 

l’augmentation de PAS centrale étant inconstamment retrouvée (Dillinger et al., 2015; Lopatin 

and Vitale, 2016).  

Plusieurs études ont montré un effet bénéfique de l’ivabradine sur l’endothélium dans différents 

segments artériels chez l’animal et pourraient donc expliquer l’amélioration de la rigidité 

artérielle observée (Custodis et al., 2008; Drouin et al., 2008; Kröller-Schön et al., 2011). Chez 

l’homme, les résultats sont plus controversés, certains auteurs ne retrouvant pas d’amélioration 

de la dilatation endothélium-dépendante (Jochmann et al., 2014; Nerla et al., 2012) alors que 

d’autres oui, mais pour des durées plus longues de traitement, i.e. 4 semaines vs. 8 semaines ou 

6 mois (Hohneck et al., 2019; Mangiacapra et al., 2016). Un effet bénéfique de l’ivabradine sur 

l’endothélium a également été retrouvé en utilisant le dispositif endoPAT (Jedlickova et al., 

2015). 

Ces effets pourraient passer par une amélioration de la contrainte de cisaillement mais 

également par une diminution de la déformation cyclique des artères modifiant la capacité des 

cellules endothéliales à libérer des facteurs endothéliaux, à remodeler la MEC ou à interagir 

avec les CML (Califano and Reinhart-King, 2010; Cummins et al., 2006; Haga et al., 2007; 

Hutcheson and Griffith, 1991; Lamontagne et al., 1992). Les effets de la bradycardie pourraient 

également passer par des effets directs sur le phénotype des CML, sensibles au stress cyclique 

(Haga et al., 2007). En outre, certains travaux expérimentaux d’ischémie-reperfusion cardiaque 
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chez la souris suggèrent un effet pleïotrope de l’ivabradine, indépendant de la FC, qui serait 

médié par une baisse du stress oxydatif (Kleinbongard et al., 2015). 

 

Enfin, il n’existe, à notre connaissance, aucune étude évaluant le bénéfice de l’ivabradine chez 

le patient hypertendu présentant une FC élevée même si quelques travaux chez l’animal 

suggèrent un bénéfice dans l’HTA. Ainsi, on observe une diminution de l’hypertrophie pariétale 

de l’aorte thoracique chez le rat spontanément hypertendu suggérant un effet bénéfique sur le 

remodelage (Albaladejo et al., 2003). Le bénéfice réel de ces changements reste cependant à 

déterminer chez l’homme car il pourrait être contrebalancé par les effets délétères de 

l’augmentation de la PAS centrales liée à la bradycardie. 

 

d. Viscosité pariétale et ivabradine  

L’effet de la FC sur la mécanique artérielle pourrait également être en lien avec la composante 

visqueuse artérielle. Comme nous l’avons vu dans le chapitre III.3.a, plusieurs études ont évalué 

les effets de la modulation de la FC in vitro ou in vivo par le pacing et, à notre connaissance, 

une seule étude chez le rat normotendu et spontanément hypertendu (Albaladejo et al., 2004), 

a évalué l’effet de l’ivabradine sur la viscosité pariétale. Cette dernière a montré une 

augmentation de la viscosité secondaire à l'administration aiguë d’ivabradine sans 

augmentation du module élastique.  

Enfin, aucune étude n’a été réalisée sur la composante visqueuse chez le volontaire sain, et sur 

les effets précoces non structurels de la diminution de la FC. L'effet de la réduction 

pharmacologique de la FC sur les modifications vasculaires liées à l'âge n'a également jamais 

été démontré. 
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OBJECTIFS GENERAUX 

 
Ainsi, comme nous l’avons vu, la composante visqueuse de la viscoélasticité artérielle a été 

moins étudiée chez l’homme, que la composante élastique. Cette composante visqueuse 

participe à la dissipation d’une partie de l’énergie élastique emmagasinée au cours du cycle 

cardiaque. De ce fait, une augmentation de la viscosité pariétale au cours du vieillissement ou 

de pathologies telles que l’HTA pourrait constituer un mécanisme délétère altérant l’efficience 

du couplage cardio-circulatoire. A l’inverse, une baisse de cette composante pourrait avoir un 

effet délétère sur la paroi artérielle ou les organes périphériques en n’atténuant pas 

suffisamment l’énergie élastique emmagasinée par la paroi artérielle. Dans ce contexte, 

l’évaluation de ce paramètre chez l’homme en physiologie et au cours du vieillissement normal 

ou accéléré est nécessaire. De plus, l’identification des déterminants de la viscosité pariétale et 

la recherche de cibles pharmacologiques modifiant spécifiquement la viscosité semblent 

pertinents.  

 

Ainsi, les objectifs généraux de ce travail sont : 

- D’évaluer la viscosité pariétale au niveau des artères de conductance chez le sujet jeune 

mais également au cours du vieillissement et de l’HTA, 

- De déterminer le rôle de l’endothélium et du tonus musculaire dans la régulation de la 

viscosité pariétale à l’état basal et stimulé, 

- D’évaluer l’effet de la réduction pharmacologique de la FC sur la viscosité pariétale et 

l’impact du vieillissement sur cet effet. 
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METHODOLOGIE GENERALE 

 
Les mesures ont été réalisées le matin, chez des sujets en position allongée, dans une pièce 

calme, climatisée et maintenue à température constante entre 22 et 24°C. Les sujets n’avait pris 

ni traitement, ni tabac, et pouvaient prendre un petit-déjeuner léger, c’est à dire sans matière 

grasse, ni sucre, café ou thé. 

Les pressions artérielles humérales systolique (PAS) et diastolique (PAD) ont été mesurées par 

oscillométrie (Omron® 750IT) et la FC par électrocardiographie (Phillips®).  

 

I. Mesure de la viscosité pariétale au niveau de l’artère radiale 

Les paramètres artériels ont été mesurés au niveau de l’artère radiale droite, le bras immobilisé 

confortablement dans une gouttière pendant la totalité de la procédure afin d’éviter les 

mouvements involontaires. Le diamètre interne et l’EIM de l’artère radiale ont été mesurés au 

moyen d’un système d’écho-tracking vasculaire haute résolution, en mode A (NIUS02), 

permettant une mesure à une fréquence d’acquisition de 250 Hz tout au long du cycle cardiaque 

avec une résolution supérieure à 1 Pm. La mesure était réalisée au moyen d’une sonde de 10 

MHz, maintenue immobile à l’aide d’un dispositif stéréotaxique sans contact direct avec la 

peau, positionné perpendiculairement à l’artère. Le positionnement exact de la sonde était 

effectué au moyen d’un dispositif doppler bidirectionnel (Joannides et al., 1995a, 1997; Tardy 

et al., 1991). La pression artérielle a été mesurée simultanément par photopléthysmographie 

digitale (Finapres system, Olmeda). Ce dispositif permet la mesure de la pression artérielle en 

continu et l’obtention de façon non invasive de l’onde de pression intra-artérielle avec une 

précision de r 2 mmHg. 

L’évaluation de la viscosité pariétale a été réalisée par la mesure de la boucle d’hysterèse de la 

relation pression-diamètre après développement d’une méthode d’analyse partiellement 

automatisée (Excel®). Les fichiers ASCII générés contenant les données de pression, de 

diamètre et d’épaisseur ont été extraits et analysés dans une feuille de calcul Excel®. Les pieds 

des ondes de pression et de diamètre ont été identifiés automatiquement par la valeur la plus 

basse précédent l’ascencion systolique permettant ainsi de définir le début et la fin de chaque 

cycle. La synchronisation entre les 2 courbes a été effectuée manuellement afin d’obtenir une 

superposition des pieds d’ondes et de la phase ascendante de chaque courbe. Ceci permet de 

corriger le décalage inhérent à la mesure en 2 sites distincts. Les boucles pression-diamètre ont 
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été générées automatiquement ainsi que les droites correspondants au diamètre et à la pression 

systolo-diastoliques. Ces courbes ont été exportées dans le logiciel d’analyse d’image Image 

J® qui permet l’évaluation du nombre de pixels au sein d’une surface. Ainsi, le nombre de 

pixels au sein de la boucle et l’aire sous la courbe de charge ont été mesurées. La valeur d’un 

pixel a été évaluée par la mesure du nombre de pixels au sein d’un rectangle de surface connue.  

La précision de la méthode est donnée par la précision de la mesure de pression et de diamètre 

(2 mmHg et 1 Pm) et peut être estimée à 2,66.10-4 J.m-2. La précision de l’analyseur d’image 

est d’un pixel-carré est peut être estimé pour nos mesures à 1,62.10-6 J.m-2 et peut donc être 

considéré comme négligeable.  

Pour chaque mesure, au moins 3 cycles cardiaques ont été analysés. 

L’aire WV de la boucle d’hystérèse correspond à la quantié d’énergie dissipée lors de chaque 

cycle cardiaque. L’aire WE sous la courbe de charge correspond à l’énergie emmagasinée lors 

de la phase de charge. La viscosité de la paroi a été exprimée soit comme la valeur absolue de 

WV, soit en pourcentage de l’energie emmagasinée WE à chaque cycle (WV/WE). 

 

II. Évaluation de la mécanique artérielle radiale 

Les paramètres mécaniques artériels ont été calculés au niveau radial à partir du modèle de 

Langewouters. A partir des données de pression (P), de diamètre interne (d) et d’épaisseur 

pariétale (h) mesurées sur 10 cycles cardiaques consécutifs, la relation pression-section a été 

ajustée selon un modèle non linéaire telle que (Langewouters et al., 1984; Tardy et al., 1991):  

S(P) = D(S/2+tang-1 (P-E/J)), S = Sd²/4 

où D,E et J sont les trois constantes du modèle calculées par régression non linéaire. 

La compliance sectionnelle instantanée, a alors été calculée comme étant égale à : 

C(P) = GS(P)/GP = (α/γ)/[1+((P-β)/ γ)²] 

Le module incrémental de paroi a été calculé en utilisant le même modèle à partir de 

l’expression classique donnée par Bergel pour évaluer la rigidité artérielle au niveau de la 

pression opérationnelle telle que (Bergel, 1961a; Meister et al., 1992): 

Ei = 3/8.(d(d+2h)2)/(h(d+h)) GP/Gd = (3/(4xD(P))) x ((d+2h)²/(h(h+d))) 

 

La contrainte sectionnelle à mi-épaisseur (σ), qui caractérise les conditions opérationnelles en 

lien avec la pression et la géométrie a été calculée telle que : 
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σ = 2.PAM(ri.re/r)2/(re2-ri2), 

avec PAM la pression artérielle moyenne et ri et re les rayons interne et externe respectivement, 

et r le rayon à mi-épaisseur tel que r = (ri+re)/2. 

 

III. Évaluation du rôle des facteurs endothéliaux et de la régulation 

endothélium-indépendante du tonus musculaire lisse dans la 

régulation de la viscosité pariétale 

La perfusion de sérum salé (0,9 %) ou de substances pharmacologiques inhibitrices (1 mL/min) 

a été réalisée par une aiguille de 27-gauge, insérée sous anesthésie locale (Lidocaïne 1 %) dans 

l’artère humérale. Les participants ont reçu pendant 8 minutes un inhibiteur de NO-synthase, le 

L-NMMA (8 μmol/min/L, Bachem®), un inhibiteur de l’enzyme cytochrome P450 

epoxygénases qui synthétise les EETs, le fluconazole (0,4 μmol/min/L, Pfizer Holding 

France®), un bloqueur non spécifique des canaux KCa vasculaire qui constituent la cible 

pharmacologique des EETs et qui médient leur effet hyperpolarisant et vasorelaxant, le TEA  

(9 μmol/min/L, Bachem®), ou l’association L-NMMA et fluconazole ou L-NMMA et TEA. 

Les doses ont été adaptées au volume de l’avant-bras de chaque volontaire, évalué par la mesure 

du volume d’eau déplacé après immersion. Ces doses ont été démontrées comme permettant la 

modulation des propriétés mécaniques de l’artère radiale sans effet systémique (Bellien et al., 

2005). L’efficacité de l’inhibition pharmacologique a été validée par le dosage des taux d’EETs 

par chromatographie en phase gazeuse couplée à la spectrométrie de masse et des taux de 

nitrites, un indicateur de la biodisponibilité du NO, par chimiluminescence, avant et après 

fluconazole et L-NMMA respectivement (Bellien et al., 2006a, 2012a; MacArthur et al., 2007). 

L’impact de la régulation endothélium-indépendante du tonus musculaire lisse sur la viscosité 

pariétale a été évaluée par l’administration de SNP (20 nmol/min/L, 3 min, SERB 

Laboratory®), un donneur exogène de NO. Cette dose permet une relaxation du muscle lisse 

de l’artère radiale sans effet systémique (Bellien et al., 2005).  

 

IV. Épreuves de stimulation endothéliale  

Les épreuves de stimulation de l’endothélium ont été réalisées par une augmentation graduelle 

et soutenue du débit sanguin locale par la méthode du chauffage cutané distal (Bellien et al., 
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2006b; Joannides et al., 2002). La main des volontaires a été placée dans un gant fin en latex 

puis immergée dans un bac rempli d’eau dont la température était contrôlée. Le chauffage a été 

réalisé en augmentant par pallier la température de l’eau de 34°C à 44°C. 

La viscosité sanguine totale (P) a été mesurée pour chaque sujet en utilisant un viscosimètre 

cône-plan (Ex100 CTB, Brookfield®) pour un taux de cisaillement de 241 s-1 à 37°C (Baskurt 

et al., 2009). 

La contrainte de cisaillement moyenne a été calculée sur la base d’un modèle répondant à la loi 

de Poiseuille à partir des valeurs individuelles de diamètre interne (di), de débit (Q) et de 

viscosité sanguine totale (P) au niveau de l’artère radiale, telle que W = 4PQ/Sri3 avec ri = di/2.   

V. Mesure de la viscosité pariétale au niveau de l’artère carotide 
commune 

La mesure de la viscosité pariétale au niveau de l’artère carotide commune a été développée à 

l’occasion de ce travail au sein du service de pharmacologie. Elle consiste à mesurer 

simultanément et en continu la pression locale par tonométrie d’aplanation et le diamètre par 

écho-tracking au même niveau des carotides droite et gauche respectivement (Benetos et al., 

1993b; Laurent et al., 1994; Maltete et al., 2010). Ces mesures permettent d'établir la relation 

pression-surface. Des études précédentes ont montré l’absence d’influence du côté de mesure 

sur les résultats lors d’une mesure bilatérale des signaux de pression et de diamètre (Laurent et 

al., 1994). Toutes les mesures ont été réalisées par le même binôme d’opérateur, expérimenté 

l’un pour la tonométrie et l’autre pour l’échographie. Ainsi, l’onde de pression de la carotide 

commune droite a été enregistrée de manière non invasive par tonométrie selon une 

méthodologie validée (Laurent et al., 1994; Maltete et al., 2010). Le tonomètre est une sonde-

stylo contenant un transducteur haute-fidélité (Millar Instruments SPT 301B®) équipé d’une 

petite surface sensible à la pression. Le tonomètre est calibré avec un préamplificateur 

conventionnel Millar (TCB-500) puis le signal est transféré simultanément vers un ordinateur 

permettant la visualisation des courbes de pression et vers le système d’écho-tracking. 

Simultanément, le diamètre externe et l’EIM sont mesurés au niveau de la paroi postérieure de 

l’artère carotide gauche, 1 cm en dessous de la bifurcation carotidienne avec un appareil d’écho-

tracking haute résolution (WallTrackSystem, Esaote Pie Medical®) (Maltete et al., 2010; 

Meinders and Hoeks, 2004). Une sonde multi-barrette linéaire de 40 mm à 7,5 MHz a été 

utilisée. Ce système génère une image basée sur le signal de radiofréquence provenant de 128 

lignes réparties sur les 4 cm de la sonde. L’opérateur définit la fenêtre d’acquisition centrée sur 
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la lumière et peut la faire varier afin d’optimiser la détection du diamètre et de l’EIM. Le mode 

d’acquisition bidimensionnel (BM) permet de mesurer le diamètre externe et l’EIM avec une 

résolution de 21 μm pour chacune des 128 lignes pendant 6 secondes à une fréquence 

d’acquisition de 30 Hz. Le mode de détection de mouvement pariétal permet de mesurer 

pendant 5 secondes, sur 2 cm et 14 lignes, le diamètre externe et la distension avec une 

résolution de 1,7 μm à une fréquence d’acquisition de 600 Hz (Meinders and Hoeks, 2004; 

Paini et al., 2007). 

Après s’être assuré avec l’opérateur faisant la tonométrie de la qualité de l’acquisition de 

pression concomitante, l’opérateur faisant l’échographie « gèle » l’acquisition en cours 

permettant d’obtenir un enregistrement des 6 dernières secondes. Le signal de pression est 

automatiquement converti à la fréquence d’acquisition de l’appareil d’écho-tracking.  

Un fichier ASCII est ensuite généré comprenant les valeurs brutes de variations de pression et 

de diamètre acquises. Ce fichier est ensuite transféré dans une feuille de calcul Excel® 

partiellement automatisée à l’aide de macro qui permet le calcul des valeurs absolues de 

pressions. Le tonomètre est calibré pour fournir les variations absolues de pression et non les 

valeurs absolues de pression instantanée. Pour cela, il a été nécessaire de déterminer ces valeurs 

absolues pour chaque point de la courbe de pression. Ainsi, la PAD et la PAM ont été 

déterminées au niveau de l’artère humérale par oscillométrie. Puis, la PAD et la PAM étant 

constantes le long de l’arbre artériel, la moyenne de l’ensemble des valeurs mesurées (Vmoy, en 

mV) d’un cycle de pression (définit comme l’ensemble des points entre le pied de l’onde de 

pression et le pied de l’onde suivante) correspond à la valeur de la PAM et le minimum des 

valeurs mesurées (Vmin, en mV) de chaque cycle correspond à la PAD. Ainsi, le coefficient ] 

relie la variation des valeurs mesurées (ΔV = Vmoy - Vmin) et la variation de pression mesurée 

(ΔP = PAM - PAD) tel que ] = ΔP/ΔV pour chaque cycle. La valeur des pressions instantanées 

(Pinst) est alors calculée pour chaque cycle à partir de chaque valeur mesurée (Vinst) telle que :  

Pinst = PAD + ] (Vinst –Vmin) 

La réalisation de la boucle pression-surface interne suppose l’obtention de la surface interne 

(luminale) à partir du diamètre externe et de l’EIM. Ainsi, il a été décidé de calculer l’EIM 

instantanée et la surface interne instantanée Si(inst) à partir du diamètre externe instantané (de(inst)) 

et de l’EIM moyenne, en partant du principe que la paroi est incompressible. Ainsi, la surface 

de la section pariétale (Ssection) reste constante tout au long du cycle cardiaque, on peut donc la 

calculer telle que : 
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Ssection = Sre2 - Sri2 avec re = de(moy)/2 et ri = (de(moy) - 2hmoy)/2 

Où re le rayon externe, ri le rayon interne, de(moy) le diamètre externe moyen et hmoy l’EIM 

moyenne mesurée lors l’acquisition. 

Puis, Sinst a été calculée telle que : 

Si(inst) =  Sre2 - Ssection 

A partir de ces données les valeurs d’EIM instantanée et de diamètre interne instantané sont 

calculables : 

di(inst) = 2.√Si(inst)𝜋  

et 

EIMinst = de(inst) - di(inst) 

 

Ainsi, la courbe de relation pression-surface interne a pu être générée automatiquement. Les 

cycles ont été définis manuellement en prenant les valeurs les plus basses de pression et de 

diamètre comme référence de début et de fin de cycle. Même si les enregistrements ont été 

réalisés de façon simultanée, la synchronisation des pieds d’onde de pression et de diamètre a 

été vérifiée visuellement pour chaque acquisition. Cependant, aucune resynchronisation des 

pieds d’ondes n’a été nécessaire.  

Comme pour l’artère radiale, la viscosité pariétale a été évaluée par planimétrie avec le logiciel 

ImageJ®. Les valeurs de viscosité obtenues sont la moyenne de 3 cycles cardiaques par 

acquisition au minimum sur au moins 3 acquisitions. 

Différentes représentations de la boucle d’hystérèse ont été évaluées : pression-diamètre 

externe, pression-diamètre interne, pression-surface interne. Dans la mesure où l’ensemble de 

ces représentations ont comme référence le diamètre externe mesuré par le système d’écho-

tracking, leurs variations sont proches. Cependant, la valeur de viscosité absolue de la relation 

pression-diamètre externe comparée à celle avec le diamètre interne était systématiquement 

plus faible. Ceci est expliquée par la moindre distension du diamètre externe comparé à l’interne 

aboutissant à une boucle de moindre amplitude (Segers et al., 2004). 
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VI. Évaluation de la géométrie et de la mécanique artérielle 

carotidienne 

L’évaluation de la géométrie a été réalisée avant les mesures bilatérales par écho-tracking haute 

résolution (WallTrackSystem, Esaote Pie Medical®). Les diamètres moyen, diastolique (diD) et 

systolique (diS) interne ont été calculés à partir des mesures instantanées. La distension (ou 

augmentation systolo-diastolique du diamètre, Disti = diS - diD) a été évaluée en mode de 

détection de mouvement pariétal (600 Hz) 

Les paramètres mécaniques suivants ont été calculés comme décrit précédemment (Boutouyrie 

et al., 2004; Bussy et al., 2000; Maltete et al., 2010) : 

- La contrainte pariétale : σ = (PAM·  di(moyen))/2h 

- L’index de compliance sectionnelle : CC = π(diS2- diD2)/4PPc 

- L’index de distensibilité sectionnelle : DC = (diS2- diD2)/(diD2 x PPc) 

- Le module incrémental élastique :  𝐸𝑖𝑛𝑐 = 3(1+ 𝐿𝐶𝑆𝐴𝑊𝐶𝑆𝐴)𝐷    
où PPc la pression pulsée centrale mesurée en tonométrie carotidienne, LCSA l’aire de la 

lumière artérielle = Sri2 et WCSA l’aire de la section de la paroi artérielle = Sre2 -Sri2. 

  

VII. Évaluation de la morphologie de l’onde de pression et de la VOP 
par tonométrie d’aplanation (SphygmoCor®) 

Les pressions centrales, la rigidité artérielle et la quantification des ondes de réflexion ont été 

évaluées de manière non-invasive par tonométrie d’aplanation (SphygmoCor®, AtCor 

Medical). Ces pressions centrales ont été mesurées directement au niveau carotidien droit. La 

calibration a été effectuée à partir de la PAD et de la PAM mesurées au niveau de l’artère radiale 

par tonométrie.  

L’évaluation de la morphologie de l’onde de pression et des ondes de réflexion a été réalisée 

au niveau carotidien par le calcul : 

• Du temps d’éjection (en ms et % de la période) allant de l’ouverture de la valve 

aortique T0 à sa fermeture, 

• Du temps T1 aortique (en ms) correspondant à la durée entre le début de l’onde et 

le premier pic systolique (P1, pic primaire avant le retour de l’onde réfléchie), 

• De la hauteur de P1 (en mmHg) égale à P1-PAD, 
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• De l’augmentation carotidienne (AP, en mmHg) causée par le retour de l’onde de 

réflexion en systole, 

• De l’index d’augmentation (AIx, en %), défini comme le rapport AP/PP. L’AIx75 

est une valeur normalisée sur la FC de l’AIx, 

• De l’index de Buckberg (en %), un index de viabilité sous-endocardique évaluant 

l’adaptation du cœur à la demande des organes périphériques, calculé par le ratio 

entre l’aire sous la courbe de pression en diastole (DPTI, en mmHg.s/min) et celle 

en systole (SPTI, en mmHg.s/min). DPTI, est un reflet de la pression et du temps 

dédiés à la perfusion coronaire.  

 

 

Figure 16. Evaluation de la morphologie de l’onde de pression  
D’après (Laurent et al., 2006) 

 

La rigidité aortique a été mesurée par la VOP le long de l’aorte thoraco-abdominale par un 

opérateur entrainé. La mesure a été réalisée par tonométrie d’aplanation par l’enregistrement 

séquentiel des ondes de pression au niveau de la carotide commune et de la fémorale commune 
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droite, secondairement synchronisées sur le signal électrocardiographique. La VOP a été 

calculée telle que : 

VOP = ∆L/∆t 

où ∆t est le décalage temporel mesuré entre les pieds d’ondes de pression carotidienne et 

fémorale et ∆L la distance entre la carotide et la fémorale. En accord avec les recommandations 

actuelles, la mesure de la distance entre la carotide et la fémorale a été réalisée avec une toise 

et corrigée par un facteur 0,8 (Laurent et al., 2006). 

 

Figure. Evaluation de la VOP en tonométrie par la mesure du délai entre les pieds 
d’onde 
D’après (Laurent et al., 2006) 

 

VIII. Évaluation des vitesses carotidiennes et de la contrainte de 

cisaillement 

 

Les vitesses carotidiennes systolique et moyenne ont été mesurées par Doppler (ArtLab system, 

Esaote Pie Medical®) à 1 cm en amont de la bifurcation de la carotide commune au centre du 
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vaisseau, en réduisant au maximum la fenêtre d’échantillonnage. Les contraintes de 

cisaillement systolique et moyenne ont été calculées à partir de la loi de Poiseuille et des valeurs 

individuelles de diamètre interne (di) obtenu en écho-tracking, de débit (Q) et de viscosité 

sanguine totale (P), telle que W = 4PQ/Sri3 avec ri = di/2.  

 

IX. Évaluation des paramètres cardiaques et vasculaires par 

bioimpédancemétrie 

 

Les volumes, le débit et la fonction cardiaque ont été mesurés de façon non invasive par 

bioimpédance thoracique au moyen de l’appareil PhysioFlow® PF-05 Lab1TM, logiciel 

version 2.7.0 (Manatec Biomedical®). La mesure est basée sur le temps de transit du signal 

d’impédance thoracique, entre la base du cou et la xiphoïde, et l’analyse de sa dérivée au cours 

du temps. La synchronisation à l’ECG permet d’analyser les variations d’impédance observées 

comme correspondant aux variations de volume sanguin au cours du cycle de part et d’autre 

des électrodes (Bour, 2011; Bour and Kellett, 2008). Les paramètres suivants ont été ainsi 

évalués :  

• Le débit cardiaque (Qc, en L/min), 

• Le volume d’éjection systolique (VES, en mL), 

• La fraction d’éjection estimée (FE, en %), 

• Le volume télé-diastolique (VTD, en mL), 

Par ailleurs, les résistances périphériques totales (RPT) ont été calculées à partir du ratio entre 

la PAM et le Qc. L’élastance télé-systolique du ventricule gauche, un marqueur de contractilité 

cardiaque, a été calculée par le ratio entre la pression télé-systolique obtenue en tonométrie 

carotidienne et le volume télé-systolique, lui-même calculé tel que VTS = VTD-VES (Chemla 

et al., 1998; Reil et al., 2013). 
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RESULTATS 

 
 

• Étude n°1 : Rôle de l’endothélium vasculaire dans le contrôle de la viscosité 

pariétale artérielle chez l’Homme. 

 

• Étude n°2 : L’adaptation endothéliale de la viscosité pariétale artérielle lors de 

l’augmentation du débit sanguin est altérée au cours de l’hypertension artérielle 

essentielle. 

 

• Étude n°3 : Effet de la réduction pharmacologique de la fréquence cardiaque par 

l’ivabradine sur la viscosité pariétale de l’artère carotide. 
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I. Étude n°1 : Rôle de l’endothélium vasculaire dans le contrôle de 
la viscosité pariétale artérielle chez l’Homme. 

Frédéric Roca, Michèle Iacob, Isabelle Remy-Jouet, Jeremy Bellien, Robinson Joannidès. 

Publié dans Hypertension. 2018;71. DOI: 10.1161/HYPERTENSIONAHA.117.09870.  

Résumé : La viscosité pariétale artérielle (VPA) est une cause majeure de dissipation d’énergie 

le long de l’arbre artériel. Ses déterminants restent controversés mais une régulation active par 

l’endothélium a été suggérée. Notre objectif a été d’évaluer, chez l’homme, le rôle 

physiologique du monoxyde d’azote endothélial (NO), des acides époxyeicosatriénoïques 

(EETs) et de la modulation du tonus musculaire lisse sur la régulation de la VPA.  

Nous avons mesuré simultanément le diamètre artériel radial, l’épaisseur pariétale et la pression 

artérielle chez des volontaires sains avant et après l’injection locale de L-NMMA, un inhibiteur 

de la NO-synthase, de fluconazole, inhibant le cytochrome P450 qui synthétise les EETs, ou de 

TEA, inhibant les canaux potassiques calcium-dépendant qui constituent la cible cellulaire des 

EETs, soit seuls ou en combinaison. La VPA a été estimée par la viscosité relative, exprimée 

par le ratio entre l’aire de la boucle d’hystérèse de la relation pression-diamètre et l’aire sous la 

courbe de charge systolique. Le tonus musculaire a été évalué par les modifications de rigidité 

de la paroi artérielle et de la contrainte pariétale.  

Ainsi, le L-NMMA diminue paradoxalement la viscosité relative (de 34,9 ± 8,9% à 28,9 ± 

8,6%). A l’inverse, la viscosité relative n’est pas modifiée par le fluconazole (de 33,5 ± 15, 5% 

à 32,0 ± 13,6 %) mais est augmentée par le TEA (de 31,7 ± 6,6% à 35,7 ± 8,0%). Cette 

augmentation a été plus marquée avec l’association L-NMMA-fluconazole (de 31,1 ± 10,7% à 

43,3 ± 13,2%) et L-NMMA-TEA (de 29,5 ± 2,3% à 41,5 ± 11,1%) comparés aux inhibiteurs 

seuls. Le nitroprussiate de sodium, un donneur de NO non-endothélium dépendant, a diminué 

la VPA (de 35,4 ± 2,9% à 28,7 ± 2,0%). Ces effets ont été associés à des modifications parallèles 

de tonus, mais d’amplitudes différentes malgré des variations comparables de viscosité, 

suggérant des mécanismes à la fois tonus-dépendants et indépendants.  

En conclusion, cette étude démontre pour la première fois que les facteurs endothéliaux, NO et 

EETs, régulent la VPA chez l’homme, et suggère le rôle du tonus artériel dans cette régulation.   
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Supplementary material and method 

 

Mechanics of the radial artery 

From the values of arterial pressure (P), internal diameter (d) and wall thickness (h) measured 

during 10 consecutive heartbeats, the cross-section (S)-pressure curve was fitted as S= α{ π/2 
+ arctan[(P-β)/γ]}, S=πd²/4, where α, β, and γ are the 3 optimal fit parameters of the model.1 

The cross-sectional compliance (C) was expressed as C= (α/γ)/{1 + [(P-β))/γ]²}, to evaluate 
the arterial chamber deformability and the incremental elastic modulus (Ei) was expressed as 

Ei=3/8(d[d+2h]²/h[d+h])δP/δd, to evaluate the arterial wall stiffness at operational pressure.2,3 

The midwall stress (σ), which characterizes the operating conditions related to pressure and 
arterial geometry, was calculated as σ=2.MBP(ri.re/r)²/(re²-ri²), where MBP is mean blood 

pressure, ri and re are the internal and external radii, respectively, and r the radius at the 

midwall as r=(ri+re)/2.2,3 

 

Role of NO and EETs in the regulation of AWV 

A 27-gauge needle was inserted, under local anesthesia (1% lidocaine), into the brachial 

artery of the non-dominant arm to permit infusion of saline (0.9%) and pharmacological 

agents at a constant rate (1 ml/min). Each subject participated to 2 (n=4) or 3 (n=12) 

exploration visits consisting of 2 randomized inhibitory sequences, taking into account the 

long-lasting effect of TEA and fluconazole, as previously reported.4,5 Subjects received during 

eight minutes either a NO-synthase inhibitor, NG-monomethyl-L-arginine (L-NMMA: 8 

µmol/min/L of forearm, Bachem), a potent inhibitor of EET-synthesizing enzymes 

cytochrome P450 epoxygenases, fluconazole (0,4 µmol/min/L, Pfizer Holding France), the 

non-specific blocker of vascular KCa channels which are the cellular targets of EETs 

mediating their hyperpolarizing and relaxing effect, tetraethylammonium chloride (TEA: 9 

µmol/min/L, Bachem), the association of L-NMMA with fluconazole or the association of L-

NMMA with TEA. These doses have been previously used to demonstrate the role of NO and 

EETs in the regulation of the basal radial artery diameter and mechanical properties without 

modification in systemic hemodynamics.2,4 The pharmacological inhibitors were validated by 

measuring plasma EETs level by GC-MS and plasma nitrite level, an indicator of NO 

bioavailability, by chemiluminescence, before and after fluconazole and L-NMMA 

respectively.5–7 

 

Role of endothelium-independent smooth muscle tone relaxation in the control of AWV 

To assess the endothelium-independent effect of smooth muscle tone relaxation on the 

magnitude of AWV, subjects received sodium nitroprusside (SNP: 20 nmol/min/L, 3 min, 

SERB Laboratory), an exogenous donor of NO. This dose induces a profound radial artery 

smooth muscle relaxation without modification in systemic hemodynamics.2  

 

 

 

 

Figure S1. Pressure (black line) and diameter waveforms (grey line) before (A) and after (B) 

synchronization. Resulting hysteresis loops of one cycle before (C) and after (D) 

synchronization. 
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Supplementary Tables 

Table S1. Baseline characteristics of the healthy subjects 

Parameters 

Healthy subjects 

(n=16) 

Age, years  
26 [21-42] 

Male, n (%) 13 (81%) 

Body mass index, kg/m² 23.1 2.3 

Systolic blood pressure, mmHg 120 10 

Diastolic blood pressure, mmHg 69 8 

Heart rate, bpm 63 10 

Total cholesterol, mg/dL 171 35 

LDL cholesterol, mg/dL 113 31 

HDL cholesterol, mg/dL 45 12 

Triglycerides, mg/dL 60 26 

Fasting glucose, mg/dL 90 7 

Creatinemia, mg/dL 0.90 0.20 

Values are mean SD or median [IQR 25 – 75] 
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Table S2. Viscous and elastic energy and relative viscosity of the radial artery before L-NMMA, Fluconazole, TEA, L-NMMA combined with 

fluconazole or TEA, and SNP 

Parameters at baseline L-NMMA Fluconazole  TEA L-NMMA + fluconazole L-NMMA + TEA  SNP 

WV (10-
² J.m-

²) 10.7 ± 8.5 6.4 ± 5.1 9.3 ± 4.7 6.6 ± 6.0 10.0 ± 7.1 6.0 ± 3.0 

WE (10-
² J.m-

²) 29.1 ± 18.7 20.8 ± 15.7 29.2 ± 13.5 20.0 ± 13.8 32.5 ± 23.0 18.0 ± 4.3 

WV /WE (%) 34.9 ± 8.9 33.5 ± 15.5 32.2 ± 10.0 31.7 ± 6.6 31.6 ± 6.5 33.2 ± 2.0 

Values are mean±SD. WV: Viscous energy dissipated during the unloading phase, WE: elastic energy stored during the loading phase, L-NMMA: 

NG -monomethyl-L-arginine, TEA: tetraethylammonium, SNP: sodium nitroprusside. 
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Supplementary Figure S1 
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II. Étude n°2 : L’adaptation endothéliale de la viscosité pariétale 

artérielle lors de l’augmentation du débit sanguin est altérée au 
cours de l’hypertension artérielle essentielle. 

Frederic Roca, Jeremy Bellien, Michele Iacob, Robinson Joannides. 

Publié dans Atherosclerosis. 2019;285. DOI: 10.1016/j.atherosclerosis.2019.04.208  

Résumé : La viscosité pariétale artérielle (VPA) est régulée par le monoxyde d’azote (NO) et 

les acides époxyeïcosatriénoïques (EETs) endothéliaux en condition basale physiologique. Le 

rôle de ces facteurs dans la régulation de la VPA lors de l’augmentation du flux sanguin et 

l’altération de ce mécanisme chez l’hypertendu (HT) restent cependant inconnus. 

L’évolution du diamètre artériel radial, de l’épaisseur pariétale et de la pression artérielle lors 

d’une augmentation locale du flux sanguin induite par chauffage cutané distal a été mesurée 

chez 18 HT non traités et 14 sujets contrôle normotendus (NT). Ces mesures ont été réalisées 

lors de l’injection locale de sérum physiologique ou de L-NMMA et/ou de fluconazole, des 

inhibiteurs spécifiques de la NO-synthase et de la synthèse des EETs par le cytochrome P450. 

La VPA a été estimée par le ratio de l’énergie visqueuse dissipée (WV) et de l’énergie élastique 

emmagasinée (WE) obtenues à partir de la relation pression-diamètre. Les variations 

concomitantes des conditions opérationnelles, qui influencent la VPA, ont également été prises 

en compte par le calcul de la contrainte pariétale.  

Les valeurs basales de WV et de WE étaient plus élevées chez l’HT par rapport au NT mais le 

ratio WV/WE était similaire. Sous sérum physiologique, WV/WE a augmenté après le chauffage 

chez l’HT mais pas chez le NT. En présence de L-NMMA et/ou de fluconazole, WV/WE a 

augmenté après le chauffage chez le NT. A l’inverse, ces inhibiteurs n’ont pas modifié 

l’augmentation de WV/WE lors du chauffage chez l’HT en comparaison du sérum 

physiologique. Dans toutes ces conditions, une augmentation plus importante de WV par rapport 

à WE a expliqué l’augmentation du ratio WV/WE. 

En conclusion, la libération de NO et d’EETs maintient une VPA stable lors de l’augmentation 

du flux sanguin et cette régulation adaptative endothéliale est altérée lors de l’hypertension 

essentielle. Ceci pourrait participer à une dissipation excessive d’énergie et à un découplage 

cardiovasculaire. La restauration de la biodisponibilité des EETs par des inhibiteurs de 

l’époxyde hydrolase soluble pourrait ainsi constituer une approche pharmacologique 

prometteuse pour restaurer cette régulation endothéliale de la VPA  
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H I G H L I G H T S

• Endothelium-derived NO and epoxyeicosatrienoic acids maintain stable arterial wall viscosity during increase in blood flow.
• This endothelial regulation is altered in essential hypertension.
• Endothelial factors constitute a pharmacological target to limit arterial energy dissipation.

A R T I C L E I N F O

Keywords:
Arterial wall viscosity
Endothelium
Nitric oxide
Epoxyeicosatrienoic acids
Hypertension
Endothelial dysfunction

A B S T R A C T

Background and aims: Arterial wall viscosity (AWV) is regulated by endothelium-derived NO and epoxyeicosa-
trienoic acids (EETs) under baseline physiological conditions. Whether these factors regulate AWV during blood
flow increase and whether this mechanism is affected in essential hypertensive patients (HT) remain unknown.
Methods: The evolution of radial artery diameter, wall thickness and arterial pressure in response to an increase
in flow induced by hand skin heating were measured in 18 untreated HT and 14 normotensive controls (NT)
during local infusion of saline and the respective pharmacological inhibitors of NO-synthase and EETs synthesis
by cytochrome P450, L-NMMA and/or fluconazole. AWV was estimated by the ratio of the viscous energy
dissipated (WV) to the elastic energy stored (WE) obtained from the pressure-diameter relationship. Concomitant
changes in operating conditions, which influence the AWV, were taken into account by calculating the midwall
stress.
Results: Baseline WV and WE were higher in HT than in NT but WV/WE was similar. In saline condition, WV/WE
increased in HT during heating but not in NT. In the presence of L-NMMA and/or fluconazole, WV/WE increased
during heating in NT. In contrast, these inhibitors did not modify the increase in WV/WE during heating in HT
compared to saline. In all conditions, a larger increase in WV than WE was responsible for the increase in WV/WE.
Conclusions: The release of NO and EETs maintains a stable AWV during flow increase and this endothelial
adaptive regulation is lost during essential hypertension, which may promote excessive viscous energy dis-
sipation and cardiovascular uncoupling. Restoration of EETs availability with inhibitors of soluble epoxide
hydrolase could thus constitute a promising pharmacological approach to restore the endothelial adaptive
regulation of AWV.

1. Introduction

Arterial wall viscosity (AWV) is a physiological phenomenon that takes
part in the control of cardiac energy dissipation along the arterial tree.
Thus, in viscoelastic conduit arteries, elastic energy (WE), stored during the
loading phase of each beat, is not fully restored during the unloading phase.
This results in a hysteresis loop of the artery pressure-diameter relationship

whose area has an energy dimension and corresponds to the viscous energy
dissipated (WV) as heat during each cycle. Thereby, AWV can be expressed
as an absolute value of WV or as a percentage of the WE stored within the
arterial wall (WV/WE). AWV notably depends on the passive viscous
properties of the smooth muscle layer components, the smooth muscle tone
and the operating conditions that determine the magnitude of WE, WV and
WV/WE, which increase with midwall stress [1–4].
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In addition, we recently demonstrated that NO and the lipid med-
iators produced by endothelial cytochrome P450, epoxyeicosatrienoic
acids (EETs), regulate AWV in young healthy humans through tone-
dependent and -independent mechanisms [1]. These results were ob-
tained under basal condition, but it is not known whether an adaptation
of AWV occurs during situation of increase in flow to adjust energy
dissipation and maintain an adequate blood flow propagation, and
whether the endothelium plays a role in this adaptation. Moreover,
given that the conduit artery endothelial dysfunction in essential hy-
pertension is notably due to the decrease in the bioavailability of NO
and EETs, this may affect AWV adaptation and thus cardiovascular
coupling [5–7]. In these conditions, the limitation of energy dissipation
along the arterial tree could constitute a new physiological dimension
in cardiovascular coupling and open the door for the pharmacological
modulation of endothelial factors.
The objective of the present study was thus to assess, using a

functional approach based on local infusion of pharmacological in-
hibitors, the role of endothelium-derived NO and EETs in the regulation
of AWV during increase in blood flow and to assess the impact of es-
sential hypertension on this regulation.

2. Materials and methods

2.1. Subjects

18 untreated hypertensive subjects (HT) and 14 normotensive
controls (NT) participated to this control study. All subjects were
nonsmokers, must not have received hormone replacement therapies or
statins for the last 6 months, and did not receive any medication at the
time of the study. Subjects with cardiac and/or cerebrovascular is-
chemic disease, heart failure, impaired renal function (estimated glo-
merular filtration rate lower than 60mL/min according to the
Cockcroft-Gault equation), or other major pathologies were excluded
from the study. Secondary forms of hypertension were excluded by
routine diagnostic procedures. HT subjects were enrolled if never
treated or reporting a medical history of discontinued pharmacological
antihypertensive treatment interrupted for at least 3 months before the
day of inclusion to exclude possible remnant effects of the drugs on
endothelial function. NT controls were frequency-matched on age, sex
ratio, body mass index and major vascular risk factors. The study was
approved by the local Ethics Committee (Committee for the Protection
of Persons of Nord-Ouest I), and all participants gave written informed
consent. The study was conducted according with the Principles of
Good Clinical Practice and the Declaration of Helsinki and was regis-
tered at https://www.eudract.ema.europa.eu under the unique identi-
fier RCB2007-A001–10-53.

2.2. General procedure

Measurements were performed in the morning while subjects were
in a supine position, in a quiet air-conditioned room, maintained at a
constant temperature (22 °C–24 °C). Radial artery internal diameter (d),
wall thickness, blood flow (Q) and digital arterial pressure were con-
tinuously obtained using a high-precision echotracking device coupled
to a Doppler system (NIUS 02, Asulab) and a finger photo-
plethysmograph (Finapres System, Ohmeda) as previously described
[1,6,8–10]. Briefly, these devices allow the measurement of radial ar-
tery internal diameter with a resolution on the diameter evolution of
less than 1 μm and of blood pressure with a precision of 2mmHg [11].
Pressure measurements were performed similarly before and after
blood flow increase in accordance with previous results showing that
the finger pressure waveform and its relationship with the radial
pressure waveform are poorly affected by local changes in tone
[12–15]. Increase in blood flow was obtained by progressive hand skin
heating (from 34 °C to 44 °C) as previously described [6]. Total blood
viscosity was measured with a cone-plate viscometer (Ex100 CTB,

Brookfield) at a shear rate of 241 s−1 at 37 °C and the mean arterial wall
shear stress was calculated on the basis of a Poiseuillean model as
τ=[(4μQ)/(πr3), (r= d/2)] [6,16]. The midwall stress (σ), which
characterizes the operating conditions related to pressure and arterial
geometry, was calculated as σ=2.MBP(ri.re/r)

2/(re
2-ri
2), where MBP is

mean blood pressure, ri and re are the internal and external radii, re-
spectively, and r the radius at the midwall as r=(ri+re)/2 [8,17].

2.3. Pharmacological inhibitors

The forearm volume of each volunteer was measured by the water
displacement method to adjust the doses of the pharmacological agents
to be infused. The NO-synthase inhibitor NG-monomethyl-L-arginine (L-
NMMA) (Bachem), the inhibitor of cytochrome P450 fluconazole
(Pfizer Holding), and L-NMMA associated with fluconazole, were used
to assess the role of endothelium-derived NO and EETs in the regulation
of AWV as previously described [18]. Briefly, a 27-gauge needle was
inserted under local anesthesia (1% lidocaine) into the brachial artery
of the nondominant arm to permit the continuous infusion of saline
(0.9%) or inhibitors during the entire heating procedure. To obtain high
cumulative doses and to compensate for the diluting effect of the in-
crease in flow during heating (from 10 to 50mL/min in control con-
ditions), we increased the dose of inhibitors between 34 °C and 44 °C
[9]. Therefore, the starting dose of L-NMMA of 8 μmol/min per liter was
infused during 8min at 34 °C and 20 μmol/min per liter at 44 °C [18].
Similarly, fluconazole was infused at a dose of 0.4 μmol/min per liter at
34 °C and 1.6 μmol/min per liter at 44 °C [18].

2.4. Measurement of AWV

AWV was estimated from the pressure-diameter relationship as
previously described [1,4,19,20]. WE was assessed for each cardiac
cycle by integrating the pressure-diameter area during the loading
phase i.e., from diastolic to systolic pressure, and is thus graphically,
bounded by the area under the pressure-diameter relationship, the
pulse pressure and the pulse diameter (Supplementary Fig. 1). The area
of the hysteresis loop of the pressure-diameter relationship obtained
during the loading and unloading phases, which has similarly a di-
mension of energy, corresponds in fact to the energy dissipated in vis-
cous work (WV) by the arterial wall during one cardiac cycle. The loop
area was measured by image analysis software (ImageJ). Energies are
expressed in joules per square meters during one cycle. AWV is ex-
pressed either in absolute value of WV or as a percentage of the energy
stored during the loading phase (relative viscosity=WV/WE.100)
[1,19,21,22]. The calculation of hysteresis was made after the temporal
synchronization of the feet of pressure and diameter waves
(Supplementary Fig. 2A and B). These waveforms were synchronized
manually after defining the feet of the wave as the minimal values of
pressure and diameter just before the ascending phase of each cycle.
Feet synchronization resulted in the graphical superposition of the two
upshot phases as previously described [1,23]. Data presented for AWV
was the average of at least 3 cardiac cycles. Coefficient of variation of
the measure of relative viscosity by this method was 11.6% based on
preliminary results.

2.5. Statistical analysis

Statistics were performed using the SYSTAT package (SYSTAT 8.0;
SPSS). Qualitative variables are presented as absolute and relative
frequencies. Continuous variables are presented in the text and table as
median [interquartile range, IQR 25–75] or mean ± SD according to
data normality and mean ± SEM in figures. Previous studies suggest a
similar baseline relative viscosity between NT and HT [24]. Based on
our previous results observed after inhibition with L-NMMA and flu-
conazole at baseline in young healthy subjects (32.2% increase of re-
lative viscosity), we hypothesize a 30% increase in relative viscosity in
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HT subjects with endothelial dysfunction after heating [1]. Conse-
quently, the sample size was estimated at 14 subjects per group for a 5%
α-risk and a power 1-β at 90%. Comparisons between NT and HT
baseline characteristics were performed using a Student t-test or a
Mann-Whitney test as appropriate. The effect of hand skin heating on
the radial artery parameters was assessed using a General Linear Model
including subjects, inhibitors (including saline) and group as factors. In
case of significant hand skin heating effect, inhibitors effect, group ef-
fect or interaction, this analyze was followed by single comparisons: 1)
the evaluation of the effect of hand skin heating, for each sequence of
inhibition, on radial artery parameters, in NT and HT, with a paired t-
test or Wilcoxon matched-pairs signed rank test as appropriate; 2) in
each sequence of inhibition, the comparison of changes in radial artery
parameters after hand skin heating between NT and HT was evaluated
with a Student t-test or a Mann-Whitney test as appropriate; 3) the
comparison of the effect of inhibitors versus saline in NT and HT groups
was evaluated by a paired t-test or Wilcoxon matched-pairs signed rank
test as appropriate. Results of the single comparisons are presented in
tables and figures, and only the General Linear Model results about the
main outcome (WV/WE ratio), is presented in the text to simplify the
results section. Finally, variations of WE and WV were expressed in
percent change from baseline and the comparison of the effect of each
inhibitor on these variations was assessed using Wilcoxon matched-
pairs signed rank test. A value of p < 0.05 was considered statistically
significant.

3. Results

3.1. Comparison between HT and NT subjects at baseline

At baseline there was no difference between NT and HT for demo-
graphic parameters. SBP, DBP, MBP, pulse pressure and heart rate were
higher in HT than NT (Table 1). Ten subjects have a grade 1 hy-
pertension and eight a grade 2 hypertension. There was no significant

difference between groups for midwall stress and mean wall shear
stress, characterizing respectively the baseline operating conditions and
endothelial flow stimulus. In these conditions, WV was higher in HT
than NT. This increase in WV was associated with a parallel increase in
WE in HT, resulting in a similar baseline WV/WE ratio between groups
(Table 2).

3.2. Effect of increase in wall shear stress on AWV in NT and HT

In saline conditions, hand skin heating resulted in a similar increase
in mean wall shear stress in NT and HT without change in arterial
pressure (Table 3). At the same time, midwall stress increased in both
groups but to a larger extent in NT than in HT. In these conditions, WE
and WV increased in both groups. However, in NT, the increases in WE
and WV were similar (Table 3) resulting in a stable WV/WE ratio
(Fig. 1A), whereas in HT, WV/WE increased (Fig. 1A) due to a larger
increase in WV than expected from the increase in WE (Table 3). These
results suggest that an active mechanism prevents the increase in AWV
in response to the flow-associated increase in midwall stress in NT and
the loss of this mechanism in HT.

3.3. Role of NO and EETs in the regulation of AWV during increase in wall
shear stress in NT and HT

In all inhibition sequences, hand skin heating resulted in an increase
in mean wall shear stress in both groups without change in arterial
pressure (Table 3). The effect of inhibitors on change in WV/WE ratio
during the increase in mean wall shear stress was different between NT
and HT (p=0.02 for the interaction between hypertension and se-
quences of inhibition), suggesting an impaired regulation of AWV by
endothelial factors during hypertension.
In NT, the increase in mean wall shear stress is associated with an

increase in WV/WE after fluconazole, L-NMMA and their combination
(Fig. 1B–D). This effect was explained by a larger increase in WV than

Table 1
Baseline characteristics of normotensive controls and hypertensive patients.

Parameters Normotensive controls (n= 14) Hypertensive patients (n= 18) p

Age, y 49.4 ± 8.2 51.5 ± 10.5 0.54
Male, n (%) 10 (71.4) 12 (66.7) 1.0
BMI, kg/m2 24.4 ± 2.7 26.4 ± 3.9 0.12
Systolic blood pressure, mmHg 133 ± 17 161 ± 14 <0.001
Diastolic blood pressure, mmHg 80 ± 12 97 ± 10 <0.001
Mean blood pressure, mmHg 98 ± 13 119 ± 11 <0.001
Pulse pressure, mmHg 53 ± 9 65 ± 11 0.004
Heart rate, bpm 62 ± 9 74 ± 10 0.002
Fasting glucose, mmol/L 5.4 ± 0.3 5.6 ± 0.7 0.28
Total cholesterol, mmol/L 5.5 ± 0.8 5.6 ± 0.9 0.77
HDL cholesterol, mmol/L 1.3 ± 0.2 1.2 ± 0.3 0.34
LDL cholesterol, mmol/L 3.7 ± 0.7 3.8 ± 0.9 0.84
Triglycerides, mmol/L 1.0 ± 0.5 1.3 ± 0.9 0.31
Estimated GFR, mL/min 100 ± 24 110 ± 28 0.32
Total blood viscosity, cP 3.7 ± 0.4 4.1 ± 0.6 0.06

BMI: Body mass index; HDL: High density lipoprotein; LDL: Low density lipoprotein; GFR: Glomerular filtration rate.
*p < 0.05 versus Normotensive controls.

Table 2
Baseline radial artery parameters in normotensive controls and hypertensive patients.

Parameters Normotensive controls (n= 14) Hypertensive patients (n= 18) p

Radius to wall thickness ratio 6.2 ± 1.0 5.0 ± 0.5 <0.001
Radial artery mean wall shear stress, 10−1 Pa 3.9 ± 2.7 4.2 ± 2.3 0.70
Midwall stress, 101 kPa 7.3 ± 1.7 6.9 ± 0.8 0.35
WV, 10

−2 J/m2 7.3 ± 4.1 12.0 ± 6.2 0.03
WE, 10

−2 J/m2 18.3 ± 9.2 28.3 ± 12.0 0.02
WV/WE, % 40.2 ± 5.9 40.3 ± 7.1 0.95

WV: Viscous energy; WE: Elastic energy. *p < 0.05 versus Normotensive controls.
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WE (Table 3). All these results were obtained despite a lower increase in
midwall stress during heating in presence of the inhibitors compared to
saline, particularly with L-NMMA and L-NMMA+fluconazole (Table 3).
This demonstrates the role of NO and EETs in the regulation of AWV
during the increase in flow in NT.
In HT, the WV/WE increased in all inhibition sequences (Fig. 1B–D),

because of a larger increase in WV than WE (Table 3). The magnitude of
the increase in WV/WE with all inhibitors was similar than during saline
infusion, suggesting the absence of involvement of endothelial factors
in the regulation of AWV in HT. However, while the increase in midwall
stress was not modified by fluconazole as compared to saline, it was
reduced by L-NMMA and L-NMMA+fluconazole (Table 3). The similar
increase in WV/WE despite the lower increase in midwall stress with
NO-synthase inhibition suggests that a residual release of NO partially
opposes the increase in WV/WE related to the increase in midwall stress

in HT. Conversely, the similar change in WV/WE and midwall stress in
saline and fluconazole conditions suggests the absence of EETs release
after blood flow increase during hypertension.

4. Discussion

Our results demonstrate that NO and EETs maintain a stable AWV
during flow increase in NT and that this regulation is altered in HT due
to a larger increase in viscous than elastic work. Excessive loss of energy
may contribute to impair cardiovascular coupling during hypertension
in situation of increase in flow [5,25–27].
The study was performed in hypertensive patients and normotensive

controls at the level of the radial artery to assess in vivo the en-
dothelium-mediated flow-dependent regulation of the viscous behavior
of peripheral conduit arteries and the impact of essential hypertension

Table 3
Variations of the radial artery parameters during hand skin heating in presence of saline, fluconazole, L-NMMA and L-NMMA+fluconazole in normotensive controls
and hypertensive patients.

Parameters Saline Fluconazole L-NMMA L-NMMA+fluconazole

NT HT NT HT NT HT NT HT

ΔMBP, mmHg 1.4 ± 8.9 −1.5 ± 11.3 1 ± 8 3.4 ± 15.7 7.4 ± 10.2 3.9 ± 7.6 3.2 ± 9.8 3.8 ± 7.3
ΔPP, mmHg −0.6 ± 10.9 −1.6 ± 9.4 −0.1 ± 7.5 −1.3 ± 13.4 2.1 ± 11.1 1.8 ± 6.3 1.2 ± 10.9 2.8 ± 10.6
ΔR/h 2.0 ± 1.0* 1.3 ± 0.9*§ 1.3 ± 0.4*† 1.1 ± 0.6* 0.9 ± 0.7*† 0.7 ± 0.8*† 0.8 ± 0.8*† 0.3 ± 0.6†
ΔMWSS, 10−1 Pa 12.1 ± 7.4* 12.9 ± 9.4* 10.1 ± 6.6* 9.8 ± 8.1* 14.7 ± 12.8* 9.0 ± 6.5* 9.4 ± 7.9* 12.3 ± 9.1*
Δσ, 101 kPa 2.7 ± 0.8* 1.8 ± 1.4*§ 1.9 ± 0.4*† 2 ± 1.1* 1.8 ± 1.3*†‡ 1.1 ± 1.1*†‡ 1.4 ± 0.9*†‡ 0.7 ± 1.3†‡
ΔWV, % change from baseline 37 [-26, 55]* 54 [32, 60]*‖ 47 [19, 50]*‖ 42 [33, 51]*‖ 75 [66, 170]*‖ 50 [34, 83]*‖ 35 [16, 107]*‖ 82 [6, 303]*‖
ΔWE, % change from baseline 26 [-25, 50]* 37 [9, 45]* 23 [9, 35]* 31 [17, 38]* 25 [5, 92]* 30 [10, 50]* 12 [2, 75]* 43 [-6, 192]*

NT: Normotensive controls; HT: Hypertensive patients; MBP: Mean blood pressure; PP: Pulse pressure; R/h: Radius to wall thickness ratio; PD: Pulse diameter; MWSS:
Radial artery mean wall shear stress; σ: Midwall stress; WV: Viscous energy; WE: Elastic energy. *p < 0.05 versus 34 °C, †p < 0.05 versus saline, ‡p < 0.05 versus
fluconazole; §p < 0.05 versus NT; ‖ p < 0.05 versus ΔWE.

Fig. 1. Effect of hand skin heating on WV/WE ratio obtained at 34 °C (□) and 44 °C (■), under saline (A), fluconazole (B), L-NMMA (C) and L-NMMA+fluconazole
(D) conditions.
NT: Normotensive controls; HT: Hypertensive patients. *p < 0.05 vs. 34 °C, §p < 0.05 vs. NT, †p < 0.05 vs. saline.
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on this regulation. Untreated HT and NT were frequency-matched for
the main cardiovascular risk factors to suppress their confounding ef-
fect. Viscous behavior of the radial artery was evaluated using a ther-
modynamic approach by measuring the hysteresis loop of the pressur-
e–diameter relationship obtained using validated high-resolution echo-
tracking methods [1,4,8,17,28,29]. Pressure and diameter waves were
thus precisely synchronized on the foot of each wave resulting in the
alignment of the upshot of the pressure and diameter pulses [23,30].
This step of synchronization is crucial and manually realized because it
has been previously demonstrated that a little misalignment of the two
waveforms, i.e. secondary to the different location of pressure and
diameter measurements, could be responsible for an overestimation of
the AWV [30]. Moreover, this approach was used to analyze the visc-
osity phenomenon as the source of energy dissipated by the arterial wall
considering the energy delivered during the cardiac cycle [19,20,22].
Thus, in addition to the measurement of the area of the hysteresis loop
corresponding to the energy dissipated during the cardiac cycle, we
measured WE as specified in the methods section to express arterial
viscous behavior as the absolute value of WV and as relative to one of its
main determinant WE [1,4,19]. These parameters were obtained at
baseline and after the increase in forearm blood flow induced by using
the hand skin heating method that enable to calculate the mean arterial
wall shear stress at different flow level and to compare the flow-de-
pendent response between hypertensive patients and control subjects
[3]. Furthermore, we infused pharmacological inhibitors of NO and
EETs synthesis to evaluate the role of the endothelium in the flow-de-
pendent regulation of viscous behavior of the radial artery [1,16]. Thus,
it was possible to evaluate the effect of endothelial factors on absolute
and relative viscosity in absence of systemic effect and to consider si-
multaneous changes in arterial midwall stress, another major determi-
nant of AWV [11,31].
In these conditions, in accordance with previous data obtained at

the level of the carotid artery and the thoracic aorta by using different
methods, including time domain analysis, the radial artery WV was
increased in HT as compared with NT [24,32,33]. As previously
stressed, this phenomenon is probably partly related to the vascular
smooth muscle cells hypertrophy associated to the adaptive intima-
media thickening to prevent the increase in midwall stress [34].
However, WE was also increased in relation with the increased PP in HT
patients, resulting in a stable WV/WE and supporting an effective
adaptive process at rest [34].
During the hand skin heating, we observed for the first time in vivo,

a different viscous response to the increase in arterial blood flow be-
tween NT and HT. Thus, under saline condition, there was no sig-
nificant change in WV/WE in NT, due to a similar increase in WV and
WE, whereas WV/WE increased in HT, due to a larger increase in WV
than WE. The increase in blood flow in NT is known to be associated
with the release of endothelial-derived relaxing factors responsible for
the increase in radial artery diameter, i.e. flow-mediated dilation, and
midwall stress and for the decrease in isometric vascular smooth muscle
tone [6,11,35]. In HT, the endothelial dysfunction is associated with an
impairment of endothelial factors release. Thus, during flow stimula-
tion, the magnitude of the increase in pulse diameter at stable pulse
pressure determined the magnitude of the increase in the area under
pressure-diameter relationship during the loading phase, explaining the
increase in WE in NT and the reduction of this increase in HT. This
phenomenon corresponds to an increase in the energy mobilized during
the increase in flow. In parallel, the increase in WV is explained by the
close relationship between WE and WV and the dependence of WV to
midwall stress, which is a major determinant of the viscous behavior
[24,36]. However, in the present work we observed a larger increase in
WV than WE in HT than in NT, despite the lower increase in midwall
stress, suggesting that the relationship between WE and WV is different.
Thus, in addition to WE and midwall stress, a third mechanism is in-
volved in the adaptation of WV/WE to flow increase. Consequently, we
showed the role of NO and EETs in the regulation of AWV during

increase in flow in NT. Indeed, L-NMMA and/or fluconazole infusion
resulted in an increase in AWV despite a lower increase in midwall
stress than during saline conditions. This result argues for a physiolo-
gical balance between the increasing effect of midwall stress and the
decreasing effect of the release of EETs and NO on AWV during increase
in blood flow. To note, the absence of additive effect of the combined
inhibition as compared to each inhibitor alone may result from the
marked reduction in the increase in midwall stress, explaining an at-
tenuated increase in WV/WE compared to that expected from the dis-
appearance of endothelial factors.
In HT, the increase in WV/WE induced by heating was similar during

saline and all inhibition conditions. For fluconazole, this was observed
in presence of similar increase in midwall stress than during saline in-
fusion, demonstrating the loss of EETs influence on AWV during HT. In
fact, this result is in accordance with our previous findings in HT
showing, using a biological approach, the abolition of EETs release
during flow stimulation [16]. Conversely, there was a lesser increase in
midwall stress with L-NMMA alone and combined with fluconazole
compared to saline during heating, and this should have been asso-
ciated with a lesser increase in WV/WE. In fact, the higher increase in
WV/WE relative to midwall stress after NO-synthase inhibition confirms
that a residual release of NO during flow stimulation occurs in HT,
allowing to partially oppose the increase in AWV [6,7].
This excessive energy loss in HT patients could promote an increase

in cardiac work and cardiovascular uncoupling but also could accel-
erate degenerative process thus, contributing to the development of
arteriosclerosis.
In this context, it remains to be carefully investigated whether the

correction of endothelial dysfunction restores a normal AWV. In parti-
cular, the restoration of NO bioavailability using angiotensin-con-
verting enzyme (ACE) inhibitors is associated with positive effects on
endothelial dysfunction and arterial stiffness in human hypertension,
but little information is available regarding AWV [7,37]. Only one
previous study reported a parallel decrease in viscous and elastic works
after ACE inhibition in HT patients at baseline, with a stable ratio [24].
However, even when blood pressure is normalized with conventional
antihypertensive agents, third of the patients still have a persistent
endothelial dysfunction that hampers the prognosis of patients [38]. In
this context, the restoration of EETs bioavailability using inhibitors of
their degradation by soluble epoxide hydrolase inhibitors may be of
particular interest. These agents have been shown to correct endothelial
dysfunction in animal models of reno-vascular hypertension and some
of them entered the first phases of clinical development [39,40]. These
inhibitors constitute a new promising pharmacological class to finally
prevent endothelial dysfunction and to improve arterial mechanics in
particular allowing the reduction of AWV.
In conclusion, these results demonstrate for the first time in humans

that endothelial-derived NO and EETs contribute to maintain a stable
AWV of peripheral conduit arteries during the increase in blood flow in
physiological conditions and that this regulatory mechanism is im-
paired in HT. The pharmacological correction of these abnormalities
could be of interest to improve the cardiovascular prognosis of patients
with HT.
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SUPPLEMENTARY FIGURES LEGENDS 

 

 

Supplementary figure 1: Typical pressure-diameter relationship obtained after temporal 

synchronization of the pressure and diameter waveforms and resulting in a hysteresis loop. The 

energy dissipated in viscous work (WV) during the loading and unloading phases (ascending 

and descending grey arrow respectively) is represented by the area of the hysteresis loop. The 

energy stored during the distension phase (WE) is represented by the area under the loading 

phase bounded by the dash lines. The relative viscosity corresponds to the ratio between WV 

and WE. 

 

 

Supplementary figure 2: Pressure (black line) and diameter (grey line) waveforms before (A) 

and after (B) feet-to-feet temporal synchronization. 
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III. Étude n°3 : Effet de la réduction pharmacologique de la 

fréquence cardiaque par l’ivabradine sur la viscosité pariétale de 

l’artère carotide. 
Frédéric Roca, Michèle Iacob, Thomas Duflot, Caroline Thill, Jeremy Bellien, Robinson Joannides 

Résumé : L’augmentation de la fréquence cardiaque (FC) de repos est associée à une 

augmentation du risque cardiovasculaire qui pourrait être secondaire à une augmentation de la 

rigidité artérielle et à des modifications de la viscosité pariétale artérielle (VPA). La VPA est 

responsable d’une dissipation de l’énergie emmagasinée dans la paroi artérielle à chaque cycle 

cardiaque. Le bénéfice d’une diminution de la FC sur la mécanique artérielle, incluant la VPA, 

est cependant inconnu. Nos objectifs ont été d’évaluer chez le volontaire sain, l’effet de la 

bradycardie induite par l’ivabradine sur la VPA carotidienne, en tenant compte des 

modifications concomitantes des propriétés mécaniques et de l’hémodynamique artérielle. 

L’impact de l’âge sur cet effet a également été évalué. 

Nous avons inclus 19 volontaires dans une étude monocentrique, randomisée, contrôlée contre 

placebo, en double aveugle et en cross-over. Les effets de l’administration répétée d’ivabradine 

5 mg deux fois par jour pendant une semaine sur le couplage cardiovasculaire, 

l’hémodynamique cardiaque et systémique ainsi que sur l’hémodynamique, la mécanique et la 

VPA carotidienne ont été évalués. La viscosité relative (WV/WE) a été exprimée par le ratio 

entre la surface de la boucle d’hystérèse de la relation pression-section luminale, qui représente 

l’énergie dissipée (WV), et l’aire sous la courbe de charge, qui correspond à l’énergie élastique 

emmagasinée (WE) au cours du cycle cardiaque. Les effets de l’âge ont été évalué en comparant 

les volontaires jeunes (âge < 45 ans) et d’âge moyen (âge > 45 ans). 

L’ivabradine a diminué significativement la FC comparée au placebo (-10,2±6,6 vs. -2,1±4,9 

bpm, p<0,001). L’ivabradine a augmenté significativement le volume d’éjection systolique, le 

volume télé-diastolique (p<0,001 et p=0,001 respectivement), l’augmentation carotidienne 

(p=0,01), l’index d’augmentation (p=0,045) et l’index de Buckberg (p=0,002). La distension a 

augmenté significativement (p<0,001) et la distensibilité a augmenté significativement 

(p=0,04). Dans ce contexte, WV et WE ont augmenté significativement (p=0,024 et p<0,001 

respectivement) sous ivabradine comparativement au placebo. La viscosité relative WV/WE à 

l’état basal était à 15,1±6,5 % et est restée stable après ivabradine (p=0,16).   

A l’état basal, les volontaires d’âge moyen présentaient une augmentation de la rigidité 

artérielle marquée et un couplage cardiovasculaire moins favorable que les jeunes. Dans ce 

contexte, WE était comparable dans les deux groupes alors que WV et donc WV/WE étaient plus 



bas chez les sujets d’âge moyen (p=0,017 et p=0,006 respectivement). Comparé au placebo, 

l’ivabradine a été associé à une plus grande augmentation de WV/WE dans le groupe d’âge 

moyen par rapport au groupe jeune (p=0,022), secondaire à une augmentation de WV (p=0,03).  

En conclusion, chez le volontaire sain, la réduction de la FC par l’ivabradine augmente l’énergie 

emmagasinée par la paroi artérielle résultant en une augmentation adaptative de l’énergie 

dissipée. Le vieillissement s’accompagne d’une perte de ce processus adaptative résultant en 

une plus grande dissipation d’énergie. Ces éléments pourraient expliquer en partie la diminution 

du bénéfice cardiovasculaire observé en réponse à la bradycardie pharmacologique chez les 

patients plus âgés. 
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ABSTRACT 

Increased resting heart rate (HR) is associated with a higher cardiovascular risk that could be 

related to an increase in arterial stiffness and changes in arterial wall viscosity (AWV). AWV 

is responsible for dissipation of the energy stored within the arterial wall at each cardiac cycle.  

Whether lowering HR is beneficial on arterial wall mechanics, including AWV, is unknown. 

Our objectives were to assess in healthy volunteers the effect of bradycardia induced by 

ivabradine on carotid AWV considering associated changes in arterial mechanics and 

hemodynamics and the impact of aging on this effect.  

We conducted a monocentric, randomized, placebo-controlled, double-blind, cross-over study 

in 19 volunteers. The effect of one-week administration of ivabradine 5mg b.i.d on 

cardiovascular coupling, cardiac and systemic hemodynamics and carotid hemodynamics, 

mechanics and AWV was evaluated. Relative viscosity (WV/WE) was expressed as the ratio of 

the area of the hysteresis loop of the pressure–lumen cross-sectional area relationship, 

representing the energy dissipated (WV), to the area under the loading phase, corresponding to 

the elastic energy stored (WE). Effect of aging was evaluated by comparing young and middle-

aged volunteers. 

Ivabradine decreased HR compared to placebo (-10.2±6.6 vs. -2.1±4.9 bpm, p<0.001). 

Ivabradine increased stroke and end-diastolic volumes (p<0.001 and p=0.001 respectively), 

augmentation pressure (p=0.01), augmentation index (p=0.045) and Buckberg index (p=0.002). 

Carotid distension and distensibility significantly increased (p<0.001 and p=0.04 respectively). 

In this context, WV and WE increased (p=0.024 and p<0.001 respectively) under ivabradine 

compared to placebo but WV/WE remained stable (p=0.16).   

At baseline, middle-aged volunteers (53±5 years) had a marked increase in arterial stiffness and 

a less favorable cardiovascular coupling than younger participants (32±6 years). In this context, 

WE was similar but WV and thus relative viscosity WV/WE was significantly lower (p=0.017 

and p=0.006 respectively) in the middle-aged group. Compared to placebo, ivabradine was 

associated with a larger increase in WV/WE in the middle-aged group than in the young group 

(p=0.022) due to an increase in WV (p=0.03).  

In conclusion, an adaptative increase in energy dissipation occurs in healthy human during HR 

reduction with ivabradine to compensate the increase in the elastic energy stored within the 

arterial wall. Aging is associated with the loss of this adaptative process resulting in a larger 

energy dissipation. 

 
  

139



INTRODUCTION 

Increased resting heart rate (HR) is identified as a marker of cardiovascular (CV) risk, and its 

role as a risk factor is highly suspected.1 This may be related to an increase in arterial stiffness, 

a major independent predictor of CV events.2,3 Indeed, many studies showed that a high HR is 

associated with an increase in carotid to femoral pulse wave velocity (cfPWV) in general 

populations and in hypertensive subjects.3,4 Moreover, acute increase in HR by pacing increases 

cfPWV and large arteries stiffness in human.4–7 Some authors suggested that this stiffening 

could be due to changes in the arterial wall viscosity (AWV) but without clear evidence.4,5,7–10 

In fact, mechanical behavior of arteries is viscoelastic, but the viscous component, which is 

time-dependent, has been less investigated than elasticity. Moreover, the impact of HR on 

AWV is controversial both in vitro and in animal models.9,11–14 This could be related to 

differences in the methods used to assess AWV.9,12–14 In a thermodynamic point of view, AWV 

is responsible for the dissipation as heat of a part of the mechanical energy stored within the 

arterial wall during each cardiac cycle. Thus, the hysteresis loop resulting from the shift 

between the loading and unloading phases of the pressure-lumen cross sectional area curves (P-

LCSA loop) corresponds, in a consensual manner, to the dissipated energy (WV), whereas the 

area under the loading curve reflects the elastic energy stored (WE).15,16 Consequently, AWV 

can be expressed as the absolute value of the loop area or as a ratio  (WV/WE), considering thus 

one of its major determinants.15,16 The mechanism by which HR modulates AWV is unknown 

but could be related to a direct effect on intrinsic viscous properties by modifying the time and 

the magnitude of stretch5,8,17, or an indirect effect of HR on the vascular endothelium, a 

determinant of AWV, through changes in shear stress.18,19 In addition, in aging and different 

pathological conditions, HR-lowering agents such as ivabradine, a selective If-current inhibitor 

without negative inotropic effect, or betablockers, demonstrated conflicting results on arterial 

wall mechanics and prognosis.20–26 In these situations the positive effect of HR reduction on 

arterial stiffness could be override by the increase in energy dissipation and thus leads to 

cardiovascular uncoupling.24,25,27 Whether lowering HR in healthy volunteers is beneficial on 

arterial wall mechanics, including AWV, is unknown. Moreover, how aging could impact this 

effect needs to be evaluated. 

In this context, the objectives of the study were to assess the effect of bradycardia induced by 

repeated administration of ivabradine on carotid AWV considering associated changes in 

arterial mechanics and hemodynamics in healthy volunteers and the impact of aging on this 

effect.  
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METHODS 

 

Volunteers 

20 volunteers were recruited by the Centre d’Investigation Clinique–Institut National de la 

Santé et de la Recherche Médicale 1404 and the Department of Pharmacology of Rouen 

University Hospital. Main inclusion criteria were an age between 25 and 65 years old, a resting 

HR upper than 70 bpm after 15 minutes of rest and to be deemed healthy based on interview, 

clinical examination, electrocardiographic and routine biological evaluation. Women had to 

have a contraceptive or to be in menopause. Exclusion criteria included a body mass index 

(BMI) lower than 18 kg/m² or upper than 30 kg/m², hypotension (<90/50 mmHg) or 

hypertension (>140/90 mmHg) at rest, active smoking (>5 cigarettes/day), 

hypercholesterolemia, intensive sport activity  (>1 hour/day), chronic kidney disease (creatinine 

clearance ≤ 60 ml/min/1.73m² with Cockcroft and Gault formula), liver or cardiac failure, 

electrocardiogram (ECG) abnormalities, having a pacemaker and all cardiac or retinal diseases. 

Volunteers had no medications except contraceptive or casual acetaminophen. The study was 

approved by the local ethics committee (Comité de Protection des Personnes Nord-Ouest I, n° 

CPP 01/004/2014), and all participants gave written informed consent. The study was 

conducted according to the Principles of Good Clinical Practice and the Declaration of Helsinki. 

The study was registered at ClinicalTrials.gov Identifier: 2015/077/HP and EudraCT Number: 

2015-002060-17. 

 

Study design 

The study was a monocentric, randomized, placebo-controlled, double-blind, cross-over study. 

Each subject had an inclusion visit (V0), 4 investigation visits (V1 to V4) and an end-of-study 

visit (V5). Inclusion criteria were checked at V0 visit and then randomization was performed. 

Volunteers were randomly allocated to ivabradine 5 mg b.i.d and a placebo in a cross-over 

design during a period of 8 days: one pill at day 1 at the end of the V1 or V3 and then a pill 

b.i.d during 6 days and a last pill at day 8, before V2 or V4 investigations. V2 and V3 were 

separated by a 14-days wash-out period (Supplementary figure 1). This dosage and this duration 

of treatment have been chosen expecting a 10 bpm decrease of HR and/or a HR lower to 60 

bpm and to reach the steady-state concentration of ivabradine according to the half-life of the 

treatment (12 hours). 
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General procedure (V1 to V4) 

Each investigation visits were performed according to the same design. Measurements were 

performed in the morning while volunteers were in a supine position in a quiet air-conditioned 

room maintained at a constant temperature (22°C to 24°C). Volunteers were allowed to take a 

light breakfast, without tea, coffee, sugar or fat. They were not allowed to smoke for 12 hours. 

After 15 minutes, resting HR, systolic and diastolic blood pressure (bSBP and bDBP) were 

measured 3 times on the right arm using an oscillometric device (Omron® 750IT) and ECG 

(Phillips®) was performed. 

 

Common carotid geometry and AWV  

Assessment of common carotid AWV was developed based on previous studies in animal 

models and radial artery in humans.15,16,19,28 P-LCSA relationship was obtained by the 

continuous and simultaneous measurement of local pressure by aplanation tonometry (Millar 

Instruments® SPT 301B) and local diameter by high-resolution echotracking 

(WallTrackSystem, ® Esaote Pie Medical®) at the level of right and left common carotid 

arteries respectively.29–31 All measurements were performed by the same trained operator pair. 

External diameter (de) and intima-media thickness (IMT) were measured at the level of carotid 

posterior wall, 1 cm beneath the carotid bifurcation as previously described.31 The pressure 

signal was simultaneously acquired and computerized by the echotracking system at the 

acquisition frequency of 30 Hz. The pressure waveform was calibrated from DBP and mean 

blood pressure (MBP) through a computerized procedure developed in our department. We 

calculated instantaneous IMT (IMT(inst)) and LCSA(inst) from instantaneous external diameter 

(de(inst)), assuming the incompressibility of the wall. Thus, wall cross-sectional area (WCSA), 

which is constant along the cardiac cycle was calculated as:   

WCSA = Sre2 - Sri2, with re = de(mean)/2 and ri = (de(mean) – 2.IMTmean)/2 

Where re the external radius of the carotid, ri the internal radius of the carotid, de(mean) the mean 

external diameter and IMTmean the mean IMT measured at each cycle. Then, we have:  

LCSA(inst) =  Sre2 - WCSA 

Instantaneous internal diameter di(inst) was: 

di(inst) = 2.√LCSA(inst)𝜋  

and 
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IMTinst = de(inst) - di(inst) 

 

Despite the simultaneous recording of the pressure and diameter waveforms at the same level 

of each carotid, we systematically visually checked the synchronization of the feet of the waves 

for each acquisition but no additional post-acquisition resynchronization was necessary 

(Supplementary figure 2A).16 

Thus, the pressure-LCSA relationship was obtained and AWV was estimated from the 

hysteresis loop as previously described.15,16 WE was assessed for each cardiac cycle by 

integrating the P-LCSA area during the loading phase i.e., from diastolic to systolic pressure, 

and is thus graphically, bounded by the area under the systolic P-LCSA relationship, the pulse 

pressure and the pulse diameter (Supplementary figure 2B). The area of the P-LCSA loop 

obtained during the loading and unloading phases, which has a dimension of energy, 

corresponds to the energy dissipated in viscous work (WV) by the arterial wall during one 

cardiac cycle. The loop area was measured by image analysis software (ImageJ).16 Values of 

AWV are the mean of at least 3 cardiac cycles on 3 different acquisitions. Energies are 

expressed in joules per meter during one cycle. AWV is expressed either in absolute value of 

WV or as a percentage of the energy stored during the loading phase (relative viscosity = 

WV/WE.100) (Supplementary figure 2B).16,19 The practical precision of this method is given by 

the precision of pressure and diameter measurements (2 mmHg and 21 μm, respectively) and 

can be estimated as 2.79 x 10−3 J.m−1.16,32 

 

Pulse wave analysis  

Radial artery pressure waveforms of the same arm were recorded non-invasively by applanation 

tonometry calibrated using systolic and diastolic brachial pressures and processed with 

dedicated software (SphygmoCor® version 7, AtCor Medical). Right carotid pressure 

waveforms were recorded in the same manner and calibrated from diastolic pressure and the 

mean blood pressure determined by the integration of radial waveform. Carotid pressure 

waveform was subjected to further analysis by the SphygmoCor software to identify the time 

to the shoulder of the first and second pressure wave components during systole. The pressure 

at the shoulder of the first component was identified as P1 height (forward pressure wave), and 

the pressure difference between this point and the maximal pressure during systole 

(augmentation: AP) was identified as the reflected pressure wave. Augmentation index (AIx) 

was defined as the ratio of augmentation to central pulse pressure: AIx=(AP/cPP)×100. The 

AIx normalized to the HR at 75 bpm was also reported. Carotid to brachial amplification (c-b 
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amplification) was expressed as the ratio of central systolic blood pressure (cSBP) to bSBP. 

Moreover, the time to return of the reflection wave of the aortic waveform was automatically 

calculated from the beginning of systole to the inflection point, and ejection time from the 

beginning to the end of systole to the inflection point. The Buckberg index was calculated as 

the ratio of the central diastolic to systolic pressure time integral (DPTI/SPTI) and represents 

the subendocardial viability resulting from changes in central hemodynamics, i.e. an estimate 

of the balance between myocardial supply (perfusion) and demand (work).33  

Carotid-to-femoral pulse wave velocity (cfPWV), an index of aortic stiffness, was determined 

by successive measurement of pressure waves at the carotid and femoral arteries with the same 

device (Sphygmocor®) as previously described.2 

  

Common carotid artery elastic properties  

Circumferential wall stress (σ) was calculated according to Lamé’s equation as σ = 

(MBP.di)/(2.IMT), where MBP and di are mean blood pressure and mean internal diameter 

respectively. Arterial compliance and distensibility were estimated through the variations in 

arterial cross-sectional area ('LCSA) and blood pressure ('P), assuming the lumen to be 

circular. The cross-sectional compliance coefficient was calculated as CC = 'LCSA /'P and 

cross-sectional distensibility coefficient as DC = 'LCSA/(LCSAd.'P) where LCSAd is the 

diastolic lumen area. The incremental Young’s elastic modulus (Einc), an index of the carotid 

wall material stiffness, was calculated as Einc = 3(1+𝐿𝐶𝑆𝐴𝑑𝑊𝐶𝑆𝐴)𝐷𝐶  .31,34 

 

Carotid blood flow and shear stress 

The systolic and mean carotid blood velocity (v) were evaluated by Doppler (ArtLab system, 

Esaote Pie Medical®) at the same level as geometry. The systolic and mean wall shear stress 

(sWSS and mWSS) were calculated on the basis of a Poiseuillean model as WSS = 2Pv/ri, with 

P the total blood viscosity measured with a cone-plate viscometer (Ex100 CTB, Brookfield®) 

at a shear rate of 241 s-1 at 37°C. 

Systemic hemodynamics and cardiac parameters  

Systemic hemodynamics and cardiac parameters were evaluated by impedance cardiography 

(PhysioFlow® PF-05 Lab1TM, software version 2.7.0, Manatec Biomedical).35 The following 

parameters were obtained: Cardiac output (CO), stroke volume (SV), ejection fraction (EF), 

end-diastolic volume (EDV). Moreover, total peripheral resistance (TPR) was calculated from 

the ratio of mean blood pressure (MBP) to CO. Left ventricular end-systolic elastance (Ees), a 
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measure of cardiac contractility, was calculated as the ratio of end systolic pressure (Pes) 

obtained with carotid tonometry and the end systolic volume (ESV) calculated as ESV = EDV-

SV.21 

 

Statistical analysis 

Results are expressed as mean±SD unless indicated otherwise. Statistical analysis was 

performed in the per-protocol population using SAS�. Homogeneity of the groups was checked 

for each parameter investigated by the comparison between the two treatment sequences at 

baseline using paired t-test. For all parameters, differences between mean baselines and end of 

treatment values were compared between treatment and placebo using a repeated general linear 

model. The changes in circumferential wall stress was added to the model to evaluate the carotid 

wall mechanics (CC, DC and Einc).  Moreover, AWV percent changes from baseline was also 

compared between treatment and placebo using a repeated general linear model. The impact of 

aging on the treatment effect was evaluated by comparing two age classes, the young (< 45 

years) and middle-aged (> 45 years) volunteers. Baselines of this two groups were compared 

with a repeated general linear model with age as factor. Circumferential wall stress was added 

to the model for carotid wall mechanics. Finally, differences between mean baselines to end of 

treatment values, for all parameters and percent changes from baseline, for AWV, were 

compared between treatment and placebo using repeated general linear model with age class as 

factor. P < 0.05 was considered statistically significant.  
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RESULTS 

 

Baseline characteristics 

20 healthy volunteers (14 women (70 %), mean age 43.7 ± 12 years) were included in the study. 

Baseline characteristics of the 20 volunteers at V0 are presented in Table 1. There was no 

difference for these parameters between the treatment sequence (Data not shown). 

One randomized volunteer was withdrawn from the study before treatment administration 

because of a low heart rate at V1 despite a HR upper than 70 bpm at V0 (Supplementary figure 

3). Thus, 9 volunteers received ivabradine then placebo and 10 received placebo then 

ivabradine.  

There was no difference between V1 and V3 for all parameters (supplementary Table 1). At 

baseline, resting HR was 71.4 ± 7.4 bpm (Table 2). Mean baselines for all cardiovascular 

parameters are presented in tables 2, 3 and 4.   

 

Effect of treatment on cardiac and systemic hemodynamics (Table 2) 

Ivabradine significantly decreased HR compared to placebo (p<0.001) and did not significantly 

change bSBP, bDBP, bMBP and bPP. Thus, cyclic stretch, the product of HR and bPP, 

significantly decreased (p = 0.001) under ivabradine.  

Ivabradine increased SV and EDV (p<0.001 and p = 0.001 respectively) without change in 

ESV, CO and EF. This suggests an increase in preload of the left ventricle with no change in 

contractility, as evidenced by a stable Ees. In the same time, TPR did not change. 

 

Effect of treatment on central pressure and cardiovascular coupling 

Ivabradine tended to increase cPP (p = 0.07), due to non-significant increase in cSBP and 

decrease in cDBP. There was no change in the c-b amplification under treatment (Table 2). The 

HR reduction due to ivabradine resulted in an increase in the period (p<0.001) associated with 

an increase in ejection duration (p<0.001) and in ejection duration/Period ratio (p<0.001), 

demonstrating a more pronounced increase in diastolic than systolic time with the HR lowering 

(Table 3). Moreover, reflection time tended to decrease (p = 0.05). In this context, AP increased 

with ivabradine (p = 0.01) whereas P1 height remained stable. The marked increase in AP and 

the slight increase in cPP resulted in a significant increase in AIx (p = 0.045) under ivabradine, 

but this effect disappeared when adjusting on HR at 75 bpm (AIx75) (Table 3).  

Buckberg index significantly increased with ivabradine compared to placebo (p = 0.002) due 

to a significant increase in DPTI (p = 0.014) but not in SPTI (Table 3). 
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In addition, treatment with ivabradine did not modify cfPWV (Table 3). 

 

Effect of treatment on carotid geometry, mechanics and hemodynamics (Table 4) 

Treatment with ivabradine did not change diastolic internal diameter but increased carotid 

distension (p<0.001). Ivabradine did not modify circumferential wall stress but CC and DC 

increased and Einc significantly decreased after adjusting on changes in circumferential wall 

stress (p = 0.07; p = 0.04 and p = 0.05 respectively).  

Mean carotid blood flow and mWSS were stable but carotid systolic blood flow and sWSS 

increased non significantly with ivabradine compared to placebo (p = 0.11 and p = 0.07 

respectively).  

 

Effect of treatment on AWV 

Baseline WV and WE were 1.74 ± 1.28 J.m-1 and 11.07 ± 4.89 J.m-1. Thus, relative viscosity 

was 15.1 ± 6.5 %. WV and WE increased under ivabradine compared to placebo (46 [-22; 122] 

vs. -10 [-33; 8] % changes, p = 0.024, and 26 [16; 41] vs. -1 [-11; 9] % changes, p < 0.001, 

respectively; Figure 1A and 1B), explaining a near stable relative viscosity WV/WE (p = 0.16) 

(Figure 1C).  

 

Effect of aging on cardiovascular parameters. 

8 volunteers were in the young group (mean age = 32.4 ± 5.6 years, 6 women) and 11 volunteers 

were in the middle-aged group (mean age = 53.4 ± 5.0 years, 8 women). Baseline parameters 

are presented in supplementary table 2. At baseline, HR, peripheral and central blood pressures 

and diastolic internal diameter were similar in the two groups. Conversely, carotid distension 

was lower and IMT was higher in the middle-aged group (p = 0.039 and p = 0.001 respectively). 

As expecting with aging and despite a lower circumferential wall stress (p = 0.004), middle-

aged group had a lower compliance and distensibility (p = 0.03 and p = 0.009, respectively) 

and a higher cfPWV (p = 0.001) and elastic modulus (p = 0.028 after adjusting on 

circumferential wall stress). Increase in arterial stiffness and increase in TPR (p = 0.039) 

resulted in a higher reflection of the pressure wave, explaining a higher AP and AIx and a lower 

c-b amplification (p = 0.002, p = 0.003 and p = 0.12 respectively). Thus, cardiovascular 

coupling was less favorable in the middle-aged group, especially while cardiac output tended 

to be lower. 

Concerning elastic energy stored, WE was similar in middle-aged and young volunteers, 

especially after adjustment on circumferential wall stress (p = 0.89). In this context, WV was 
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significantly lower (p = 0.017) in the middle-aged group, but this association tended to 

disappear after adjustment on circumferential wall stress (p = 0.132). Thus, relative viscosity 

WV/WE was lower in the middle-aged group (p = 0.006) and remained significant after 

adjustment on circumferential wall stress (p = 0.004). This suggests that the lower 

circumferential wall stress observed in the middle-aged group, fully explains the lower WE but 

only partially explains the lower absolute and relative viscosity. 

 

Effect of aging on the impact of HR reduction on cardiovascular parameters. 

Exploratory analyses were performed concerning the effect of age on treatment response. 

Middle-aged volunteers exhibited a significantly higher increase in WV under ivabradine versus 

placebo, compared to young subjects (p = 0.03). Conversely, WE increased similarly in the two 

groups (p = 0.41) (Figure 2A and 2B). Thus, ivabradine was associated with an increase in 

relative viscosity WV/WE in the middle-aged group but not in the young group (p = 0.022) 

(Figure 2C).  

In addition, aging did not modify the effect of ivabradine compared to placebo on all other 

parameters (data not shown) 
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DISCUSSION 

This study demonstrates for the first time in healthy human that HR reduction increases energy 

dissipation in the carotid artery wall. However, this increase is proportional to the increase in 

elastic energy stored by the wall during cardiac cycle, resulting in a stable relative viscosity 

suggesting an adaptative response. Aging seems to be associated with a partial loss of this 

adaptation, the energy dissipation being more pronounced than expected from the energy 

stored, resulting in an increase in relative viscosity in the middle-aged group. 

The present study was performed in healthy volunteers at the level of the carotid artery to assess 

in vivo the physiological role of HR in the regulation of the viscous behavior of conduit arteries. 

We chose the common carotid artery because it is the reflect of large conductance arteries 

including aorta. Moreover, this highly compliant artery is known to undergo significant 

decrease in their elastic properties with aging.30,36 

Viscous behavior of the carotid artery was evaluated by measuring the hysteresis loop of the P-

LCSA relationship obtained using validated high-resolution echotracking method and 

tonometry.29,31,32,34 Continuous measurements of local pressure and diameter were performed 

simultaneously at the same level of each carotid and at the same acquisition frequency, allowing 

for direct synchronization of waveforms without need for post procedure treatment, unlike most 

non-invasive studies about AWV in human.37,38 The effect of the tonometer tip pressure on the 

contralateral diameter measurement had already been checked in a previous study and was 

considered insignificant, as was the side of the measurement.29 

This method allows the evaluation of energy exchanged within the wall, as previously 

described, and the expression of the viscous behavior as the absolute value of energy dissipation 

and related to the elastic energy stored. Thus, it permits to evaluate carotid AWV, in a 

thermodynamic point of view and considering one of its major determinants.15,16 

We performed a randomized, placebo-controlled, double-blind, cross-over study to 

administrate ivabradine allowing the assessment of HR reduction on carotid arterial mechanics 

and AWV with a robust design. The duration of wash-out period (14 days) was sufficient as 

demonstrated by the absence of difference between baseline values before treatments 

administration. The dosage of the treatment permit to obtained a 10-bpm decrease of HR as 

observed in previous study.20 The 8-days repeated administration procedure allowed to reach 

the steady-state concentration of ivabradine. Moreover, this relatively short exposure time to 

treatment eliminates the possibility of structural changes secondary to HR reduction, which was 

not the focus of the study. 
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In addition, ivabradine has a highly specific chronotropic effect without inotropic effect, 

confirmed in our study by the stability of our indicators of cardiac contractility.39 Thus, contrary 

to studies using betablockers, it permits to evaluate only the effect of HR reduction on artery 

wall mechanics.40,41 In these conditions, we performed a comprehensive assessment of the 

carotid, cardiac and systemic hemodynamics and the carotid mechanics to interpret the effect 

of HR reduction on carotid AWV and cardiovascular coupling.  

Considering our study population, we successfully selected healthy volunteers with a relative 

high HR allowing to specifically assess the physiological role of HR in the regulation of the 

AWV and the potential recipients of HR reduction. Moreover, to answer to our prespecified 

objective of the effect of aging, we included both young and middle-aged volunteers. 

In this context, HR reduction was responsible for an increase in SV and in EDV directly related 

to the increase in diastolic duration time and cardiac preload. In the same time, the absence of 

change in ESV, CO, EF and Ees confirms the absence of negative inotropic effect of ivabradine. 

In parallel no change in peripheral blood pressure was observed. These effects are in accordance 

with previous studies performed in healthy subjects and in coronary artery disease 

patients.33,39,42 

In parallel, AP and AIx increased, confirming the unfavorable effect of bradycardic agent on 

central hemodynamics.22,23,25 Thus, as observed in the present study, the longer systolic ejection 

time increases the likelihood that the arterial wave reflection returns to the proximal aorta 

relatively earlier in the systole explaining the AP increase.23,43 This mechanism is supported by 

the stable AIx75, suggesting more a direct HR effect than change in reflected wave amplitude. 

However, there was non-significant increase in cSBP and decrease in cDBP but a trend to 

increase in cPP. The absence of a large increase in cSBP while AP increased could be explained 

by a non-significant decrease in the cDBP secondary to the lengthening of the diastolic period.  

This absence of effect on central blood pressure has already been reported in coronary artery 

disease patients, for short time exposure to ivabradine, whereas a decrease in AIx75 and an 

increase in cSBP was observed after long-time treatment, suggesting structural effects.25,33 

This unfavorable cardiovascular coupling, that should be accompanied by a decreased 

myocardial perfusion during proto-diastolic time, was compensated by an increase in the length 

of the coronary perfusion in diastole as demonstrated by a higher Buckberg index with 

ivabradine.33 

Concerning arterial stiffness, no significant change was observed in the cfPWV. In fact, this 

could be due to a lack of power of our study for this parameter, the change in cfPWV with HR 

changes is low resulting in conflicting results.4,5 Thus, a 10-bpm increase in HR seems to be 
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responsible for a 0.17 m/s increase in cfPWV, near to that we observed.4 Moreover, time to 

change cfPWV is often observed for more prolonged duration of treatment.25,44  

In contrast, at the level of the carotid artery, compliance and distensibility increased and Einc 

decreased, after taking into account the circumferential wall stress, confirming the decrease in 

arterial stiffness secondary to HR reduction. Even suggested previously,6,7,25,27 this is, to our 

knowledge, the first demonstration that a selective HR-reduction rapidly decreases local arterial 

stiffness in human suggesting non-structural effect. This could be related to change in arterial 

tone. In fact, HR reduction tended to increase carotid systolic blood velocity and thus sWSS 

whereas mean values were stable. These changes could impact arterial wall mechanics by the 

release of endothelial relaxing factors.19  

In this context, WE dramatically increased under ivabradine mainly due to the increased 

distension, reflecting the increase in the elastic energy stored within the arterial wall. In parallel, 

WV significantly increased, reflecting the increase in energy dissipation. Thus, this results in a 

stable relative viscosity. This suggests that the increase in WV is more an adaptative process to 

the increase in elastic energy stored than a direct effect of HR reduction on the viscous 

component of the carotid mechanics. This argues for a “smart damping” of the energy stored 

by the system as previously proposed by some authors.37 Although frequently evoked as the 

cause of the increase in arterial stiffness during HR increase,5,8–10 no study has evaluated the 

AWV using the thermodynamic approach at the level of carotid artery in human. However, one 

in vivo study used a thermodynamic approach of AWV to evaluate the effect of acute 

administration of ivabradine on carotid AWV in normotensives rats.9 The authors found, in 

accordance with our results, an increase in arterial distension, WE and WV. However, there was 

a larger increase in WV resulting in an increase in relative viscosity. These differences could be 

related to the acute administration of ivabradine in rats that was associated with a large increase 

in pulse pressure or that could result in insufficient time for the arterial wall to adapt to these 

new hemodynamical conditions.9  

In addition, some in vitro and animal studies assessed the effect of HR modulation on AWV 

with different approaches. These studies evaluated the viscous component of arteries by the 

viscous coefficient K, representing the intrinsic viscosity of the material and obtained with 

frequency11,14 or time-domain analysis.17,45 In fact, K is not equivalent to WV which corresponds 

to the dissipated energy related to both intrinsic viscosity and arterial working conditions. With 

these methods, the authors demonstrated a decrease in K when HR increase.11–14,45 Thus, our 

151



results and these studies, despite different methods, show concordant results concerning the 

effect of HR. 

Furthermore, we performed an exploratory analysis, prespecified at the start of the study, to 

evaluate the impact of aging on this regulation. At baseline, despite similar peripheral blood 

pressure, middle-aged volunteers had a less favorable cardiovascular coupling, as shown by the 

increased AP and AIx and the decrease in the c-b amplification. As previously described, we 

observed that the increase in pressure wave reflection is related to both an increase in cfPWV 

secondary to the aortic stiffening and an increase in the magnitude of the reflected pulse wave 

suggesting by the increase in TPR with aging.46 Moreover, carotid IMT increased with aging 

without significant increase in diameter, resulting in a decrease in circumferential wall stress. 

This result had already been observed in healthy middle-aged population,34,38 although 

advanced aging is classically associated with an increase in carotid diameter, particularly in 

men.36 In this context, DC was lower and Einc was higher in middle-aged group confirming the 

stiffening of large arteries with aging.30,36 As previously stressed, carotid hemodynamic was 

also altered with aging, particularly the systolic values of the blood velocity and wall shear 

stress were lower and may have contributed to a decrease in endothelial stimulation with 

aging.47  

In this context, WV, but not WE, was lower in the middle-aged group, resulting in a lower 

relative viscosity. The stable WE could be explained by the decrease in pulse diameter and a 

non-significant increase in cPP. Few studies evaluated the impact of aging on AWV. In a typical 

result figure, Giannattasio et al. showed a smaller hysteresis loop in aging people but did not 

measure the area.48 However, this was in accordance with a previous in vitro study.49 Using 

time-domain assessment of K, Kawano et al. found an increase in AWV but only in unfit 

middle-aged people.38 However, in this study, bMBP increased with aging suggesting a higher 

circumferential wall stress, a major determinant of AWV.16 In fact, we observed that the lower 

WV and relative viscosity was only partially related to the decrease in circumferential wall stress 

in the middle-aged group, suggesting changes in intrinsic viscosity of the arteries with aging. 

This may be due to structural changes, such as a reduced vascular muscular cell content and 

replacement by less viscous elements such as extracellular matrix components.49 

Finally, we demonstrated differences in AWV response to HR reduction according to the age 

group. Thus, contrary to the young group, the middle-aged volunteers exhibited an increase in 

WV, explaining the observed increase in WV in the overall population. Conversely, young and 

middle-aged volunteers similarly increased their WE. As a consequence, middle-aged subjects 

significantly increased their relative viscosity compared to young subjects. This suggests that, 
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contrary to young, middle-aged population loses their adaptative regulation of AWV to HR 

reduction resulting in more energy dissipation than expected by the elastic energy stored within 

the arterial wall. A hypothesis to explain this adaptative loss is a lesser release of endothelial-

relaxing factors secondary to age-related endothelial dysfunction despite a similar increase in 

wall shear stress during HR reduction.19 This increased energy dissipation secondary to 

endothelial dysfunction could contribute to the less benefit of HR reduction in aging.26 

 

In conclusion, this study demonstrates for the first time in healthy human that an adaptative 

increase in energy dissipation occurs in healthy human during HR reduction with ivabradine to 

compensate the increases in the energy stored within the arterial wall. Aging is associated with 

the loss of this adaptative process resulting in a larger increase in energy dissipation. This 

should be considered when evaluating the effect of HR reduction in pathological situation.  
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Table 1. Baseline characteristics of included volunteers at V0 (before 
randomization) 

Total 

(n = 20) 

Female, n (%) 14 (70) 

Age, years 43.7 ± 12 

Smoking habits, n (%)  

• Past smoking 5 (25) 

• No smoking 15 (75) 

Body Mass Index, kg/m2 23.5 ± 2.9 

Leukocytes, G/L 5.8 ± 1.4 

Hemoglobin, g/dL 14 ± 1.2 

Hematocrit, % 41.0 ± 3.5 

Platelets, G/L 244 ± 52 

Aspartate transaminase, IU/L 22 ± 8 

Alanine transaminase, IU/L 24 ± 14 

Alkaline phosphatase, IU/L 58 ± 25 

Fasting blood glucose, g/L 0.9 ± 0.1 

Creatinine, Pmol/L 72 ± 14 

Total cholesterol, g/L 2 ± 0.3 

Triglycerids, g/L 0.9 ± 0.4 

HDL-cholesterol, g/L 0.7 ± 0.2 

LDL-cholesterol, g/L 1.1 ± 0.2 

Total blood viscosity, cP 4.3 ± 0.8 

Data are presented as mean r SD unless indicated otherwise. 
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Table 2. Effect of ivabradine versus placebo on brachial and central pressure and systemic and 
cardiac hemodynamics 

 

Baseline Delta Ivabradine Delta Placebo p 

Heart rate (ECG), bpm 71 ± 7 -10 ± 7 -2 ± 5 <0.001 

bSBP, mmHg 117 ± 9 0 ± 6 -2 ± 5 0.216 

bDBP, mmHg 71 ± 6 -1 ± 4 -2 ± 4 0.901 

bMBP, mmHg 87 ± 7 -1 ± 4 -2 ± 5 0.682 

bPP, mmHg 46 ± 7.7 1 ± 4 0 ± 3 0.118 

Cyclic stretch, mmHg.bpm 3408 ± 774 -423 ± 504 -150 ± 344 0.001 

cSBP, mmHg 106 ± 9 1 ± 7 -2 ± 5 0.127 

cDBP, mmHg 72 ± 7 -2 ± 4 -2 ± 4 0.899 

cMBP, mmHg 87 ± 7 -1 ± 4 -2 ± 4 0.549 

cPP, mmHg 35 ± 6 2 ± 5 0 ± 3 0.076 

c-b amplification, unitless 1.3 ± 0.2 -0.04 ± 0.1 -0.02 ± 0.1 0.581 

     
Stroke volume, 10-3 L  90 ± 10 10 ± 10 0 ± 7 <0.001 

End-diastolic volume, 10-3 L 139 ± 22 12 ± 15 1 ± 13 0.001 

End-systolic volume, 10-3 L 49 ± 19 2 ± 8 2 ± 11 0.843 

Cardiac output, L/min 6 ± 1.1 -0.2 ± 0.4 -0.2 ± 0.5 0.674 

Ejection fraction, % 65 ± 9 1 ± 3 -1 ± 4 0.142 

TPR, mmHg/L/min 14.8 ± 2.3 0.3 ± 1.1 0.3 ± 1.1 0.947 

Ees, mmHg/10-3 L 2.1 ± 0.8 -0.1 ± 0.2 -0.1 ± 0.4 0.539 

Data are presented as mean r SD. bSBP/MBP/DBP/PP: brachial Systolic/Mean/Diastolic/Pulse 
blood pressure, cSBP/MBP/DBP/PP: central Systolic/Mean/Diastolic/Pulse blood pressure, c-
b amplification: carotid to brachial amplification, cfPWV: Carotid to femoral pulse wave 
velocity, Ees: Left ventricular end-systolic elastance, TPR: Total peripheral resistance. 
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Table 3. Effect of ivabradine versus placebo on pressure wave, cardiovascular coupling and 
carotid hemodynamics 

 
Baseline Delta Ivabradine Delta Placebo p 

Period, ms 945 ± 119 125 ± 86 24 ± 96 <0.001 

Ejection duration, ms 320 ± 18 12 ± 11 3 ± 11 <0.001 

Ejection duration/Period, % 34 ± 4 -3 ± 2 -1 ± 3 <0.001 

Reflexion time, ms 158 ± 32 -6 ± 29 7 ± 20 0.054 

P1 height, mmHg 30 ± 6 2 ± 5 1 ± 3 0.333 

AP, mmHg 3 ± 7 1 ± 3 -1 ± 3 0.011 

AIx, % 6.9 ± 18.8 1.8 ± 6.5 -1.8 ± 7.3 0.045 

AIx75, % 1.8 ± 17.7 -1.9 ± 5.9 -2.7 ± 7 0.648 

Buckberg index, % 161 ± 23 20 ± 17 4 ± 18 0.002 

SPTI, mmHg.s/min 2015 ± 296 -169 ± 178 -85 ± 166 0.095 

DPTI, mmHg.s/min 3194 ± 251 104 ± 205 -27 ± 201 0.014 

cfPWV, m/s 7.3 ± 0.9 -0.2 ± 0.6 -0.1 ± 0.5 0.614 

     

Mean blood velocity, cm/s 27.6 ± 4.3 -1.0 ± 3.8 -0.4 ± 3.3 0.426 

Systolic blood velocity, cm/s 60.8 ± 11.9 1.4 ± 6.5 -0.4 ± 5.4 0.105 

mWSS, Pa 0.87 ± 0.18 -0.01 ± 0.14 -0.002 ± 0.12 0.717 

sWSS, Pa 1.93 ± 0.50 0.09 ± 0.24 0.01 ± 0.20 0.071 

Data are presented as mean r SD. All comparisons were non-significant. AIx: augmentation 
index, AIx75: augmentation index indexed on heart rate (75 bpm) AP: Augmentation pressure, 
cfPWV: Carotid to femoral pulse wave velocity, DPTI: central diastolic pressure time integral, 
mWSS: Mean wall shear stress, sWSS: Systolic wall shear stress, SPTI: central systolic 
pressure time integral. 
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Table 4. Effect of ivabradine versus placebo on carotid geometry, mechanics and arterial wall 
viscosity 

 

Baseline Delta Ivabradine Delta Placebo p 

Diastolic diameter, mm 5.548 ± 0.520 -0.086 ± 0.262 -0.07 ± 0.195 0.742 

Carotid distension, mm 0.583 ± 0.142 0.076 ± 0.041 0.007 ± 0.048 <0.001 

IMT, µm 449 ± 101 5 ± 10 7 ± 13 0.601 

Circumferential wall stress, kPa 78 ± 18 -3 ± 6 -4 ± 7 0.435 

CC, 10-8.m2/kPa 122 ± 38 4 ± 15 -1 ± 15 0.113† 

DC, 10-3/kPa 51 ± 18 4 ± 8 1 ± 7 0.169* 

Elastic modulus, kPa 252 ± 100 -24 ± 47 -16 ± 43 0.306‡ 

Data are presented as mean r SD. †: p = 0.07, *: p = 0.04 and ‡: p = 0.05 after adjustement on 
circumferential wall stress. CC: cross-sectional compliance coefficient, DC: cross-sectional 
distensibility coefficient, IMT: intima-media thickness. 
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FIGURE LEGENDS 

 

Figure 1: Percent changes of viscous energy dissipation (A, WV), elastic energy stored at each 

cycle (B, WE) and relative viscosity (C, WV/WE) after placebo or ivabradine. 

 

Figure 2: Percent changes of viscous energy dissipation (A, WV), elastic energy stored at each 

cycle (B, WE) and relative viscosity (C, WV/WE) after placebo or ivabradine according to the 

age group. *p<0.05 vs. baseline.  
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Figure 1 
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Figure 2 
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Supplementary table 1. Cardiovascular parameters at V1 and V3 
 V1 V3 

Heart rate (ECG), bpm 72 ± 8 71 ± 7 

bSBP, mmHg 119 ± 9 116 ± 10 

bDBP, mmHg 72 ± 6 70 ± 6 

bMBP, mmHg 88 ± 6 86 ± 7 

bPP, mmHg 46 ± 8 46 ± 8 

Cyclic stretch, mmHg.bpm 3483 ± 801 3332 ± 758 

cSBP, mmHg 107 ± 9 105 ± 9 

cDBP, mmHg 73 ± 6 70 ± 6 

cMBP, mmHg 88 ± 7 86 ± 7 

cPP, mmHg 35 ± 6 35 ± 7 

c-b amplification, unitless 1.4 ± 0.3 1.3 ± 0.2 

   

Stroke volume, 10-3 L 90 ± 9 90 ± 10 

End-diastolic volume, 10-3 L 137 ± 20 141 ± 23 

End-systolic volume, 10-3 L 47 ± 18 52 ± 19 

Cardiac output, L/min 6.2 ± 1.3 5.8 ± 0.9 

Ejection fraction, % 67 ± 9 64 ± 9 

TPR, mmHg/L/min 14.7 ± 2.7 14.9 ± 2.0 

Ees, mmHg/10-3 L 2.28 ± 0.87 2.00 ± 0.70 

   

Period, ms 921 ± 114 969 ± 118 

Ejection duration, ms 317 ± 19 322 ± 16 

Ejection duration/Period, % 35 ± 4 34 ± 3 

Reflexion time, ms 158 ± 35 159 ± 29 

P1 height, mmHg 30 ± 5 31 ± 7 

AP, mmHg 2.9 ± 7.2 2.1 ± 6.9 

AIx, % 7.9 ± 19.6 5.9 ± 17.9 

AIx75, % 3.5 ± 18.3 0.1 ± 16.9 

Buckberg index, % 157 ± 22 165 ± 24 

SPTI, mmHg.s/min 2071 ± 294 1959 ± 287 

DPTI, mmHg.s/min 3206 ± 255 3182 ± 247 

cfPWV, m/s 7.3 ± 0.8 7.3 ± 0.9 
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Mean blood velocity, cm/s 27.8 ± 4.4 27.3 ± 4.1 

Systolic blood velocity, cm/s 61.5 ± 11.9 60.1 ± 11.8 

mWSS, Pa 0.87 ± 0.17 0.86 ± 0.19 

sWSS, Pa 1.93 ± 0.47 1.92 ± 0.55 

   

Internal diastolic diameter, mm 5.566 ± 0.557 5.530 ± 0.495 

Carotid distension, mm 0.589 ± 0.143 0.578 ± 0.145 

IMT, µm 448 ± 102 450 ± 100 

Circumferential wall stress, kPa 80 ± 19 76 ± 15 

CC, 10-8.m2/kPa 123 ± 41 121 ± 35 

DC, 10-3/kPa 51 ± 18 51 ± 17 

Elastic modulus, kPa 256 ± 98 249 ± 103 

   

WV, J.m-1 1.69 ± 0.95 1.79 ± 1.56 

WE, J.m-1 11.09 ± 4.50 11.05 ± 5.36 

WV/WE, % 15.30 ± 7.40 16.38 ± 9.27 

Data are presented as mean r SD. All comparisons were non-significant. AIx: augmentation 
index, AIx75: augmentation index indexed on heart rate (75 bpm) AP: Augmentation pressure, 
bSBP/MBP/DBP/PP: brachial Systolic/Mean/Diastolic/Pulse blood pressure, 
cSBP/MBP/DBP/PP: central Systolic/Mean/Diastolic/Pulse blood pressure, c-b Amplification: 
carotid to brachial amplification, cfPWV: Carotid to femoral pulse wave velocity, CC: cross-
sectional compliance coefficient, DC: cross-sectional distensibility coefficient, DPTI: central 
diastolic pressure time integral, Ees: Left ventricular end-systolic elastance, IMT: Intima-media 
thickness, mWSS: Mean wall shear stress, sWSS: Systolic wall shear stress, SPTI: central 
systolic pressure time integral, TPR: Total peripheral resistance, WE: elastic energy stored at 
each cycle, WV: viscous energy dissipation, WV/WE: relative viscosity. 
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Supplementary table 2. Comparison of baseline cardiovascular parameters according to age 
group  

Baseline parameters 
Young group 

(n=8) 

Middle-aged group 

(n=11) 
p 

    
Age, years 32.4 ± 5.6 53.4 ± 5 <0.0001 

Poids, kg 66.6 ± 14.1 69.5 ± 10.8 0.615 

Heart rate (ECG), bpm 73 ± 7 70 ± 5 0.244 

bSBP, mmHg 118 ± 11 117 ± 77 0.682 

bDBP, mmHg 71 ± 5 72 ± 7 0.754 

bMBP, mmHg 87 ± 5 87 ± 7 0.901 

bPP, mmHg 47 ± 10 45 ± 4 0.458 

Cyclic stretch, mmHg.bpm 3703 ± 994 3193 ± 389 0.137 

cSBP, mmHg 103 ± 6 108 ± 9 0.192 

cDBP, mmHg 71 ± 5 72 ± 7 0.693 

cMBP, mmHg 85 ± 4 88 ± 7 0.406 

cPP, mmHg 32 ± 7 37 ± 5 0.15 

c-b amplification, unitless 1.5 ± 0.2 1.2 ± 0.2 0.012 

    

Stroke volume, 10-3 L 92 ± 7 88 ± 10 0.407 

End-diastolic volume, 10-3 L 134 ± 21 143 ± 22 0.403 

End-systolic volume, 10-3 L 43 ± 20 54 ± 16 0.167 

Cardiac output, L/min 6.5 ± 1.2 5.6 ± 0.8 0.07 

Ejection fraction, % 70 ± 9 62 ± 7 0.065 

TPR, mmHg/L/min 13.6 ± 1.6 15.7 ± 2.2 0.039 

Ees, mmHg/10-3 L 2.47 ± 0.92 1.89 ± 0.58 0.112 

    

Period, ms 910 ± 102 971 ± 105 0.229 

Ejection duration, ms 315 ± 16 324 ± 16 0.241 

Ejection duration/Period, % 34.9 ± 3.1 33.6 ± 3 0.352 

Reflexion time, ms 164 ± 16 154 ± 38 0.512 

P1 height, mmHg 31 ± 8 30 ± 4 0.517 

AP, mmHg -2.7 ± 5.1 6.3 ± 5.4 0.002 

AIx, % -6.4 ± 14.7 16.7 ± 14.4 0.003 

AIx75, % -10.3 ± 12.5 10.6 ± 14.9 0.005 
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Buckberg index, % 158 ± 22 164 ± 20 0.551 

SPTI, mmHg.s/min 2008 ± 271 2020 ± 286 0.93 

DPTI, mmHg.s/min 3110 ± 142 3255 ± 242 0.15 

cfPWV, m/s 6.7 ± 0.5 7.8 ± 0.7 0.001 

    

Mean blood velocity, cm/s 29 ± 1.7 26.5 ± 4.1 0.124 

Systolic blood velocity, cm/s 68.5 ± 8.5 55.2 ± 9.5 0.006 

mWSS, Pa 0.91 ± 0.17 0.84 ± 0.16 0.341 

sWSS, Pa 2.16 ± 0.49 1.76 ± 0.44 0.082 

    

Internal diastolic diameter, mm 5.483 ± 0.536 5.595 ± 0.498 0.645 

Carotid distension, mm 0.660 ± 0.146 0.527 ± 0.114 0.039 

IMT, µm 371 ± 26 506 ± 97 0.001 

Circumferential wall stress, kPa 90 ± 10 70 ± 15 0.004 

CC, 10-8.m2/kPa 143 ± 26 107 ± 36 0.03 

DC, 10-3/kPa 62 ± 18 43 ± 10 0.009 

Elastic modulus, kPa 226 ± 68 272 ± 106 0.3* 

    

WV, J.m-1 2.43 ± 1.31 1.25 ± 0.59 0.017† 

WE, J.m-1 12.8 ± 6.66 9.81 ± 2.56 0.189‡ 

WV/WE, % 18.8 ± 3.4 12.4 ± 4.9 0.006¶ 

Data are presented as mean r SD. After adjustment on circumferential wall stress: *: p=0.028; 
†: p=0.132; ‡: p= 0.89; ¶: p = 0.004. AIx: augmentation index, AIx75: augmentation index 
indexed on heart rate (75 bpm) AP: Augmentation pressure, bSBP/MBP/DBP/PP: brachial 
Systolic/Mean/Diastolic/Pulse blood pressure, cSBP/MBP/DBP/PP: central 
Systolic/Mean/Diastolic/Pulse blood pressure, c-b Amplification: carotid to brachial 
amplification, cfPWV: Carotid to femoral pulse wave velocity, CC: cross-sectional compliance 
coefficient, DC: cross-sectional distensibility coefficient, DPTI: central diastolic pressure time 
integral, Ees: Left ventricular end-systolic elastance, IMT: Intima-media thickness, mWSS: 
Mean wall shear stress, sWSS: Systolic wall shear stress, SPTI: central systolic pressure time 
integral, TPR: Total peripheral resistance, WE: elastic energy stored at each cycle, WV: viscous 
energy dissipation, WV/WE: relative viscosity.  
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Supplementary figure 1: Study design    
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Supplementary figure 2: Typical pressure (black dashed line) and Lumen-cross sectional 

area (LCSA, grey line) waveforms (A) and resulting mean hysteresis loop (B) 
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Supplementary figure 3: Flow Chart  
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DISCUSSION GENERALE  

 

Ce travail a montré pour la première fois chez l’homme que la VPA est régulée, au niveau de 

l’artère radiale, par le NO et les EETs endothéliaux, chez le sujet sain. Ces facteurs semblent 

agir par des mécanismes tonus-dépendants et indépendants. Au cours de l’HTA, on constate 

une augmentation de l’énergie dissipée parallèle à l’augmentation d’énergie emmagasinée dans 

la paroi, résultant en une viscosité relative stable à l’état basal. Cependant, dans cette 

population, ce mécanisme adaptatif est altéré lors de l’augmentation du flux. En effet, une 

augmentation de la viscosité absolue secondaire à la dysfonction endothéliale est démasquée 

lorsque l’endothélium est stimulé par l’élévation locale de la contrainte de cisaillement, 

aboutissant à une viscosité relative plus élevé. Au niveau carotidien, les sujets d’âge moyen 

indemnes de pathologie présentent des viscosités absolue et relative moindres que le sujet jeune 

à l’état basal. Dans ces populations, la réduction de la FC par l’ivabradine augmente la viscosité 

absolue parallèlement à l’augmentation de l’énergie élastique, aboutissant à une viscosité 

relative stable. Cependant, ce mécanisme adaptatif est altéré chez le sujet d’âge moyen, 

résultant en une augmentation majeure de la viscosité absolue sous ivabradine et donc en une 

augmentation de la viscosité relative. Ces éléments pourraient expliquer en partie la diminution 

du bénéfice cardiovasculaire observé en réponse à la bradycardie pharmacologique chez les 

patients plus âgés. 

Dans ce travail nous avons évalué la VPA par deux méthodes, l’une au niveau carotidien et 

l’autre au niveau radial à partir de techniques d’écho-tracking vasculaire haute résolution et de 

tonométrie ou de pléthysmographie validés précédemment (Bellien et al., 2012b; Chowienczyk 

et al., 1999; Joannides et al., 1995b; Laurent et al., 1994; Meinders and Hoeks, 2004). 

Ceci nous a permis d’obtenir des relations pression-diamètre ou pression-LCSA permettant une 

évaluation thermodynamique du phénomène visqueux. Ainsi la boucle d’hystérèse résultante 

représente la viscosité absolue et est le reflet de l’énergie dissipée par la paroi à chaque cycle. 

Rapportée à l’énergie emmagasinée, elle permet d’aborder la viscosité relative, est ainsi de 

caractériser la VPA en tenant compte de l’énergie élastique du système, l’un de ses principaux 

déterminants (Boutouyrie et al., 1997, 1998).  

Cette approche présente de nombreux avantages en comparaison des autres approches 

proposées dans la littérature. Tout d’abord, elle permet de s’affranchir des problématiques liées 
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à la non-linéarité du comportement viscoélastique pour des amplitudes de variations de pression 

importante comme celles observées lors du cycle cardiaque au niveau des artères de 

conductance (Bauer et al., 1979; Fung, 1993; Gow et al., 1974; Lazan, 1968). Ainsi, elle est 

considérée comme l’approche la plus fiable et la plus adaptée du phénomène visqueux artériel 

par de nombreux auteurs (Boutouyrie et al., 1997; Tian et al., 2013). De plus, elle permet une 

évaluation directe de l’énergie dissipée en condition de travail ainsi qu’en fonction de l’énergie 

élastique stockée contrairement à d’autres méthodes basées sur la seule mesure du coefficient 

de viscosité K (Armentano et al., 1995a, 1995b). Enfin, contrairement aux approches évaluant 

l’angle de phase, elle peut être réalisée à la fois par une mesure simultanée de la pression et du 

diamètre, mais aussi par des mesures en deux sites différents (comme pour nous au niveau 

radial), voire successives sur le même site (Imura et al., 1990). Une étape de synchronisation 

des pieds d’onde est obligatoire dans ces deux derniers cas (Hoeks et al., 2000). Cela peut 

cependant permettre de s’affranchir d’une mesure bilatérale parfois difficile à réaliser sur 

certains sites ou dans certaines situations pathologiques.  

 

Dans la première étude, nous avons mis en évidence, avec cette méthode, chez le volontaire 

sain jeune, une régulation par les facteurs endothéliaux de la VPA radiale. Cette artère de 

conductance musculaire est connue pour avoir une composante visqueuse et une régulation 

tonique importante (Joannides et al., 1995a, 1997, 2001). L’inhibition locale du NO ou des 

EETs a permis d’étudier spécifiquement le rôle des facteurs endothéliaux dans la régulation de 

la VPA sans effet systémique notamment sur la pression artérielle ou la FC, deux déterminants 

majeurs de la VPA (Bellien et al., 2006b, 2008b; Joannides et al., 1995b). Par ailleurs, l’absence 

d’effet systémique des inhibiteurs et l’étude précise de la mécanique artérielle nous a permis 

d’évaluer les effets des variations du tonus musculaire sur la VPA. 

Dans ce contexte, nous avons montré que la VPA est régulée à l’état basal par les facteurs 

endothéliaux au niveau de l’artère radiale. En effet, l’inhibition de la synthèse de NO par le L-

NMMA s’est accompagnée d’une diminution de WV et de WV/WE dans un contexte de baisse 

du tonus musculaire lisse isométrique. Ce résultat, correspond à la libération en excès 

(« overshoot ») d’un autre facteur endothélial compensant la moindre disponibilité du NO. Ce 

phénomène de compensation avait déjà été décrit chez le sujet jeune, en retrouvant une 

amélioration des propriétés mécaniques artérielles sous L-NMMA (Bellien et al., 2006b; 

Joannides et al., 1995c). Cet « overshoot » est démasqué ici par l’administration concomitante 

de fluconazole qui, en inhibant les EETs, entraine une augmentation du tonus musculaire lisse 

mais également de WV et de WV/WE, démontrant la régulation synergique de ces deux 
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paramètres par le NO et les EETs. De même, l’administration d’un donneur de NO non-

endothélium-dépendant (le SNP) diminue la viscosité relative confirmant ainsi le rôle du NO 

dans la régulation basale de la VPA. De plus, alors que l’administration isolée de fluconazole 

ne modifie pas la VPA, suggérant l’absence de rôle pour les EETs dans la régulation basale de 

la viscosité de paroi, le TEA induit une augmentation du tonus musculaire lisse mais également 

de WV et de WV/WE. Ceci suggère que des facteurs hyperpolarisants autres que les EETs et ne 

dépendant pas du CYP450 régulent la VPA en agissant sur les canaux KCa vasculaires. 

L’augmentation majeure de WV et de WV/WE sous L-NMMA et TEA confirme le caractère 

synergique du NO, des EETs, et de ces facteurs dans la régulation de la VPA. 

Plusieurs mécanismes indirects peuvent être discutés. Tout d’abord, ces effets ne semblent pas 

passer par la modification du tonus des artères de résistance d’aval et donc de l’hémodynamique 

locale par les inhibiteurs endothéliaux. En effet, le L-NMMA, seul ou en combinaison, induit 

respectivement une diminution ou aucun changement de la contrainte de cisaillement pariétale, 

ne pouvant donc pas expliquer les modifications de tonus et de la VPA observés au niveau 

radial. Pour le fluconazole, dont l’administration est associée à une augmentation de la 

contrainte de cisaillement pariétale locale, nous ne pouvons pas exclure que l’augmentation de 

la VPA ait été limitée par une libération compensatrice de NO ou d’EETs sous l’effet de 

l’augmentation du flux (Bellien et al., 2006b). Par ailleurs, les modifications de VPA observées 

sont toujours concomitantes d’une modification du tonus allant dans le même sens, suggérant 

un rôle majeur du tonus musculaire lisse dans la régulation de ce paramètre. Ces résultats 

peuvent sembler discordants avec de précédentes études in vitro ne retrouvant pas d’effets des 

variations de tonus sur la VPA. Cependant, dans la première, la relation entre viscosité et tonus 

est constatée pour les niveaux les plus bas de contrainte pariétale qui correspondent aux niveaux 

physiologiques (Busse et al., 1981). Dans la seconde, l’utilisation de phényléphrine ou de SNP 

ayant de forts effets sur la géométrie artérielle et donc sur la contrainte pariétale, un des 

déterminants majeurs de la VPA, pourrait avoir masqué les effets toniques et expliquer 

l’apparente contradiction avec nos résultats (Boutouyrie et al., 1998). Enfin, la constatation de 

modifications semblables de WV/WE malgré une augmentation moindre du tonus musculaire 

lisse sous L-NMMA+fluconazole par rapport au TEA suggère que des mécanismes 

indépendants du tonus musculaire lisse mais passant par l’endothélium pourraient être 

impliqués. Des modifications de la perméabilité endothéliale pourraient être en cause mais cette 

hypothèse nécessite d’être évaluée (Alvarez et al., 2004; Durán et al., 2013). 
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Dans la seconde étude, nous avons utilisé le chauffage cutané distal et les inhibiteurs 

pharmacologiques de la synthèse des facteurs endothéliaux pour évaluer la régulation 

endothéliale de la VPA radiale en situation d’augmentation du flux, chez le normotendu et 

l’hypertendu d’âge moyen. 

A l’état basal, nous avons observé, à contrainte pariétale équivalente, une viscosité absolue WV 

plus élevée chez l’hypertendu. Ces résultats sont en accord avec des études précédentes menées 

au niveau carotidien et aortique dans lesquelles l’hypertrophie pariétale des CML liée à 

l’hypertension était invoquée comme mécanisme explicatif (Armentano et al., 1995a; 

Stefanadis et al., 1997). Plus récemment, il a été montré au niveau carotidien que cette élévation 

de la WV s’accompagnait, du fait d’une augmentation de la PP chez l’hypertendu, d’une 

augmentation concomitante de l’énergie élastique emmagasinée par la paroi (WE) résultant en 

une viscosité relative comparable entre les deux populations et suggérant un processus adaptatif 

(Armentano et al., 2006). 

Au niveau radial, la stimulation endothéliale par le flux, a démasqué des réponses différentes 

entre les deux populations, les hypertendus présentant une augmentation plus importante de WV 

par rapport à WE aboutissant à une augmentation de la viscosité relative alors qu’elle restait 

stable chez les contrôles normotendus. L’augmentation de WE avec l’augmentation du flux est 

le reflet, à PP constante, de l’augmentation de l’énergie stockée par la paroi secondaire à 

l’augmentation de la distension. A l’inverse, alors que les normotendus augmentent leur 

viscosité absolue dans les mêmes proportions que WE suggérant une dissipation d’énergie 

adaptative, l’augmentation disproportionnée de WV chez l’hypertendu suggère la perte de ce 

mécanisme d’adaptation. Ce déséquilibre n’est pas expliqué par un effet sur la contrainte 

pariétale, son augmentation étant moindre chez l’hypertendu, amenant à penser qu’un 

mécanisme endothélial direct est impliqué. Ainsi, l’administration de L-NMMA et de 

fluconazole chez les contrôles normotendus lors du chauffage cutané distal s’accompagne cette 

fois d’une augmentation de la viscosité relative malgré une augmentation moindre de la 

contrainte pariétale comparativement à la période contrôle, confirmant le rôle du NO et des 

EETs dans la régulation de la VPA en situation stimulée. L’augmentation similaire de la 

viscosité pariétale et de la contrainte pariétale sous sérum salé et sous fluconazole chez 

l’hypertendu lors de l’augmentation de la contrainte de cisaillement confirme la perte de la 

libération des EETs au cours de l’HTA (Bellien et al., 2012a). A l’inverse, l’augmentation 

similaire de la VPA sous sérum salé et L-NMMA (associé ou non au fluconazole) peut paraitre 

étonnante mais est à interpréter à la lumière de la moindre augmentation de la contrainte 

pariétale sous L-NMMA. Ainsi, l’absence d’augmentation marquée de viscosité relative sous 
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L-NMMA chez l’hypertendu s’explique probablement par la faible augmentation de la 

contrainte pariétale lors de l’épreuve de chauffage.  

 

L’ensemble de ces résultats confirment au niveau de l’artère radiale, l’équilibre qui existe entre 

propriétés géométriques et structurales de la paroi, tonus musculaire lisse et contrainte pariétale 

dans la modulation la viscosité relative que ce soit à l’état basal ou stimulé. Ces résultats 

soulignent également chez l’homme le rôle majeur des facteurs endothéliaux dans la régulation 

active de ce paramètre, par des mécanismes tonus-dépendants mais également indépendants.  

 

Dans la troisième étude, nous avons spécifiquement évalué, dans une population de sujets sains 

dont la fréquence de repos était supérieure à 70 bpm, l’effet de la baisse de la FC par 

l’administration répétée d’ivabradine sur la VPA. Pour cela nous avons utilisé un schéma 

d’étude robuste, randomisé, contre placebo, en double aveugle et en cross-over. La durée 

relativement courte du traitement a permis de s’affranchir des effets structurels éventuels d’une 

baisse prolongée de la FC sur les composants de la paroi artérielle, ce qui n’était pas notre 

objectif. Les variations de la VPA secondaires à la baisse de la FC ont été interprétées en tenant 

compte des changements observés au niveau hémodynamique systémique et cardiaque. De 

même, nous avons étudié de façon concomitante les modifications hémodynamiques et 

mécaniques induites par la bradycardie au niveau carotidien et au niveau du couplage cardio-

circulatoire. L’effet de l’âge sur la réponse à la bradycardie à ces différents niveaux a été évalué 

de façon exploratoire en comparant les résultats obtenus dans deux sous-groupes d’âge 

différents, pré-spécifiés au début de l’étude. 

Ainsi comme attendu du fait de la bradycardie, nous avons observé après administration 

d’ivabradine, une augmentation du remplissage ventriculaire et du volume d’éjection systolique 

en lien avec l’allongement de la diastole et du temps d’éjection. Ces effets ont été observés sans 

modification du débit cardiaque, des pressions artérielles périphériques, de la résistance 

périphérique totale ou des indicateurs d’inotropisme cardiaque en accord avec la littérature 

(Dillinger et al., 2015; Joannides et al., 2006a; Savelieva and Camm, 2006). D’autre part, une 

amélioration de la perfusion coronarienne en diastole a également été observée compensant 

probablement un couplage cardiovasculaire moins favorable (Dillinger et al., 2015; Messerli et 

al., 2016). En effet, l’administration d’ivabradine s’est accompagnée d’une élévation de l’index 

d’augmentation carotidien sans modification du temps de réflexion ni de la VOP dans nos 

conditions expérimentales. Ceci suggère un mécanisme central de sommation relativement plus 

précoce des ondes réfléchies du fait de l’allongement de la phase d’éjection comme cela a déjà 
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été rapporté lors de la bradycardie (Liu et al., 2013; Williams et al., 2009a). Ce résultat n’est 

pas retrouvé avec l’AIx75, index normalisé sur la FC, témoignant de la fréquence-dépendance 

de ce phénomène. D’autre part, cette élévation de l’AIx ne s’accompagne pas d’augmentation 

significative de la PAS centrale. Ceci peut être expliqué par une baisse également non 

significative de la PAD du fait de l’allongement de la période cardiaque. 

En parallèle, une diminution de la rigidité artérielle qui pourrait s’expliquer par l’augmentation 

de la contrainte de cisaillement, et donc la libération de facteurs endothéliaux, est observée au 

niveau carotidien. Cette diminution de la rigidité carotidienne contraste avec la stabilité de la 

VOP, témoin de la rigidité aortique. En fait, ces différences s’expliquent probablement par la 

nécessité d’une durée de traitement supérieure et d’une puissance plus élevée pour démontrer 

une baisse de la VOP avec la bradycardie (Hohneck et al., 2019; Tan et al., 2016a). Elle pourrait 

également traduire une moindre sensibilité, comparativement à la carotide, de l’aorte thoraco-

abdominale à la diminution du tonus musculaire. Ce dernier explique en effet probablement la 

majorité de l’effet de la FC au niveau de la distensibilité carotidienne lors de l’administration 

aigue d’ivabradine. 

Dans ce contexte, la baisse de la FC d’environ 10 bpm a entrainé, au niveau carotidien, une 

augmentation de WV proportionnelle à l’augmentation de WE résultant en une viscosité relative 

stable. L’augmentation de WE s’explique par l’augmentation de la distension reflétant 

l’augmentation de l’énergie emmagasinée par la paroi secondaire à la baisse de la rigidité en 

l’absence d’effet significatif au niveau de la PP. L’augmentation parallèle de l’énergie dissipée 

semble donc être liée à un mécanisme adaptatif à ces nouvelles conditions de travail plutôt qu’a 

une modification des propriétés visqueuses intrinsèques carotidiennes. Ces résultats sont en 

accord avec une étude chez l’animal retrouvant après administration aigue d’ivabradine à des 

doses cumulées croissantes, une augmentation de WV et de WE, avec cependant une 

augmentation plus marquée de l’énergie dissipée expliquant une viscosité relative plus élevée 

(Albaladejo et al., 2004). L’augmentation de la PP et les conditions d’administration de 

l’ivabradine pourraient expliquer ces différences avec notre travail. D’autres études in vitro ou 

chez l’animal ont évalué l’effet de la modulation de la FC sur la VPA avec des approches 

méthodologiques dans le domaine fréquentiel et temporel. Ces études suggèrent une baisse de 

K avec l’augmentation de la FC. Ainsi, nos résultats semblent concordants, la viscosité 

intrinsèque du matériel diminuant avec l’augmentation de la fréquence et la dissipation 

d’énergie augmentant avec la baisse de la FC (Bauer et al., 1979; Bergel, 1961b; Busse et al., 

1981; Gow et al., 1974; Salvucci et al., 2007). De même, en supposant que le produit KZ reste 

stable avec la bradycardie comme cela a été démontré avec le pacing, le travail visqueux, évalué 
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par la formule WD = ηω.A/π (où ω est la vitesse angulaire (2S.FC) et A la distension) proposée 

par Armentano et coll., devrait augmenter au même titre que WV, du fait de l’augmentation de 

la distension constatée (Armentano et al., 2006; Salvucci et al., 2007). 

Par ailleurs, nous avons montré que le vieillissement s’accompagnait à l’état basal d’un travail 

élastique moindre (WE), expliqué dans notre population par la baisse de l’élasticité artérielle. 

Parallèlement, nous avons observé une viscosité absolue plus faible, expliquant la baisse de 

WV/WE avec le vieillissement. Ceci peut s’expliquer en partie par le moindre niveau de 

contrainte observé dans notre population mais également par une baisse de la viscosité 

intrinsèque du matériau pariétal. Ainsi, contrairement à l’HTA qui s’accompagne au niveau des 

artères élastiques d’une hypertrophie des CML, le vieillissement s’accompagne d’une transition 

des CML vers un phénotype pro-inflammatoire, pro-calcifiant et sénescent et d’une fibrose 

pariétale pouvant expliquer les moindres propriétés visqueuses de la paroi (Dobrin, 1978; 

Lacolley et al., 2017, 2018; Monk and George, 2015). Ceci pourrait être délétère par une 

moindre atténuation de l’énergie qui serait responsable de dommages au niveau de la paroi 

artérielle et des organes périphériques (Armentano et al., 2006). 

Enfin, l’abaissement de la FC par ivabradine contrairement aux sujets jeunes s’est accompagnée 

dans le groupe d’âge moyen d’une augmentation importante de WV en présence d’une 

augmentation comparable de WE. Ceci résulte en une augmentation significative de la viscosité 

relative chez les sujets d’âge moyen traduisant une perte de la capacité d’adaptation à la baisse 

de FC lors du vieillissement. Une moindre libération de facteurs endothéliaux chez le sujet 

d’âge moyen, malgré une augmentation du cisaillement comparable dans les deux groupes 

(Wils et al., 2018) pourrait être en cause. Ceci pourrait expliquer le moindre bénéfice de la 

bradycardie pharmacologique chez les sujets âgés (Khan and McAlister, 2006; Messerli et al., 

2016). 

 

Au terme de ce travail nous envisageons plusieurs perspectives à court ou moyen terme.  

Au plan méthodologique, la comparaison entre les approches évaluant la viscosité pariétale n’a 

jamais été réalisée. Ainsi, des données préliminaires obtenues dans notre unité sur l’artère 

radiale, suggèrent une corrélation entre WV évaluée par l’approche thermodynamique et WD 

calculé à partir du coefficient de viscosité déterminé par itération (Armentano et al., 2006). Ces 

résultats pourraient permettre de mieux clarifier les liens qui existent entre la viscosité 

intrinsèque du matériel et l’énergie visqueuse dissipée.  

D’autre part, même si nos premiers résultats suggèrent une baisse de la viscosité relative au 

cours du vieillissement, l’évaluation de ce paramètre dans une population plus large et plus âgée 
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reste à réaliser. De plus, les différences concernant l’effet de l’âge sur la VPA selon le type 

d’artère sont à éclaircir. Ainsi, les artères de conductance musculaires, du fait d’un contingent 

en CML et d’une dépendance au tonus plus importants, pourraient présenter des variations de 

viscosité absolue et relative différentes des artères de conductance élastiques au cours du 

vieillissement (Boutouyrie et al., 1992; Lacolley et al., 2012).  

Par ailleurs, nous comparons actuellement, dans une étude ancillaire de l’étude DIAB-EETs 

(Duflot et al., 2019), la viscosité pariétale de l’artère carotide primitive entre des patients 

diabétiques de type 2 et des sujets contrôles non diabétiques. La mesure de la viscosité pariétale 

carotidienne est réalisée selon la même méthodologie que dans notre troisième étude. Nous 

supposons que les patients porteurs d’un diabète de type 2 vont présenter une augmentation de 

la viscosité pariétale et de la rigidité de l’artère carotide primitive comparativement aux sujets 

non diabétiques. 

Une autre perspective de ce travail est l’évaluation des déterminants et mécanismes biologiques 

en cause dans les variations de VPA constatées. Nous avons montré le rôle central des facteurs 

endothéliaux dans la régulation de la VPA au niveau radial. Cependant, l’impact de ces facteurs 

dans les variations de VPA au cours de la diminution de la FC par l’ivabradine est uniquement 

suggéré. Ainsi, une approche biologique est prévue dans notre troisième étude. En effet, des 

prélèvements biologiques ont été réalisés au cours des visites d’explorations, et le dosage des 

facteurs endothéliaux vasorelaxants (NO, EETs), vasoconstricteurs (ET-1) et des marqueurs de 

perméabilité endothéliale (sVE-Cadhérine, VEGF) devraient permettre d’aborder les 

mécanismes impliqués dans la régulation fréquence-dépendante de la VPA. A plus long terme, 

une approche fondamentale évaluant, in vitro ou chez l’animal, le rôle la perméabilité 

endothéliale dans la régulation de la VPA, pourrait être envisagée.  

 

Enfin, de façon plus générale, l’étude du rôle physiopathologique de la VPA et l’impact 

pronostic de ses anomalies comme celui de traitements spécifiques restent à évaluer.   

 

  

 

 

  

178



CONCLUSION 

 
 
La viscosité pariétale est régulée par les facteurs endothéliaux vasorelaxants telles que le NO 

et les EETs, chez le sujet sain au niveau de l’artère radiale. Ces facteurs semblent agir par des 

mécanismes tonus-dépendants et indépendants. Les patients hypertendus présentent une 

viscosité relative comparable à l’état basal aux sujets normotendus suggérant une adaptation de 

la dissipation d’énergie. Cependant, l’augmentation du cisaillement pariétal démasque une 

altération de ce mécanisme adaptatif chez l’hypertendu, du fait de la dysfonction endothéliale 

associée. 

Au niveau carotidien, chez le sujet sain, la réduction de la FC par l’ivabradine augmente la 

viscosité absolue parallèlement à l’augmentation de l’énergie élastique, aboutissant à une 

viscosité relative stable. Le vieillissement s’accompagne à l’état basal de viscosités absolue et 

relative moindres. Lors de la bradycardie induite par l’ivabradine, une augmentation de la 

viscosité absolue et relative chez les sujets d’âge moyen contrairement aux plus jeunes, suggère 

une altération de ce mécanisme adaptatif. 

L’ensemble de ces éléments pourrait expliquer les résultats controversés des traitements 

bradycardisants avec le vieillissement ou au cours de l’HTA. De plus, la correction 

pharmacologique de la dysfonction endothéliale pourrait réduire les conséquences délétères 

d’une augmentation de la viscosité pariétale.  
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