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CONTEXTE ET PROBLEMATIQUE






INTRODUCTION

1.1/ CONTEXTE

Les vibrations main-bras sont des perturbations mécaniques qui se propagent d’'une machine vi-
brante tenue ou portée a la main vers les membres supérieurs du corps (la main, le poignet,
'avant-bras et les épaules). Elles proviennent de machines rotatives (meuleuse, ponceuse), per-
cutantes (marteau piqueur, burineur) voire roto-percutantes. Ces machines sont utilisées dans de
nombreux secteurs d’activité comme I'agriculture, I'industrie ou bien encore I'entretien des espaces
verts. Les machines percutantes génerent généralement des vibrations de fréquences fondamen-
tales inférieures a 50 Hz alors que les machines rotatives possédent une fréquence de fonctionne-
ment le plus souvent supérieure ou égale a une centaine de hertz.

En France, 11 % des salariés sont exposés a des vibrations transmises au membre supérieur.
17 % de ces salariés ont un temps d’exposition de plus de 10 heures par semaine (Matinet et al.,
2020). Or une exposition réguliere et prolongée aux vibrations main-bras peut engendrer des
pathologies connues sous le nom générique de syndrome des vibrations main-bras (en anglais
Hand-Arm Vibration Syndrome) (Bovenzi, [2010). Parmi ces pathologies, on distingue les troubles
ostéo-articulaires, principalement liés a l'utilisation réguliere de machines percutantes (< 50) Hz,
et les troubles musculaires ou vasculaires engendrés par une exposition réguliere aux vibrations
induites par des machines rotatives ou roto-percutantes a hautes fréquences (> 50 Hz). Afin de
protéger les salariés contre le syndrome des vibrations main-bras, la dose vibratoire quotidienne
est réglementée. Cette dose est évaluée a partir des valeurs efficaces des accélérations pondérées
en fréquence et mesurées sur la zone de préhension de la machine selon les trois axes d’un repere
orthonormé normalisé. La pondération en fréquence pour le filtrage de I'accélération est définie
et imposée par la norme 1ISO 5349-2 (NF EN ISO 5349-2 :2001, |2001). Le filtre de pondération
de la norme actuelle protége contre les troubles ostéo-articulaires engendrés par des machines
émettant des vibrations de fréquences inférieures a 50 Hz. Malheureusement, il sous-estime
'impact pathologique des vibrations de fréquences supérieures a 50 Hz (Brammer et Pitts| 2012];
Pitts et al., [2012; Walker et al., [1985). Or plus de trois quart des salariés frangais utilisent des
machines portatives rotatives générant des vibrations de fréquences supérieures ou égales a une
centaine de hertz (Matinet et al., 2020). Par conséquent, la protection des travailleurs contre les
vibrations dans cette gamme de fréquences n’est pas garantie. Ainsi, ces salariés sont susceptibles
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4 CHAPITRE 1. INTRODUCTION

de développer des troubles vasculaires comme le syndrome de Raynaud d’origine vibratoire appelé
également maladie des doigts blancs (en anglais Vibration White Finger) (Figure[1.1).

FIGURE 1.1 — Une exposition réguliere et prolongée aux vibrations induites par des machines tenues
ou portées a la main a hautes fréquences (> 50 Hz) mene potentiellement a I'apparition de la maladie
des doigts blancs. Photo de droite issue de Gayraud| (2007).

Ce travail de recherche s'’inscrit dans un projet d’études mené a I'lnstitut national de recherche et de
sécurité (INRS) visant a établir une stratégie de modélisation multi-échelles et multi-physiques pour
la prédiction de certains effets des vibrations sur le réseau vasculaire digital. Plus particulierement,
'un des buts de ce projet est la prévention de I'apparition du syndrome de Raynaud d’origine vi-
bratoire chez les salariés. Lobjectif a terme est 'amélioration de la norme actuelle dans le sens
d’'une meilleure protection des salariés contre les troubles vasculaires engendrés par les vibrations
main-bras de hautes fréquences (> 50 Hz).

1.2/ LA MALADIE DE RAYNAUD

La maladie de Raynaud se caractérise par un trouble de la circulation sanguine périphérique qui
se manifeste cliniquement par un engourdissement et un picotement des extrémités, le plus sou-
vent les doigts et les orteils. Ces symptomes sont déclenchés généralement par une exposition au
froid. En effet, quand on est exposé au froid, les vaisseaux situés aux extrémités se contractent
légérement pour assurer un maintien de la température qui assure le bon fonctionnement des or-
ganes vitaux. C’est le phénoméne de vasoconstriction périphérique. Dans le cas de la maladie de
Raynaud, la contraction des vaisseaux est compléte et la circulation est alors interrompue au niveau
des extrémités. Par conséquent, les doigts ou les orteils deviennent pales, froids et insensibles pen-
dant quelques minutes et parfois quelques heures (Figure [1.1) (Suter et al., 2005}, |Gayraud, [2007).
La maladie de Raynaud n’a pas de cause parfaitement connue (elle est dite idiopathique). Le syn-
drome de Raynaud, caractérisé par les mémes symptomes, a quant a lui des causes identifiables,
comme par exemple, 'exposition aux vibrations.
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Le syndrome de Raynaud d’origine vibratoire. Les salariés exposés régulierement a de forts ni-
veaux de vibrations (dont la fréquence dépasse 50 Hz) sont susceptibles d’étre atteints du syndrome
de Raynaud d’origine vibratoire (Ashe, 1964, [Brammer et al., [1987). Le syndrome de Raynaud d’ori-
gine vibratoire est un trouble vasculaire chronique et multifactoriel induit par des effets directs ou
indirects des vibrations sur le réseau vasculaire digital. Des biopsies menées sur les doigts des
salariés atteints de ce syndrome montrent des modifications pathologiques dans la structure des
arteres digitales qui se caractérisent généralement par un épaississement des parois artérielles
(Takeuchi et al., [1985). De plus, un rétrécissement du calibre interne de I'artere (c’est-a-dire une
sténose artérielle) peut aussi étre observé. Dans certains cas, il conduit méme a une occlusion
complete de l'artere (Okada et all, [1987). La sévérité de la pathologie vasculaire dépend de plu-
sieurs facteurs, comme par exemple la durée d’exposition journaliere aux vibrations, la durée totale
de travail, 'age des travailleurs et le niveau des vibrations auxquelles les salariés sont exposés (Bo-
venzi et al., [1985).

Ainsi, afin de mieux protéger les salariés contre les vibrations main-bras, il est nécessaire de mieux
comprendre le lien entre les facteurs cités précédemment et 'émergence du syndrome de Raynaud
d’origine vibratoire.

La physiopathologie du syndrome de Raynaud est complexe et multifactorielle. Noél et Settembre
(2022) ont proposé une analyse simplifiée du lien entre les vibrations et la pathologie. En effet,
les vibrations transmises au systéme main-bras provoquent une réponse nerveuse qui se traduit
par une vasoconstriction digitale dans les doigts vibrés et non vibrés (Noé€l et Settembre| 2022).
Par conséquent, le débit sanguin est réduit dans les arteres digitales ce qui entraine une dimi-
nution des contraintes de cisaillement (Wall Shear Stress (WSS)) exercées par le sang sur I'en-
dothélium (paroi interne de l'artére en contact directe avec le sang) (Noél et Settembre, 2022;
Noél, 2015). Or, une diminution réguliere et prolongée du WSS entraine un dysfonctionnement
endothélial et un déséquilibre dans la vasorégulation des arteres digitales (Hastings et al., 2007
Chatzizisis et al., 2007). A long terme, ce déséquilibre provoque une réponse vasculaire adaptative
régulée par des mécanismes cellulaires dans le but de rétablir un niveau de WSS normal, appelé
basal. La conséquence de cette adaptation vasculaire est une croissance (épaississement des pa-
rois artérielles) et un remodelage (par exemple, modification des propriétés d’isotropie) artériels
(Wentzel et al., 2003) dont les mécanismes sont encore mal connus (Melo et al., 2007). Au ni-
veau tissulaire, une sténose artérielle est alors observée, caractérisée par un épaississement des
couches de l'artére et un rétrécissement de son calibre. Plusieurs études ont montré que la sténose
artérielle est régulée par des facteurs biochimiques et aussi mécaniques et hémodynamiques (Went-
zel et al., [2003; |Cheng et al., [1993). La sténose artérielle peut-étre potentiellement engendrée par
un phénomene d’hyperplasie intimale, c’est-a-dire un épaississement de la paroi la plus interne de
l'artére (intima) essentiellement en raison d’une migration et d’'une multiplication excessive de cer-
taines cellules vasculaires entre les différentes parois de l'artere. C’est 'hypothése admise dans
notre travail.
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1.3/ OBJECTIFS DE LA THESE

Ce travail vise a établir un modele mécano-biologique qui permet de prédire la croissance et le
remodelage artériels induits par les vibrations transmises au systéme main-bras. A cet effet, I'objectif
principal de cette theése peut étre scindé en quatre sous-objectifs intermédiaires.

Premierement, notre hypothése suggére que la sténose artérielle observée chez les salariés atteints
du syndrome de Raynaud vibratoire est induite par un processus d’hyperplasie intimale. Ce proces-
sus d’hyperplasie intimale est supposé étre piloté par la diminution des valeurs de WSS suite a I'ex-
position aux vibrations (Noél et Settembre, 2022). Le premier objectif de notre travail consiste ainsi
a identifier et décrire les phénomeénes biologiques qui interviennent dans le processus de I'hyperpla-
sie intimale et qui sont régulés par les champs de grandeurs mécaniques. Ces champs mécaniques
peuvent étre le champ des contraintes de cisaillement exercées par le sang sur I'endothélium ainsi
que le champ des contraintes circonférentielles dans les parois de I'artére induit par la pression
sanguine.

Notre deuxieme objectif consiste a élaborer un modele numérique qui décrit les phénomeénes bio-
logiques et leur régulation par les valeurs des champs mécaniques précédemment cités. Pour at-
teindre ce but, une étude bibliographique doit étre menée sur les méthodes de modélisation de la
croissance et du remodelage artériels déja existantes. La méthode de modélisation doit décrire le
comportement biologique au niveau cellulaire en modélisant des entités discretes des systemes
biologiques.

De plus, la prise en compte de la contribution des champs de contraintes circonférentielles dans
la mécanorégulation des phénoménes biologiques impliqués dans I'hyperplasie intimale nécessite
le couplage du modeéle biologique avec un modeéle mécanique du comportement hyperélastique
anisotrope de I'artére a I'’échelle macroscopique. Par conséquent, le troisieme objectif vise a élaborer
une stratégie de modélisation multi-échelles et multi-physiques qui décrit I'évolution de I'hyperplasie
intimale induite par les vibrations transmises au systeme main-bras et pilotée par les grandeurs
mécaniques précédemment citées. Le modeéle doit également étre prédictif et capable de déterminer
le taux de sténose artérielle en fonction de différentes durée d’exposition et différents niveaux de
vibrations.

Finalement, afin de mieux comprendre la contribution de chaque facteur prise en compte dans le
modéle, le dernier objectif est d’étudier I'influence de chaque phénoméne biologique pris en compte
dans notre modele de la croissance artérielle et de mener une étude de sensibilité afin de quantifier
les parameétres du modeéle les plus influents sur I'hyperplasie intimale.

1.4/ PLAN DE LA THESE

Apres ce premier chapitre qui évoque le contexte, le deuxiéme chapitre de ce document concerne
I'état de I'art. Dans ce chapitre, nous présenterons I'anatomie et la structure d’'une artere saine,
les sollicitations biomécaniques auxquelles celle-ci est soumise ainsi que les caractéristiques de
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son comportement mécanique. Nous rappellerons quelques éléments clefs de la modélisation
mécanique des milieux continus en grandes déformations. Nous citerons aussi les lois de com-
portement généralement utilisées dans la modélisation des tissus mous artériels, sans que cela soit
exhaustif. Puis, nous aborderons les phénomenes de remodelage et de croissance artériels induits
par les sollicitations mécaniques et hémodynamiques. Plus spécifiquement, nous présenterons cer-
tains effets des vibrations transmises au systeme main-bras sur 'lhémodynamique artérielle (WSS).
Ensuite, nous décrirons I'effet du WSS sur certains mécanismes cellulaires au niveau de I'artére et
nous expliciterons leur r6le dans le processus de I'hyperplasie intimale. Enfin, nous présenterons les
différentes approches possibles pour la modélisation de la croissance et du remodelage artériel et
nous finirons par une synthése et une description de notre stratégie de modélisation.

Dans le troisieme chapitre, I'élaboration d’'un modéle mécano-biologique de I'hyperplasie intimale
sera abordée. Nous commencerons par décrire certains mécanismes cellulaires et moléculaires im-
pliqués dans le développement de I'hyperplasie intimale. Nous décrirons les essais expérimentaux
sur cellules que nous avons menés afin d’identifier les paramétres des modeles de certains de ces
mécanismes. Certains autres parameétres ont, quant a eux, été identifiés directement a partir des
données de la littérature. Ensuite, la modélisation de ces mécanismes par la méthode des Systéme
Multi-Agents (SMA) sera présentée. La description géométrique, I'implémentation des équations
régissant les comportements biologiques des agents modélisés et leur dynamique au sein du
systeme seront détaillés dans ce chapitre. Finalement, nous décrirons les algorithmes numériques
appliqués dans ce modele et qui permettent de piloter le mouvement des agents au sein du systeme.

Dans le quatriéme chapitre de ce document, nous aborderons la modélisation du comportement
mécanique de l'artére par la méthode des Eléments Finis (EE). Nous décrirons I'implémentation
des modeles du comportement hyperélastique isotrope et anisotrope dans le logiciel open source
FENICS (le solveur éléments finis utilisés dans notre these) et leur validation avec des données
expérimentales de la littérature. Nous présenterons ensuite la modélisation d’'une section 2D d’une
artere digitale. Les conditions limites prises en compte dans le modéle et qui décrivent I'environne-
ment entourant I'artere digitale seront également présentées. Enfin, nous aborderons le couplage
Systéme Multi-Agents (SMA) - Eléments Finis (EE) ainsi que son implémentation numérique. Nous
décrirons I'organigramme du modele mécano-biologique et les différentes étapes du couplage ainsi
que les données échangées entre les deux modeles. Enfin, nous finirons par une synthése de ce
chapitre.

Le cinquieme chapitre comporte I'étude paramétrique développée et I'application du modéle du
systéme multi-agents sans couplage avec le modele élément finis. Dans ce chapitre, dans un premier
temps, les résultats du modele d’agents qui décrivent I'état basal (sans vibration) seront présentés.
Ensuite, nous montrerons le développement de I'hyperplasie intimale, prédite par le modele, suite a
une exposition journaliére aux vibrations. Létude de l'influence des phénoménes biologiques pilotés
par les valeurs de WSS sur I'évolution de la croissance et du remodelage artériels lors de I'exposition
aux vibrations sera également présentée. Nous montrerons aussi I'étude de sensibilité effectuée sur
certains parametres du modele. Nous finirons par une discussion des résultats et une synthese.

Le chapitre six contient les résultats du couplage du SMA avec le modele EF. Nous présenterons
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d’abord l'influence du pas du couplage entre les deux modéles sur la croissance et le remodelage
artériels. Ensuite, I'effet du type de loi de comportement mécanique de I'artére digitale ainsi que
l'influence de la présence de la chaire autour de l'artere sur le développement de I'hyperplasie
intimale seront présentés. Nous finirons par une discussion des résultats et une synthese.

Enfin, nous finirons ce document par une conclusion générale, les limitations du modéle et les pers-
pectives qui suivront ce travail de recherche.



2

ETAT DE UART

2.1/ ANATOMIE DE UARTERE SAINE

Dans ce chapitre, nous présentons d’abord I'anatomie et le comportement mécanique d’une artére
saine. Ensuite, les effets des vibrations sur le champ des contraintes de cisaillement dans I'artere
digitale seront présentés. Nous détaillerons ensuite les effets des contraintes de cisaillement et
ceux des contraintes circonférentielles sur les phénomeénes biologiques impliqués dans I'hyperpla-
sie intimale. Enfin, I'état de I'art des différentes méthodes de modélisation de la croissance et du
remodelage artériels sera présenté.

2.1.1/ STRUCTURE MULTI-COUCHES DE UARTERE

Les arteres font partie du systeme cardio-vasculaire comprenant le cceur, les arteres, les artérioles,
les capillaires, les veinules, et les veines. Elles forment les vaisseaux qui transportent le sang du
ceceur vers les tissus et assurent un apport continu d’oxygéne et de nutriments vers les organes du
corps. La diffusion du gaz et des nutriments vers les organes est assurée par les capillaires alors
que le retour sanguin est assuré par les veinules et les veines. Une artere saine est généralement
constituée de trois couches (Figure :

— lintima : elle est l'interface entre le sang et la paroi artérielle. Lintima est constituée d’une
monocouche de cellules endothéliales (appelée aussi endothélium) adhérant a une couche
sous-endothéliale (lame basale) de tissus conjonctifs fibro-élastiques contenant des fibres de
collagénes et d’élastine et de molécules d’adhésion comme les protéoglycanes (laminine et la
fibronectine). Une des activités métaboliques de I'endothélium est la sécrétion de substances
vasoactives (vasodilatateurs ou vasoconstricteurs) comme par exemple 'Endothéline (ET)
et 'Endothelium-Derived Relaxing Factor (EDRE) vers les autres couches artérielles ou le
sang. La Limitante Elastique Interne (LEI), composée de tissu élastique, sépare I'intima et la
media. Elle permet le passage des nutriments et des facteurs biochimiques et assure ainsi la
communication entre I'endothélium et la couche media.

— la media : c’est la couche la plus épaisse de la paroi artérielle. Pour I'aorte par exemple, son
épaisseur peut atteindre 500 um. Elle est constituée essentiellement de cellules musculaires
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lisses empilées de fagon concentrique en sous-couches appelées unités lamellaires. Les
cellules musculaires lisses reposent dans une matrice extra-cellulaire constituée de col-
lagénes (principalement de type |, Ill, V), d’élastine et de protéoglycanes. Ces cellules sont
responsables de I'activité vasomotrice (vasoconstriction, vasodilatation) des artéres grace
a leur phénotype contractile. Une Limitante Elastique Externe (LEE) sépare la media de
I'adventice.

I'adventice : c’est la couche externe de I'artere. Elle est composée de fibres de collagenes,
d’élastine et de fibroblastes. Elle comprend également un réseau de nerfs vasomoteurs
qui rejoint les cellules musculaires lisses dans la media. La nutrition de I'adventice est
assurée par le sang et les vasa vasorum qui sont des capillaires traversant cette couche.
Ladventice joue essentiellement un r6le protecteur contre I'élévation des contraintes
mécanique liée a 'augmentation de la pression artérielle.

Adventice
Media

Limitante
élastique externe

Limitante
élastique interne

Endothélium —

FIGURE 2.1 — Schéma des trois couches de I'artere et des limitantes élastiques qui les séparent.
Construit a partir d'images issues de Servier Medical Art (www.smart.servier.com)

La structure anatomique décrite ci-dessus, peut Iégérement varier selon les différents types
d’arteres. Selon leur calibre et leur composition, les artéres peuvent étre classées en deux groupes

(Humphrey et Na, 2002a) :

— les artéres élastiques (de diametre > 25 mm) : elles se situent proche du coeur comme

I'aorte ou les carotides communes. Ce sont les artéres de grand diameétre qui supportent des
valeurs importantes de pression (120 a 140 mmHg). Leur richesse en élastine permet une
déformation élastique qui s’oppose a I'éjection cardiaque lors de la systole.
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— les arteres musculaires (de diamétre < 4 mm) : ce sont les artéres de petit et moyen calibres
ayant une épaisseur des parois de I'ordre de 150 um. Elles contiennent davantage de cel-
lules musculaires lisses et moins d’élastine. Il s’agit principalement des arteres coronaires,
cérébrales et des artéres des membres supérieurs et inférieurs. Leur rdle principal est de
conduire le sang en périphérie. Les arteres digitales, étudiées dans notre travail, sont alors
des arteres musculaires.

2.1.2/ CONSTITUANTS CELLULAIRES

Dans cette sous-section, nous présentons les différents types et fonctions des cellules vasculaires
constituant la majorité des artéres :

— Cellules Endothéliales (CE) : ces cellules, de forme aplatie, tapissent les vaisseaux sanguins
et interviennent essentiellement dans le maintien du tonus vasculaire (c’est-a-dire I'état
contractile des cellules musculaires lisses qui assure la vasoconstriction ou la vasodilatation
(Figure (b)). Le réle primaire des CE est d’émettre des facteurs vasoactifs vers les
couches artérielles adjacentes. Ces facteurs émis activent la vasodilatation (augmentation
de la lumiére) ou la vasoconstriction (diminution de la lumiére) de l'artere (Figure
(b)) dans le but de réguler le débit sanguin et de maintenir un tonus vasculaire normal.
Ainsi, I'endothélium, composé d’'une monocouche de CE, est considéré comme un organe
thérapeutique trés important et préventif contre certaines pathologie vasculaires (Ait-Oufella
et al., 2008). Cependant, sous linfluence du vieilissement et des facteurs de risque
vasculaire, I'endothélium peut se détériorer et ainsi subir des modifications fonctionnelles.
Ce phénomeéne s’appelle la dysfonction endothéliale et se caractérise par une activation
accentuée des CE (par exemple augmentation des quantités des facteurs émis par les
CE). En conséquence, I'endothélium perd sa capacité de régulation du tonus vasculaire
et commence a libérer des facteurs qui se diffusent ensuite vers les parois artérielles et
activent des processus biologiques de nature potentiellement pathologique au niveau des
autres composants de l'artere. La dysfonction endothéliale peut apparaitre quand les CE
sont dégradées, lors d’une intervention chirurgicale par exemple, ou quand elles subissent
des sollicitations mécaniques ou hémodynamiques induites par le flux sanguin.

— Cellules Musculaires Lisses (CML) : les cellules musculaires lisses sont des cellules fusi-
formes de diametre compris entre 3 et 10 pm et une longueur comprise entre 50 et 80 pm.
Elles sont généralement situées dans la couche media de I'artére et reposent sur la matrice
extracellulaire. Les récepteurs transmembranaires (intégrines) relient les CML et la matrice
extracellulaire et assurent un transfert moléculaire rapide et une communication intercellu-
laire efficace. Dans les arteres saines, les CML sont distribuées d’'une fagon hélicoidale ou
circonférentielle dans la couche media et exhibent un phénotype contractile (c’est-a-dire elles
contiennent des quantités abondantes de microfilaments contractiles qui assurent la contrac-
tion et inhibent la prolifération des CML). Les CML pilotent la vasorégulation (vasodilatation
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ou vasocontriction) grace aux unités contractiles présentes dans leurs cytoplasmes. Lunité
contractile, composée de filaments de myosine et d’actine qui glissent les uns par rapport
aux autres durant la contraction, est le constituant actif des CML (Figure (a)). De plus, la
vasorégulation est modulée par des vasorégulateurs comme le calcium intracellulaire (Ca**)
qui est considéré comme un facteur primaire de la contraction ou I'oxyde d’azote (NO) qui est
I'un des vasodilatateurs sécrété par les[CEL Un réle important des CML est de réguler le débit
sanguin et la pression en réponse a des stimulus perturbateurs (mécaniques, chimiques,
etc.).

Les CML a phénotype contractile sont principalement dans un état quiescent, c’est-a-dire
qu’elles sont majoritairement capables de rester dans un stade non prolifératif hors du cycle
cellulaire. Le nombre de CML dans la media reste stable tant que 'homéostasie artérielle
est maintenue, c’est-a-dire lorsque les grandeurs mécaniques s’équilibrent autour de va-
leurs nécessaires au bon fonctionnement de I'artere. Cependant, suite a des sollicitations
mécaniques qui perturbent I'état homéostatique, les sont susceptibles de perdre leurs
caractéristiques contractiles et de changer leur phénotype en un phénotype synthétique ou
elles sont alors capables de proliférer, migrer ou sécréter de la matrice extracellulaire. En
effet, les stimulus mécaniques sont transformés en signaux intracellulaires par les intégrines.
Ce processus appelé mécanotransduction est responsable de la modulation du phénotype
de CML, c’est-a-dire la perte de leur phénotype contractile pour un phénotype migratoire ou
sécrétoire.

— fibroblastes : ces cellules sont présentes dans le tissu conjonctif et ce sont 'un des consti-

tuants de la couche adventice des arteres. Elles jouent un réle important dans les processus
de réparation tissulaire et dans I'entretien des réactions inflammatoires.

. Cytoplasme » .
(a) Couche media CML .._des CML Unité contractile

(b)

FIGURE 2.2 — Schéma multi-échelles montrant les cellules musculaires lisses (CML) situées dans la
couche media de I'artere et I'unité contractile qui les composent (schéma (a), issu de [Murtada et al.
(2010a)). Lunité contractile est composée de filaments d’actine glissant sur des filaments de myo-
sine. Les unités contractiles sont responsables de la vasodilatation et la vasoconstriction de I'artére
(schéma (b), construit a partir d'images issues de Servier Medical Art (www.smart.servier.com))
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2.1.3/ LA MATRICE EXTRACELLULAIRE

La Matrice ExtraCellulaire est 'un des composants principaux des arteres saines. Dans les
artéres élastiques la MEC constitue environ 70 % du volume de la media alors qu’elle constitue
environ 35 % de ce volume dans les artéres musculaires (Todd et al., [1983). La MEC assure un
support aux cellules et aide a la cohésion de I'ensemble de la paroi artérielle. Elle est principalement
constituée de collagenes (types | et 1ll), d’élastine et de protéoglycanes :

— collagéne : le collagene est la protéine la plus abondante dans le corps humain. Il soutient la
structure des arteres et il se trouve principalement dans la couche media, orienté d’'une fagon
hélicoidale dans la direction longitudinale de la paroi artérielle. La synthese du collagene est
assurée par les CML et les fibroblastes. Les fibres de collagene sont faiblement extensibles
et résistantes a la traction. Elles présentent aussi un comportement mécanique non linéaire
(Humphrey, 2008).

— élastine : c’est une protéine présente dans de nombreux tissus et organes. La présence de
I'élastine dans la media, surtout dans les artéres élastiques (environ 40 % du volume de la
media), leur assure une grande extensibilité. Ainsi, elle permet le retour des tissus artériels a
leur état initial aprés les étirements subis durant le cycle cardiaque. Lélastine est synthétisée
et sécrétée par les fibroblastes durant la période de croissance. A long terme, I'élastine
diminue et est remplacée par du collagéne ce qui rend les arteres plus rigides au cours du
vieillissement.

— protéoglycanes : les protéoglycanes sont caractérisés par leur richesse en glucides. lls sont
produits par les fibroblastes et controlent le flux moléculaire entre le sang et les cellules.
lls jouent un réle important dans la régulation de la croissance cellulaire et conferent des
propriétés rhéologiques a la matrice extracellulaire notamment pour la résistance aux forces
de compression.

La MEC joue un réle principal dans les processus homéostatiques vasculaires. Les CML peuvent
dégrader et sécréter de la MEC afin de conserver une structure saine des parois artérielles. En
outre, les perturbations mécaniques au niveau des CML peuvent stimuler ces derniéres a sécréter
ou a dégrader de la MEC d’'une maniére excessive. Par conséquent, une réorganisation de la MEC
peut se produire ce qui peut conduire a un changement du comportement mécanique de I'artere
et éventuellement a I'apparition des pathologies vasculaires comme I'athérosclérose (Doran et al.,
2008), par exemple.

2.2/ SOLLICITATIONS BIOMECANIQUES DES ARTERES

Héemodynamique : les artéres assurent la circulation sanguine du cceur vers les organes.
Lécoulement sanguin exerce des efforts de cisaillement sur la paroi artérielle au niveau de l'interface
sang-endothélium (Figure[2.3). Ces contraintes de cisaillement (WSS) sont directement liées au gra-
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dient de la vitesse du sang et a sa viscosité. Dans I'état homéostatique, c’est-a-dire en I'absence de
conditions pathologiques ou de sollicitations externes, la valeur du WSS (noté 1) est de I'ordre de
1,5 Pa dans les artéres de grands diametres (Reneman et Hoeks|, [2008) et de 3 Pa dans les artéres
de faibles diametres 2015).

Le WSS joue un réle fondamental dans la modulation de certains troubles vasculaires. En effet,
une modification de la valeur de WSS par rapport a sa valeur basale est considérée comme une
stimulation hémodynamique qui entraine des modifications dans la morphologie et la fonction des
Cellules Endothéliales (CE). Par exemple, une diminution de la valeur de WSS est associée a des
lésions intimales qui participent, au développement de certaines pathologies vasculaires comme
I'athérosclérose, ou a l'activation de certains mécanismes comme I'hyperplasie intimale (Wentzel

et al.,[2003; Jiang et al., [1999).

FIGURE 2.3 — Schéma montrant le champ de contraintes circonférentielles (o) dans les parois
artérielles engendrées par la pression et les contraintes de cisaillement (r) exercées par le sang sur
I'endothélium. u est la vitesse de I'écoulement sanguin.

Pression transmurale : |a pression sanguine exercée par le sang sur I'endothélium engendre des
contraintes circonférentielles (notées o) dans les parois artérielles (Figure [2.3). La valeur physio-
logique moyenne de la pression artérielle est estimée a environ 99,7 mmHg (13,3 kPa) (Holzapfel
2017). Toutefois, cette valeur varie pendant le cycle cardiaque. Elle augmente durant la systole
jusgu’a atteindre environ 120 mmHg et atteint son minimum a environ 80 mmHg au cours de la dias-
tole. Lopposition de I'artere a ces grandes variations de pression est possible grace a la présence
des fibres d’élastine qui lui offrent une extensibilité et une élasticité.
Le champ de contraintes circonférentielles est également considéré comme un facteur important
pour le maintien de 'homéostasie artérielle ; toute variation de sa valeur basale peut engendrer des
processus biologiques capables de modifier la fonction des cellules vasculaires. Par exemple, quand
les valeurs de oy atteignent des niveaux élevés suite a une hypertension artérielle, I'artére a ten-
dance a augmenter son épaisseur afin de regagner les valeurs de contraintes basales.
En premiére approximation, afin d’estimer une valeur moyenne de oy, la loi de Laplace peut étre
appliquée en considérant I'artere comme un cylindre a paroi mince et en utilisant I'expression sui-
vante :

Pr

0'9=7 (21)
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ou P est la pression, r le rayon de I'artere et 1 son épaisseur.

Par exemple, pour une artere de diametre 1 mm, la valeur moyenne des contraintes peut étre es-
timée a 67 kPa a partir de I'’équation[2.1] Toutefois, cette estimation simplifiée ne donne qu’une valeur
moyenne constante et ignore I'anisotropie et la non linéarité du comportement mécanique de I'artere.
En plus, elle ne permet pas d’évaluer la distribution des contraintes dans I'épaisseur artérielle qui
peut jouer un rble important dans certaines pathologies (Cheng et al., [1993). Par conséquent, une
estimation plus adaptée des contraintes circonférentielles est nécessaire en employant des lois de
comportement mécanique qui prennent en considération I'anisotropie et la non linéarité comporte-
mentale et géométrique de l'artere.

2.3/ COMPORTEMENT MECANIQUE DE LA PAROI ARTERIELLE

Les arteres, comme beaucoup de tissus mous, suivent une loi de comportement hyperélastique qui
se caractérise par la non-linéarité de la courbe qui relie les déformations du tissu aux contraintes
engendrées. Dans la plupart des études, le comportement mécanique de I'artere est décrit par un
modele hyperélastique anisotrope et incompressible a cause de sa structure fibreuse et sa richesse
en eau.

Anisotropie : la présence de directions privilégiées de déformation de I'artere a été mise en
évidence dans plusieurs études (Fung et al., [1979];|Weiss et al., 1996). Les études issues de |Roach
et Burton (1957) ont montré la contribution mécanique des fibres de collagene pour des niveaux
élevés de pression. Les fibres de collagene sont faiblement extensibles et empéchent la distension
du vaisseau lorsqu’elles sont sollicitées. Plus spécifiquement, I'anisotropie est associée aux orienta-
tions, des fibres de collagénes, d’élastine et a celles des cellules musculaires lisses. La plupart des
études utilisent des modeles anisotropes a deux familles de fibres orientées de fagon hélicoidale par
rapport a la direction circonférentielle (Holzapfel et al., 2000). Il existe également des modeles plus
complets qui prennent en considération la dispersion des fibres dans la paroi artérielle (Holzapfel
et al., [2005). Cependant, I'’étude de [Roach et Burton| (1957) a montré que les fibres de collagéne
n’ont pas d’influence sur le comportement mécanique de I'artére pour des petites valeurs de pres-
sion.

Incompressibilité : |Carew et al.| (1968) ont montré que 'artére subit des déformations isochores
sous l'action d’'un nombre de chargements différents due a sa richesse en eau (connue pour son
incompressiblilité). Par conséquent, le tissu artériel est souvent modélisé comme incompressible ou
quasi incompressible.

Contraintes résiduelles : une des caractéristiques importante de l'artére est la présence de
contraintes résiduelles (Humphrey, 2002). Ce sont les contraintes présentes dans les vaisseaux
méme en I'absence d’'un chargement extérieur. Elles ont été mises en évidence pour la premiére
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fois par |[Chuong et Fung (1984) qui ont découvert que les arteres de lapin s’ouvrent quand elles
sont coupées le long de leur axe de symétrie. Holzapfel et al. (2007) ont également montré I'exis-
tence de ces contraintes dans toutes les directions, notamment dans les directions circonférentielles
et axiales. Lartere s’ouvre aprés une excision radiale et s’enroule naturellement sur elle-méme
aprés une excision longitudinale. D’aprés [Humphrey| (2002) et |Skalak et al.| (1982), les contraintes
résiduelles sont associées au comportement de I'élastine sécrétée par les fibroblastes lors de la
croissance du tissu.

Comportement actif : le phénotype contractile des cellules musculaires lisses confére la propriété
d’'un comportement actif a la couche media artérielle. Cette vasoactivité est associée directement a
la concentration en calcium intracellulaire Ca*, cation responsable de la contraction des[CML] (Hum-
phrey et Na, 2002b). Rachev et Hayashi (1999) ont été les premiers a montrer I'effet de I'activité mus-
culaire des vaisseaux sur les gradients de contraintes. Cette vasoactivité assure le rétablissement
de 'homéostasie vasculaire (retour a I'état d’équilibre).

2.4/ MODELISATION MECANIQUE DES TISSUS MOUS ARTERIELS

Nous rappelons premiérement quelques éléments de mécanique des milieux continus en grandes
déformations. Un milieu continu est assimilé a un ensemble de particules de matiere ayant une
configuration donnée dans le temps. Etudier un tel milieu, c’est étre capable d'identifier la position
de chaque particule de matiere en fonction du temps.

Une correspondance univoque permet d’établir une relation entre la position X d’'une particule de
matiere dans la configuration de référence, et sa position x dans la configuration actuelle. On peut
donc exprimer la position x d’'une particule en fonction de sa position initiale X et du temps ¢ :

x = x(X, 1) (2.2)

Considérons ensuite deux particules voisines de position X et X + dX dans la configuration de
référence. En différentiant I'équation [2.2 par rapport a X, on obtient :

dx = ox(X, 1) .
YT THX

dx (2.3)

Lopérateur ™" représente le produit contracté simple de deux tenseurs. Le gradient de déformation
apparait dans I'équation[2.3] et s’écrit comme :

_ax(X, 1)

F
0X

(2.4)

Dans ce qui suit, nous citons les différents tenseurs utilisés dans la modélisation de la mécanique
des milieux continus.
e Tenseur de Cauchy Green droit :
C=F-F' (2.5)
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ou FT est le transposé du tenseur gradient de déformation F.
e Tenseur de Cauchy Green gauche :
B=F'.F (2.6)

e Le tenseur de déformation de Green Lagrange :
1
E = E(C -0 (2.7)

ou I représente le tenseur unité d’ordre 2.

e Le tenseur des petites déformations :

€= %((F -D+F-DhH (2.8)

Enfin, la variation du volume est définit comme le déterminant du tenseur de déformation F :

J = det(F) (2.9)

J s’interprete comme le changement de volume entre la configuration de déformation et celle de
référence.

2.4.1/ LOIS DE COMPORTEMENTS HYPERELASTIQUES ISOTROPES

Pour les modeles hyperélastiques, la relation contrainte-déformation dérive d’une densité d’énergie
de déformation ¥ selon : .

=2J7'F- — -F' 2.10

o 7C (2.10)

Le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff est définit par :

0¥ _ 0¥

S=23¢~ 3K

(2.11)

La densité d’énergie ¥ des matériaux isotropes est souvent exprimée en fonction des trois invariants
du tenseur de Cauchy Green C :

I = trC (2.12)

1
L= E[al)z —tr(C%)] (2.13)
I3 = detC (2.14)

Dans le cas des matériaux compressibles, ¥ peut étre divisée en deux composantes : une compo-
sante isochore ¥ et une autre volumétrique ¥, qui décrit la variation du volume aprés déformation.
En introduisant le tenseur isochore de Cauchy Green droit selon :
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C=J?3C (2.15)

Léquation générale de la densité d’énergie de déformations pour les tissus compressibles s’écrit
alors :

¥(C) = ¥(C) + Pyoi(J) (2.16)

La composante volumétrique ¥, peut prendre plusieurs formes dont I'une est la suivante :

Yoo = %U —1)?+(InJ)) (2.17)

ou K est le module de compressibilité exprimé en Pa et In désigne la fonction logarithme népérien.

La forme de la composante isochore ¥ de I'équation de la densité d’énergie dépend largement du
tissu étudié et de ses propriétés matérielles. Dans ce qui suit, les modeéles les plus utilisés dans la
modélisation des arteres sont cités. Nous présentons uniquement la composante isochore de ces
modéles.

e Modéle Néo-Hookéen

Proposé par Rivlin en 1948, c’est le modéle le plus simple pour la modélisation des
tissus hyperélastiques isotropes. La forme de son équation d’énergie de déformation est la
suivante (Rivlin, [1948) :

Y(Ih) = cio(l; - 3) (2.18)

ou cjo = 5 est une constante matérielle assimilée a une pression, x est la deuxieme constante
de Lamé et I, = J72/°I,.

Ce modele est utilisé par Keshavarzian et al. (2018) dans I'étude du remodelage et de la
croissance de I'artere dus a I'hypertension.

e Modeéle de Rivlin

C’est la forme générale du modele Néo-Hookéen proposée par [Rivlin et Saunders
(1951) :
V(b= ) il =3)(h-3) (2.19)
i=1,j=0
ou ¢;; sont des constantes matérielles assimilées a des pressions et L, = J*3L. En
utilisant seulement le parametre c;o, le modele de Néo-Hook est obtenu, alors que les deux
parametres cg et co; correspondent au modele de Mooney| (1940).
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Ce modele a été utilisé par (Salman et al., 2019) et (Pichamuthu et al., |2019) pour la
modélisation des anévrismes aortiques et cérébraux respectivement.

e Modéle de Demiray (1972)

Afin de représenter le comportement raidissant des arteres au cours du vieillissement,
Demiray| (1972) a proposé un modéle exponentiel de la forme :

() = ;b(exp[bm —3-1) (2.20)

ou a et b sont deux constantes matérielles, homogéne a une pression et sans unité respecti-
vement.

Ce modéle est utilisé dans Canas et al.| (2018) pour la caractérisation mécanique des artéres
porcines.

e Modeéle d’'Ogden

Ce modele s’écrit en fonction des trois déformations longitudinales principales A;i-123
(Ogden et al., 2004) :

Y= ’;li’f[aff + A8+ 2% -3 (2.21)
i=1 !

avec u; et a; des parametres matériau, homogénes a une pression et sans unité respecti-
vement. Ce modele est utilisé par Zahedmanesh et Lally (2012) dans leur étude portant sur
I'ingénierie vasculaire.

2.4.2/ LOIS DE COMPORTEMENTS HYPERELASTIQUES ANISOTROPES

Il a été établi que les artéres exhibent un comportement anisotrope (Fung et al., 1979; Weiss et al.,
1996). Les premiers modeles anisotropes développés sont des modeles phénoménologiques qui
font intervenir le tenseur de déformation isochore de Green Lagrange E, défini par E = J~?/E.
D’autres modeéles sont basés sur une approche dite structurale. Dans ce qui suit, nous citons
quelques modéles phénoménologiques et structuraux utilisés dans la modélisation du comporte-
ment mécanique anisotrope de l'artére.

2.4.2.1/ MODELES PHENOMENOLOGIQUES

e Modeéle de Fung

C’est le premier modeéle anisotrope développé pour décrire le comportement des artéres
(Fung et al.,[1979). Il s’exprime comme :
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Y(E) = a(exp[QE)] - 1) (2.22)

avec a une constante matérielle homogene a une pression, exp désigne la fonction exponen-
tielle et Q(E) une fonction des composantes du tenseur de déformations isochore de Green
Lagrange E qui s’écrit comme :

Q(E) = blE_IzeR + sz_‘z& + b3E_%Z + 2b4ERRE99 + bsE_ggE_'ZZ + 2b6ERREZZ (223)

.....

les composantes du tenseur de déformation isochore de Green Lagrange exprimés en coor-
données cylindriques (R, 6, Z). Ce modele est adapté pour les arteres subissant une pression
interne et une élongation longitudinale dans la gamme physiologique (Fung et al., [1979).
Une autre forme de Q(E) est proposée par Humphrey et Nal (2002a) ou les composantes de
cisaillement Egy, Eq7 et Egz sont ajoutées au modéle précédent :

Q(E) =b E_‘IZQR + szgg + b3E_%Z + 2b4ERRE99 + bsEggEzz + 2bﬁERREZZ

_ _ _ (2.24)
+2byE%, + 2bgE2, + 2boE2,

e Modéle de Halzanfel et Weizsicker (1998)

Lajout d’'une composante isotrope de type Néo-Hookéen a la composante anisotrope a
été proposé par Holzapfel et Weizsacker| (1998). En conséquence, I'énergie de déformation
isochore peut étre exprimée par ses deux parties isotrope Wi, et anisotrope ¥aniso :

@ = @iso + @aniso (225)

Dans le modele de Holzapfel et Weizsacker (1998) la contribution isotrope correspondait a la
forme de I'énergie de déformation du modele Néo-Hookéen (Eq. [2.18). Léquation d’énergie
s’exprime alors par :

¥(E) = cio(ly = 3) + a(exp[Q(E)] - 1) (2.26)

Lajout de la composante isotrope a servi a reproduire le comportement de I'aorte abdominale
des rats a basses pressions (Holzapfel et Weizsacker, [1998).

2.4.2.2/ MODELES STRUCTURAUX

Une autre approche pour modeéliser I'anisotropie est basée sur I'utilisation des tenseurs dits structu-
raux M; exprimés en fonction des directions de familles de fibres de collagenes ag; présentes dans
la paroi artérielle dans la configuration de référence (Figure [2.4), i = 1,..,N; N est le nombre de
familles de fibres considérées.
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Fibres de collagéne
arrangées d'une facon
hélicoidale dans ladventice

Fibres de collagéne
arrangées d'une facon
hélicoidale dans la media

FIGURE 2.4 — Schéma montrant les orientations des fibres de collagenes dans les couches media et
adventice de l'artere. ay; et agy sont les deux vecteurs unitaires représentant la direction de deux
familles de fibres de collagénes.

M; = ag; ® agi (2.27)

ou ® représente le produit tensoriel.

Dans ce formalisme de modélisation, I'ajout de la composante anisotrope nécessite 'introduction
d’invariants supplémentaires 1,, (Holzapfel et al., [2000). Linvariant I,, représente le carré de la
dilatation des fibres dans la direction ag; (ﬂf.i) et est exprimé selon :

I_aol,(é, ag) = C: M; = ag; - C- ag; = /l%i (2.28)

Lopérateur " représente le produit contracté double de deux tenseurs. Certains modeles incor-
porent également les variants définis par :

1_62101'(6’ am) = 62 . Mi = Qi ~62 - A (2.29)

Nous présentons dans ce qui suit quelques modéles de I'énergie de déformation utilisée dans la
modélisation de I'anisotropie liée a la direction des fibres de collagenes. Dans tous les modéles
cités ci-aprés, I'énergie de déformation est exprimée en fonction d’une composante isotrope (¥is.)
correspondant au modéle Néo-Hookéen (Eq. et d’une composante anisotrope (¥aiso) décrivant
la contribution des fibres de collagene au comportement mécanique. Par conséquent, nous donnons
seulement la forme de la composante anisotrope des différents modéles.

e Modele de Holzapfel et al. (2000)

C’est le premier modele développé et basé sur les tenseurs structuraux. Il décrit le
comportement anisotrope de I'artere a partir de deux familles de fibres croisées (Figure [2.5).
Lénergie de déformation de la composante anisotrope est exprimée par I'équation suivante :

[\

— _ k _
Taniso(llalaoi) = k_;(exp[kZ(I(to,- - 1)2] - 1) (230)

i=1

ou k; et k; sont deux constantes matérielles, homogéne a une pression et sans unité
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respectivement. Le parameétre i = 1,2 correspond aux deux directions de deux familles de
fibres de collagene croisées ayant un angle B et —3 respectivement dans le plan orthogonal
(Figure et 2.5). Cet angle est noté pv dans la media et o dans I'adventice (Figure
[2.5). Ce modele a été utilisé par [Keshavarzian et al.| (2019) dans leur étude sur I'ingénierie
tissulaire afin de déterminer I'effet du type de chargement sur le comportement des CML et
celui des orientations des fibres de collagéne dans les greffes vasculaires.

Modeéle de Gasser et al. (2006)

Gasser et al.| (2006) ont remplacé I, par I pour prendre en considération la disper-
sion des fibres dans la paroi artérielle :

I_Z;O’_ =kl + (1 = 361y, (2.31)

ou « € [0, 1/3] représente un parametre de dispersion des fibres de collagene dans la paroi
artérielle. Le cas de « = 0 illustre un alignement idéal des fibres dans un plan comme dans le
modeéle de [Holzapfel et al|(2000) (Eq.[2.30). Le cas de x = 1/3 correspond & une distribution
isotrope des fibres de collagéne (Gasser et al., [2006).

= Adventitia == _7/
\ ~ i

—

FIGURE 2.5 — Schéma montrant les deux familles croisées des fibres de collagene séparés d'un
angle By dans la media et a dans I'adventice. Pris de (Holzapfel et al., 2000).

e Modele de Holzapfel et al. (2005)

Dans leur étude sur lidentification des propriétés mécaniques spécifigues a chaque
couche de l'artere, [Holzapfel et al. (2005) ont utilisé la forme suivante de la composante
anisotrope de I'énergie de déformation :

[\

_ L k _ _
Waniso(I1, Lay;) = L exp(kal(1 - p)(Ty - 3)? + (I, — DD = 1] (2.32)
ko

avec p € [0, 1], un facteur qui permet de régler le degré d’anisotropie. En effet, lorsque p = 0
on retrouve la forme exponentielle de la loi isotrope de Demiray (1972) (Eq. 2.20) et quand
p = 1 on obtient le modele anisotrope de Holzapfel et al. (2000) défini par I'équation [2.30
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2.4.3/ LOIS DE COMPORTEMENT ACTIF : CONTRACTION DES CELLULES MUSCULAIRES
LISSES

La vasoactivité de I'artére est liée a la présence des vasoconstricteurs dont la sécrétion est régulée
en partie par les grandeurs mécaniques comme la pression et le champ de cisaillement. Ces
vasoconstricteurs, comme par exemple le calcium intracellulaire Ca’*, sont responsables de la
contraction des cellules musculaires lisses. Ainsi, la modélisation du comportement actif de I'artere
est souvent basée sur I'ajout d’'une composante active au tenseur des contraintes de Cauchy passif
de telle sorte que le tenseur de Cauchy total soit ¢ = o, + o,, ou o, désigne la composante
passive du tenseur du Cauchy et o, sa composante active (Rachev et Hayashi, [1999; Humphrey
et Na, |2002b). Dans ce qui suit, nous présentons certains modeles utilisés dans la modélisation du
comportement actif des arteres.

e Modéle de Humphrev et Na (20023)

o,=T(lymem (2.33)
Ap — A
T(Ag) = AgTo(1 - [ﬂ—_AZ]% (2.34)

ou m est le vecteur unitaire dans la direction des Cellules Musculaires Lisses (CML), 14 est
I'élongation principale dans la direction des cellules musculaires lisses, 4,, est I'élongation
principale pour laquelle la contraction est maximale, A, I'élongation principale pour laquelle le
taux de contraction est nul et ® représente le produit tensoriel. La fonction d’activation 7)) est
homogéne a une contrainte et elle s’exprime comme :

To = Tp+ Ty(P — P — T(z,, — 7)1 (2.35)

ou T représente la tension basale (qui est égale a 50 kPa dans le cas d’'un tonus basal),
Ty la valeur associée a la réponse du tonus myogénique, P et P" sont la pression sanguine
courante et homéostatique respectivement, Ts un parametre associé aux variations du tonus
régulé par le champ de cisaillement 7,, et 7% le champ de cisaillement homéostatique. Les
constantes p et g sont des parametres du modele. Ce modele a été utilisé par Alford et al.
(2008) lors d’'une étude sur la croissance et le remodelage des parois artérielles.

Une autre expression pour T, a été développée par Valentin et al. (2009). Elle est une fonction
explicite d’'un facteur C qui représente le ratio de la quantité de vasoconstricteurs par rapport
aux vasodilatateurs (responsables de la relaxation de I'artére). Lexpression de T, s’écrit ainsi
comme :

Ty — Th

) (2.36)

w

To(C) = Tyl —exp(-C?)] avec C =Cg - Cs(

avec T,, la tension maximale générée par la contraction, Cy est le ratio basal entre les vaso-
constricteurs et les vasodilatateurs et Cs la valeur associée a la régulation de la vasoactivité
pilotée par le champ de cisaillement.
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e Modéle de Murtada et al_(2010a)

Dans ce modele, Murtada et al. (2010a) ont développé une équation d’énergie de
déformation qui décrit le comportement actif. Elle est basée sur le glissement de I'actine sur
la myosine et les contraintes ainsi engendrées. La forme active de I'énergie ¥, est ajouté a
I'énergie du comportement passif ¥, (dont les formes ont été développées précédemment)
de telle sorte que I'énergie totale soit ¥ = ¥, + ¥,

Léquation de I'énergie ¥, s’écrit comme :

¥, = %(nc + 1)y + fiyy — 1) (2.37)

avec nc et np les fractions de filaments de myosine activés durant le cycle de formation du
pont d’union myosine-actine (Figure [2.2] (a)) (Murphyl, [1990), &, le glissement relatif entre la
myosine et I'actine dans la configuration initiale, A, I’élongation de I'unité contractile composée
d’actine et de myosine et u, un parametre du tissu actif. Des études plus récentes (Murtada
et al., 2012, Murtada et Holzapfel, [2014; Murtada et al., 2017, 2010b) se sont appuyées sur
ce modele pour en développer d’autres plus complexes traduisant I'activité des

2.5/ PHYSIOLOGIE DU REMODELAGE ET DE LA CROISSANCE ARTERIELS

Lartere est soumise a des champs mécaniques dis a la pression sanguine et a des ef-
forts hémodynamiques engendrés par le flux sanguin. Dans I'état homéostatique, ces champs
mécaniques et ces efforts hémodynamiques s’équilibrent autour des valeurs basales qui permettent
le bon fonctionnement de I'artéere. Cet environnement biomécanique permet a I'artére d’exercer ses
fonctions normales et de garder une structure saine. Or, toute modification de ces grandeurs pro-
voque une réponse adaptative compensatoire dans le but de rétablir la valeur d’équilibre des champs
mécaniques perturbés : c’est-a-dire rétablir ’homéostasie artérielle. En effet, 'artere peut modifier
sa structure et son fonctionnement suite aux sollicitations mécaniques ou hémodynamiques qu’elle
subit, c’est par exemple ce qui se passe dans I'hypertension due a 'augmentation de la pression
sanguine (Melo et al., 2007). Lépaisseur de la paroi artérielle peut, ainsi, augmenter ou diminuer
afin de rééquilibrer les champs mécaniques perturbés. Cela peut-étre accompagné par un remo-
delage de la matrice extracellulaire, et en particulier un changement des orientations des fibres de
collagéne et d’élastine dans les parois artérielles.

2.5.1/ ROLE DE U'HEMODYNAMIQUE

Lendothélium est soumis a un champ de cisaillement induit par le flux sanguin (Figure [2.3). Ce
champ de cisaillement joue un réle pivot dans I'adaptation de l'artere aux variations du flux san-
guin. Ainsi, toute modification de la valeur de engendre une réponse adaptative de I'artere
afin de rétablir lhoméostasie vasculaire. A titre d’exemple, la resténose aprés I'emploi d’une endo-
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prothése vasculaire (stent) est attribuée a une diminution des valeurs de WSS induite par un flux
sanguin réduit ou oscillatoire dans les zones de positionnement du dispositif (Evans et al., 2008).
La resténose est considérée comme une croissance artérielle interne puisque le calibre est diminué
et la lumiere de I'artere est donc réduite partiellement a cause d’'une hyperplasie intimale induite
par une prolifération pathologique des dans la couche intima. Par ailleurs, une augmentation
du WSS peut contribuer a une croissance externe ou I'épaisseur de la paroi augmente ainsi que le

diameétre externe de I'artere.

2.5.1.1/ SOLLICITATIONS HEMODYNAMIQUES INDUITES PAR LES VIBRATIONS MAIN-BRAS

Plusieurs études ont montré que I'exposition aux vibrations transmises par des machines vibrantes
peut engendrer des modifications du champ de cisaillement au niveau de I'artére digitale
'Settembre, [2022; [Noél, 2015). En effet, une réponse du systéme nerveux central et périphérique
entraine une diminution du débit sanguin dans les arteres digitales des doigts vibrés et non vibrés.
Cela provoque une diminution des valeurs de WSS exercé par le sang sur I'endothélium artériel.

Les effets des vibrations main-bras sur 'hémodynamique circulatoire dans les artéres digitales ont
été étudiés par [Noél et Settembre| (2022) dans le cadre d’un projet réalisé a I'lNRS et portant sur
I'étude des effets des vibrations main-bras sur le réseau vasculaire. Lobjectif était de quantifier la
baisse des valeurs de WSS dans les artéres digitales apres exposition aux vibrations main-bras.

(b)

Ultrasound

(c)

/

Measurement area

FIGURE 2.6 — La configuration expérimentale réalisée par [Noél et Settembre| (2022). (a) le banc
d’essai; (b) schéma illustratif de la position du doigt non vibré et de la sonde ultrasonore; (c) la
zone de mesure sur le doigt non vibré (I'artéere palmaire digitale propre). (D’apres |Noé€l et Settembre
(2022))

La configuration expérimentale utilisée dans I'étude est décrite figure Vingt-quatre sujets d’age
moyen 25,1 ans, non-fumeurs et sans aucun trouble cardiovasculaire ou neurologique, ont été ex-
posés aux vibrations en serrant une poignée vibrante. Laccélération de cette poignée était harmo-
nique et d’amplitude efficace 40 m-s~2. Trois conditions expérimentales successives de 10 secondes
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chacune ont été testées : i) condition initiale en absence de vibration, ii) exposition aux vibrations, iii)
retour au calme (I'absence de vibration). Les images ultrasonores ont été réalisées sur la main non
vibrée (Figure (a)) ou la sonde a imagé une zone qui correspond a un voisinage de l'artére pal-
maire digitale propre entre les phalanges distales et médiales de I'index gauche (Figure[2.6](c)). Huit
fréquences ont été testées variant de 31 a 400 Hz. Les valeurs du WSS ont été calculées a I'aide du
modéle de flux sanguin pulsatile de Womersley alimenté par le rayon de I'artere et la vitesse maxi-
male du sang. Les résultats ont montré que la valeur du WSS dans I'artere digitale est en moyenne
de 3 Pa en I'absence de vibration. Apres exposition aux vibrations, la valeur du WSS diminue pour
atteindre en moyenne 1 Pa. Quand la vibration s’arréte le WSS augmente de nouveau mais sans
atteindre son niveau initial (Figure [2.7). Les résultats ont également montré que la fréquence des
vibrations n’avait pas d’effet statistiquement significatif sur la valeur du WSS.

Lhypothese adoptée dans notre travail s’appuie sur les résultats de I'étude de Noel et Settembre
(2022). Nous considérons qu’une exposition chronique aux vibrations main-bras engendre des per-
turbations chroniques de 'hémodynamique circulatoire dans I'artére digitale. A long terme, une di-
minution réguliere et répétée du WSS provoque une réponse vasculaire adaptative qui se traduit
par une hyperplasie intimale conduisant ensuite a une sténose artérielle (observée chez des sujets
atteints de syndrome du Raynaud d’origine vibratoire).
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FIGURE 2.7 — Variation des valeurs de avant, durant et apres I'exposition aux vibrations main-
bras. > x x x désigne une p-value < 0.0001 (Issu de No€l et Settembre (2022)).

2.5.1.2/ EFFETS DES VIBRATIONS MAIN-BRAS SUR LE REMODELAGE ET LA CROISSANCE
ARTERIELS

Les changements histologiques dans les arteres périphériques des travailleurs atteints du syndrome
de Raynaud d’origine vibratoire ont été montrés dans plusieurs études (Ashe, 1964/ [Takeuchi et al.,
1985). Ces modifications histologiques peuvent prendre divers degrés en fonction des individus. lls
consistent essentiellement en un épaississement fibro-cellulaire des couches media et intima des
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artéres périphériques (Takeuchi et al., [1985).

Par ailleurs, Chen et al.| (2016) ont observé les caractéristiques morphologiques du réseau capillaire
digital chez trois groupes différents : des travailleurs exposés aux vibrations main-bras et atteints de
syndrome de Raynaud d’origine vibratoire, des travailleurs exposés aux vibrations main-bras mais
sains, et finalement chez des personnes saines et non exposées aux vibrations. Leur étude montre
la présence de zones avasculaires (absence d’un débit sanguin) chez 74,3 % des travailleurs atteints
du syndrome de Raynaud contre 43,6 % et 25 % chez les travailleurs sains et les personnes non
exposeées, respectivement.

D’autre part, des essais ont été menés pour étudier I'effet des vibrations sur les artéres chez les ani-
maux, notamment sur les artéres des queues des rats, en raison de leur similitude structurale avec
les doigts humains (Okada et al., [1987}; Curry et al., 2002; Krajnak et al., |2007, 2012). Le protocole
expérimental consistait a faire vibrer les queues de rats pendant 4 heures par jour et comparer les
changements histologiques dans I'artere de la queue vibrée avec un groupe contréle non exposé
aux vibrations. Les résultats de ces études montrent une croissance des parois artérielles avec une
réduction de la surface de la lumiére dans les artéres exposées aux vibrations. Le dysfonctionne-
ment endothélial a été mis évidence également dans Curry et al. (2002) ou les auteurs ont montré
I'activation des CE dans les arteres chez les rats exposés aux vibrations.

(b)

FIGURE 2.8 — Des changements morphologiques observés sur les arteres des queues de rats vibrés
4 heures par jours pendant 90 jours. La figure (a) montre un épaississement fibro-cellulaire de
I'intima et la figure (b) montre une occlusion compléte de I'artére. Issue de Okada et al.| (1987)

Les études précédentes montrent qu'une sténose artérielle caractérisée par un épaississement
fibro-cellulaire pourrait étre impliquée dans le syndrome de Raynaud d’origine vibratoire. Nous fai-
sons I'hypothése, dans notre travail, que cet épaississement fibro-cellulaire est di a un phénoméne
d’hyperplasie intimale.

2.5.2/ ROLE DE LA PRESSION ET DES CONTRAINTES MECANIQUES

Lartere est soumise a une pression sanguine qui engendre un champ de contraintes cir-
conférentielles dans les parois (o) (Figure [2.3). Une pression physiologique moyenne de 13,3 kPa
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engendre un champ de contraintes circonférentielles dont les valeurs varient entre 10 et 150 kPa en
fonction du diameétre de I'artere et de son épaisseur (Guo et Kassab, |2004). Plusieurs études ont
montré que la perturbation des valeurs de contraintes circonférentielles peut contribuer a I'apparition
de certaines pathologies vasculaires comme I'athérosclérose (Cheng et al., [1993f;/Chen et al., 2011).
Par exemple, I'accroissement de la pression artérielle di a I'hypertension fait augmenter les valeurs
oy dans les parois. Il est en effet établi que les contraintes circonférentielles interviennent dans la
régulation des processus biologiques au niveau des [CMLI et donc toute modification de leur valeur
peut activer des mécanismes cellulaires qui contribuent a un changement structural et géométrique
de I'artere (Guo et Kassab, 2004). Dans le cas de I'hypertension, un épaississement des parois est
observé dans le but de réduire les valeurs de o et rétablir ainsi 'homéostasie vasculaire (Humphrey,
2008).

La diminution des valeurs des contraintes circonférentielles entraine, elles-aussi, une atrophie dans
les parois artérielles qui se caractérise par une diminution de I'épaisseur de la media. Les contraintes
circonférentielles augmentent ainsi, ce qui permet le rétablissement de I’homéostasie (Bayer et al.,
1999).

2.5.3/ MECANISMES DU REMODELAGE ET DE LA CROISSANCE ARTERIELS

Le remodelage et la croissance artériels sont des réponses adaptatives suite a des sti-
muli mécaniques subis par l'artere. Ce phénomene d’adaptation vasculaire est causé par des
mécanismes biologiques au niveau des cellules de I'artere ou de la matrice extracellulaire (pro-
lifération, apoptose et migration des cellules ou dégradation et sécrétion des fibres de collagene).
Ces phénomeénes sont régulés par des médiateurs biochimiques sécrétés dans les parois artérielles
suite a ces stimuli mécaniques. En effet, les perturbations des champs mécaniques sont trans-
formées en signaux intercellulaires qui permettent aux cellules de réguler leurs fonctions face a ces
stimuli. Ces réponses adaptatives surviennent a court terme mais elles peuvent également engen-
drer des conséquences pathologiques a long terme qui se manifestent sous la forme d’un remode-
lage artériel (réorganisation de la et des CML) ou une variation dans I'épaisseur des parois
artérielles (Boutouyrie et Laurent, 2004). Dans ce qui suit, nous présentons quelques mécanismes
cellulaires et extracellulaires activés suite a des stimuli mécaniques ou hémodynamiques.

2.5.3.1/ ACTIVITE SECRETOIRE DES CELLULES ENDOTHELIALES ET CELLULES MUSCULAIRES
LISSES

Lendothélium qui tapisse la surface interne des artéres et qui est, donc, en contact direct avec le
sang semble étre essentiel dans le processus de I'adaptation de l'artére au flux sanguin (Hsieh
et al., [1991}; Palumbo et al., 2002; Wentzel et al., 2003). En effet, 'un des roles de I'endothélium
est de détecter les variations du flux sanguin et d’envoyer des messages aux Cellules Musculaires
Lisses a l'aide de médiateurs sécrétés par les Cellules Endothéliales (CE) et diffusés ensuite
vers la couche media de l'artére; c’est la communication paracrine entre les CE et les CML. Le
remodelage et la croissance artériels sont ainsi pilotés par les CML qui passent d’'un phénotype
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contractile a un phénotype sécrétoire (Hsieh et al., [1991). Les CML sont ainsi impliquées dans le
remodelage et la croissance artériels par I'intermédiaire des CE. Néanmoins, les CML sont aussi
capables de sécréter, elles-mémes, des facteurs qui interviennent donc d’'une maniére autocrine
dans la régulation des phénomeénes biologiques déclenchant la prolifération des CML.

Au niveau cellulaire, les valeurs du WSS régulent la fonction biologique et chimique des CE. Un
champ de cisaillement non homéostatique appliqué sur les CE peut modifier leur comportement
biologique et les conduire a sécréter des facteurs biochimiques impliqués dans les processus bio-
logiques de I'hyperplasie intimale. Plusieurs études ont tenté de déterminer le type et les concen-
trations de ces facteurs sécrétés par les CE en fonction des valeurs du WSS (Hsieh et al., [1991;
Palumbo et al., 2002} Dardik et al., 2005; [Mitsumata et al., |[1993; Ziegler et al., 1998). Lidentifi-
cation de ces facteurs s’appuie sur des tests ex-vivo de monocouches de CE ou de bicouches
CE-CML sous flux. En général, un flux laminaire ou oscillatoire, dont la valeur du WSS est connue,
est appliqué sur la couche de CE pendant un certain temps. Ensuite, la concentration des facteurs
sécrétés est mesurée dans le milieu cellulaire en fonction des valeurs du WSS appliquées (Hsieh
et al., [1991}|Ohno et al., [1995). Le type de facteurs sécrétés ainsi que leur concentrations en fonc-
tion du WSS permet d’avoir un apercu sur les phénomenes biologiques gu’ils modulent. Parmi les
facteurs sécrétés par les CE, les plus impliqués dans I'hyperplasie intimale sont : les facteurs de
croissance, les vasorégulateurs et les cytokines pro-inflammatoires.

Par ailleurs, l'activité sécrétoire des CML est également modulée par les contraintes cir-
conférentielles (o) s’appliquant sur ces CML. En effet, en réponse a cette sollicitation mécanique,
les CML sécretent principalement des facteurs de croissance dont le réle principal est la régulation
de leur prolifération. Les CML sécrétent aussi des métalloprotéases matricielles (en anglais Matrix
MetalloProteinases (MMP)) qui sont responsables de la dégradation de la[MECL

Dans ce qui suit, nous citons, d’'une maniére non exhaustive, les différents types et fonctions de
facteurs sécrétés par les CE et les CML. Le tableau montre les liens entre la sécrétion des
facteurs émis par les CE et les CML, le WSS (7) ,et les contraintes circonférentielles (o).

Facteurs de croissance : les facteurs de croissance comme le Platelet Derived Growth Fac-
tor (PDGF), Transforming Growth Factor (TGE)-3 et Fibroblasts Growth Factor (bEGF) sont des
protéines capables d’activer des processus vasculaires comme la prolifération et la migration des
(Hsieh et al., [1991; |Palumbo et al., [2002). Dans ce travail, seuls le PDGF et le TGF-8 seront
pris en compte.

Vasorégulateurs : ce sont les vasoconstricteurs comme I'Endothéline (ET)-1 et les vasodilatateurs
comme l'oxyde d’azote (NO), qui ont pour réle le maintien du tonus vasculaire de l'artére (Ziegler
et al.,|1998). Les vasoconstricteurs visent a rétrécir la lumiere de I'artere afin d’accroitre la pression
sanguine ou réduire le flux sanguin alors que les vasodilatateurs permettent de dilater les vaisseaux
sanguins et d’augmenter la surface de leur lumiere. lls peuvent étre synthétisés chimiquement. lls
sont utilisés dans ce cas comme médicaments pour le traitement de I'’hypertension artérielle par
exemple.

Cytokines pro-inflammatoires : ce sont les médiateurs de I'inflammation comme I'Interleukin (IL)-1
qui augmentent la production des cellules et des molécules de I'immunité (Dardik et al., |2005).
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Les enzymes protéolytiques : ce sont les [MMP| sécrétés par les CML, leur réle principal est la
dégradation de la[MEC] favorisant ainsi la migration des CML de la media vers I'intima (Bayer et al.,
1999).

TABLE 2.1 — Leffet du WSS (7) et des contraintes circonférentielles (o) sur la sécrétion des facteurs
par les[CEl et les[CML! 1 : lien croissant, | : lien décroissant.

Facteurs Sources T ) Références

1= PDGF-BB 1 ,
PDGF-BB  °° 1| = PDGFBB? ] (Hsieh et al} [1991)

o¢ T = PDGF-BB 1
CML - o9 | = PDGF-BB | (Bayer et al.,[1999)

PDGF-AA  CE :I - iggi:ﬁﬁl : (Hsieh et al.,[1991)

1= TGF-5 1 _ |
TGF-g CE 1= TGF5 | (Qietal.,2011)
CML : ;"E:TTSFF%E (Bayer et al), [1999)
. !
T1T=NO1T -
NO CE 1= NOL - (Ziegler et al., [1998)
IL-1 CE i I ~ :H I i (Dardik et al, 2005)
ET-1 CE :I - EE * i (Ziegler et al) [1998)
bFGF CE : I z EEgE I - (Gosgnach et al., [2000)

o9 T = MMP-2 17
MMP-2 CML - s | = MMP-2 1 (Bayer et al., [1999)

o9 T = MMP-9 1
MMP-9 CML - s | = MMP-9 | (Bayer et al., [1999)

2.5.3.2/ MECANISMES CELLULAIRES IMPLIQUES DANS LE PHENOMENE DE L'HYPERPLASIE INTI-
MALE

Lhyperplasie intimale a pour effet une diminution progressive de la lumiere de I'artere entrainant
méme parfois son obstruction totale. Elle intervient par exemple lors d’une resténose artérielle aprés
la pose d’'une endoprothese vasculaire (stent). Notre étude bibliographique (section|2.5.1.2) a montré
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FIGURE 2.9 — lllustration schématique de I'hyperplasie intimale. (a) artére saine dont I'intima est
composée d’une seule couche de Cellules Endothéliales (CE) ; (b) épaississement de I'intima, due
a la migration des Cellules Musculaires Lisses (CML), a leur prolifération, et a la sécrétion de la
Matrice ExtraCellulaire (MEC). LEI : Limitante élastique interne, LEE : limitante élastique externe.

qu’elle pouvait aussi intervenir dans la sténose artérielle observée chez les travailleurs atteints du
syndrome de Raynaud vibratoire.

Les ont un rdle primordial dans I'hyperplasie intimale. En effet, suite a des sollicitations
mécaniques ou hémodynamiques, les sécretent des facteurs de croissance comme le
et le [TGFIB qui induisent ensuite la prolifération des CML et activent leur migration de la media
vers l'intima. Dans I'intima, les CML continuent a proliférer et sécrétent aussi de la A long
terme, ce processus entraine un rétrécissement de la lumiere artérielle et un épaississement de
I'intima. Lintima, composée uniguement d’'une monocouche de CE (Figure pour une artere
saine, contiendra alors également des CML. De plus, la dégradation de la [MEC| dans la media par
les MMP] sécrétés par les CML, facilitent la migration des CML de la mediia vers I'intima.
Lhyperplasie intimale est généralement induite par une agression mécanique au niveau de I'en-
dothélium. Cette agression peut étre déclenchée apres une intervention chirurgicale qui détériore,
puis stresse les CE (Chen et al., [2011; Newby et Zaltsman, 2000). En outre, I'hyperplasie intimale
peut aussi étre déclenchée dans des zones dans I'artére ou le flux sanguin est réduit. En effet, une
diminution des valeurs de WSS au niveau de I'endothélium peut activer la sécrétion de facteurs bio-
chimiques par les CE. Ces facteurs, comme le [PDGF] et le NO, régulent des processus biologiques
au niveau des CML impliqués dans I'hyperplasie intimale.

Or, I'exposition aux vibration main-bras fait diminuer les valeurs de WSS dans I'artére digitale (Noél,
2015; Noél et Settembre, 2022). Par conséquent, nous postulons qu’une exposition prolongée et
réguliere aux vibrations pourrait déclencher des processus biologiques impliqués dans I'apparition
de I'hyperplasie intimale chez les salariés exposés aux vibrations main-bras.

Dans ce qui suit, nous détaillerons les différentes étapes et phénomeénes biologiques principaux de
'hyperplasie intimale.

Sécrétion des facteurs régulés par les CE et les CML : les phénomenes biologiques impliqués
dans I'hyperplasie intimale sont modulés par des facteurs sécrétés par I'endothélium suite aux sti-
muli hémodynamiques ou par les CML suite a la variation des contraintes mécaniques dans les
parois artérielles. Les facteurs principaux impliqués dans I'’hyperplasie intimale sont les facteurs de
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croissance mitogene et chimiotactique comme le PDGF et le TGF-g qui activent la prolifération et la
migration des CML de la media vers I'intima. En outre, le vasodilatateur NO joue un réle important
dans le processus de I'hyperplasie intimale. En effet, la diminution du WSS inhibe la sécrétion de NO
par les CE, un facteur indispensable dans le maintien du tonus vasculaire ainsi que dans le maintien
d’un niveau homéostatique d’apoptose des CML dans la media (Andrews et al., |2010; Nishio et al.,
1996). Les MMP sécrétés par les CML agissent principalement sur la dégradation de la MEC qui
favorise la migration des CML de la media vers I'intima. De plus, ils contribuent aussi au remodelage
artériel car ils réorganisent la MEC dans la media.

Prolifération/Apoptose des CML : la prolifération des Cellules Musculaires Lisses est
régulée principalement par des facteurs de croissance. Ces facteurs peuvent agir d’une fagon au-
tocrine, c’est-a-dire qu’ils sont sécrétés par les CML elles-mémes, ou paracrine, c’est-a-dire gu’ils
sont sécrétés par les CE et diffusés vers les CML dans la couche media(Dardik et al., 2005).

Dans I'état normal (non pathologique), la prolifération et I'apoptose des CML s’équilibrent.
Lépaisseur de la media est ainsi conservée. Par contre, quand I'environnement biochimique et
mécanique basal des CML change a cause de la présence des facteurs de croissance comme
le ou bien aprés une perturbation des champs mécaniques, les CML sont stimulées et leur
phénotype contractile se transforme en un phénotype synthétique. Les CML synthétiques sont ca-
pables de proliférer avec un taux plus élevé que le taux de prolifération basal (Li et al., [2011}; Wolf
et al., 2005). Ainsi, leur nombre augmente ce qui entraine un épaississement des parois artérielles.

Migration des CML : dans une artére musculaire saine, la couche intima de I'artére est composée
d’une monocouche de [CEl exclusivement. Les CML sont présentes uniqguement dans la couche me-
dia. Dans le processus de I'hyperplasie intimale, un épaississement de la couche intima est observé,
due a la présence des CML dans cette couche. Les CML migrent donc de la couche media vers la
couche intima et ce processus de migration est une étape fondamentale de I'hyperplasie intimale.
Cela nécessite une différenciation des CML qui changent de phénotype pour devenir mobiles et
migrer de la media vers I'intima. Cette migration est sous la dépendance d’'un certain nombre de
facteurs de croissance dits chimiotactiques, comme le PDGF.

Sécrétion/Dégradation de la MEC : la dégradation et la sécrétion de la MEC jouent un réle trés
important dans le remodelage vasculaire et aussi dans la migration des CML (Sakamoto et al.,
2006). En effet, durant le processus de I'hyperplasie intimale, la MEC est dégradée par les MMP|
afin de faciliter la migration des CML de la media vers I'intima. En conséquence, une réorganisation
de la structure de la peut se produire dans la media ce qui peut entrainer un changement
du comportement mécanique de l'artere. En outre, les CML arrivées dans I'intima exhibent un
phénotype sécrétoire et synthétique. Elles sont, alors, capables de sécréter des fibres de collagéne
d’une fagon excessive dans I'intima dans le but de créer un support extracellulaire. Par conséquent,
I'épaississement de I'intima durant I'hyperplasie intimale est due a la prolifération et migration des
CML ainsi qu’a la sécrétion de la MEC par les CML.

Le tableau synthétise les effets de quelques facteurs influengant la dynamique des CML et la
composition de la MEC.
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TABLE 2.2 — Influence des facteurs régulant la dynamique des CML et de la MEC. p : prolifération
CML, a : apoptose CML, m : migration CML, s : sécrétion MEC, d : dégradation MEC, T : augmenta-
tion, | : diminution, - : pas d’effets.

Facteurs p a m s d Références
1 PDGF-BB 0 ] 1 ) ) Dardik et al.| (2005),
| PDGF-BB l l Li et al. (2011)
1T PDGF-AA 1 .
| PDGF-AA L - - - - Li et al. (2011)
1T PDGF-AB 1 .
| PDGF-AB L - - - - Li et al. (2011)
TTGF-B ! ) ) ) ] Axel et al.|(1997),
| TGF-8 T ! Kona et al.|(2009)
T NO i T l i ) Qiu et al.| (2014),
L NO 1 T Sakamoto et al.| (2006)
T bFGF T i i i Jawien et al.| (1992),
| bFGF l Sterpetti et al. (1996)
T IL-1 T ,
LIl - - I - - Dardik et al.j2005)7
T MMP-2 T T .
L MMP-2 - - I - L Qiu et al.7(2014)
T NMMP-9 T ) T .
L MMP-9 - - I L Qiu et al. (2014)

2.6/ MODELES DE CROISSANCE DE LA PAROI ARTERIELLE

Une des premiére descriptions mathématiques de la croissance de la paroi artérielle a été donnée
par/Skalak et al.|(1982). Plusieurs autres auteurs ont ensuite tenté de formaliser cette description par
des modeles mécaniques décrivant la croissance (Rodriguez et al., [1994; Humphrey et Na, 2002b;
Zahedmanesh et Lally, [2012).

Il existe trois formalismes de la croissance. Le premier se base sur la méthode cinématique et
consiste en un modele mécanique a I'échelle macroscopique traduisant la capacité des tissus a
s’adapter aux sollicitations mécaniques pour rétablir I'état homéostatique (Rodriguez et al., [1994).
La deuxieme méthode est la méthode de mélange. Appliquée initialement dans le domaine de la
mécanique des fluides, elle consiste a définir plusieurs constituants des tissus dans différentes
échelles et a décrire leurs interactions (Gleason et al., 2004). D’autre part, la croissance des tis-
sus biologiques peut étre modélisée par la méthode des Systéme Multi-Agents qui permet de
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modéliser les mécanismes impliqués a I'échelle cellulaire (Zahedmanesh et Lally, 2012; Keshavar-
zian et al., 2018]; (Corti et al., 2020).
Dans ce qui suit, nous détaillons ces trois méthodes de modélisation.

2.6.1/ MODELES CINEMATIQUES

Cette méthode a été introduite premierement par Rodriguez et al. (1994). Elle consiste a
décomposer le gradient de la transformation F en une composante élastique F. et une composante
de croissance Fy (Figure [2.10) tel que :

F=F,-F, (2.38)

Lidée générale est de faire croitre le systéme sans contraintes puis de le reconstituer (figure [2.10).
D’apres I'équation [2.38] le tenseur de Cauchy-Green s’écrit :

C=F'"-F=F, F F.F, (2.39)
C.=F!.F, (2.40)
C; =F,; - F, (2.41)

ou C. et C, représentent les composantes élastique et de croissance du tenseur de Cauchy-Green
respectivement.

B(t,) B't,)
T=0 E T="T

B(t,)
T=0

FIGURE 2.10 — Schéma du processus de croissance proposé par|Rodriguez et al. (1994)

Il existe deux types de modeles de croissance cinématiques (Mesnier, |2011). Le premier est basé
sur le principe d’homéostasie vasculaire, c’est-a-dire de la minimisation de la différence entre un état
courant ¢ et un état homéostatique supposé ¢". La variation temporelle de F, est alors régie par une
équation différentielle faisant intervenir une fonction f d’'argument (¢ — ¢"). En d’autres termes, ces
lois de croissance sont toutes du type :

Fy = f(¢— ¢") (2.42)
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avec Fg = 0,F,, la dérivée temporelle de F,.
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Le deuxieme type s’inscrit dans le cadre de la thermomécanique. Nous citons dans ce qui suit

quelgues modeéles de chaque type.

Modeles de croissance vers un état homéostatique
e Modeéle de Bodriguez et al. (2007)

En se basant sur le modéle de [Taber| (1998), |[Rodriguez et al.| (2007) ont ajouté le
mécanisme de la croissance controlé par la contrainte du champ de cisaillement entre le
sang et la paroi de I'artére. En ignorant la croissance dans la direction longitudinale, la loi de
croissance s’écrit sous la forme :

dg 0 0
Fe=|0 g 0 (2.43)

0 0 1

. 1 0¢g— 0'2
R (2.44)

2]
Aoy = 1(09_02 Lk SIS SR (2.45)
&= T 0'2 T, 7 P Rint '

oy est la contrainte circonférentielle, = la contrainte de cisaillement sur la paroi intérieure de
lartére, o et " les valeurs homéostatiques de la contrainte circonférentielle et de cisaille-
ment respectivement, T,, Ty et T, des constantes du modéle sans unité contrélant le taux
de croissance et a un parametre du modeéle sans unité. Ry, et R sont les positions radiales
non-déformées du point matériel considéré et de la lumiére de I'artére respectivement.

Modéle de Alford et al. (2008)

Le modele de Alford et al.| (2008) est similaire au modele de Taber sur lequel est ajouté un
terme qui prend en considération I'activation des cellules musculaires lisses :

. /lgrO'Q—O'g
ﬁgr:Tr o (246)
6
P! —oh A =1 Agp  Age — AN
M:ﬁ’(‘” %) LTS s (S ) (2.47)
TN oh T\ 7 Tatr AN,

et 1, = 0. A" correspond a une valeur homéostatique associée au niveau d'activation des

act
cellules musculaires lisses.

Dans I'étude des effets vasculaires des vibrations main-bras, ces modéles présentent un avantage
puisqu’ils permettent d’établir un lien entre les valeurs de champ de cisaillement et la croissance ce
qui n’est pas le cas dans d’autres modeles cinématiques phénoménologiques qui ne sont pas cités

ici (Taber, |1998;|Rachev et al., 2000).
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Modeéle de croissance cinématique de type plasticité
e Modéle de Kuhl et al. (2007)

Kuhl et al.| (2007) ont fait I'hypothése d’'une croissance isotrope modélisée en fonction
d’un facteur de croissance scalaire J, et de la trace du tenseur de Mandel (M. = C. - S.;
ou C. représente la composante élastique du tenseur de Cauchy droite et S, représente la
composante élastique du second tenseur des contraintes de Piola Kirchoff). La composante
de croissance du tenseur de déformation s’écrit alors :

Fy = 0,1 (2.48)
¥, est lié au tenseur de Mandel par I'équation différentielle suivante :

)
a_zg = kg(9)tr(Me) (2.49)

La trace de la contrainte de Mandel représente une contribution volumique des contraintes
sous la forme d’un scalaire. Le paramétre ky dépend de I'état actuel de la variable 9, et prend
la forme suivante :

k+(gﬁ—:lf)'"5, si tr(M,) > 0

k@) =1 "0
ky(5—=2)"". sitr(M.) <0

(2.50)

avec 9" > 1 et ¥~ < 1 la valeur maximale de dilatation de croissance et la valeur minimale de
résorption respectivement. kf, k;, m} et my sont des parametres matériau constant. Dans une
étude récente, |Liu et al. (2019) ont utilisé ce modele de croissance avec une loi anisotrope
hyperélastique pour la modélisation des contraintes résiduelles de la paroi de I'aorte.

Ce modeéle de croissance isotrope a été amélioré par Menzel (2007) qui a développé un
modele de croissance orthotrope basé sur la colinéarité des deux familles de fibres de col-
lagéne.

2.6.2/ METHODE DES MELANGES

Lartére est constituée de plusieurs éléments jouant chacun un réle dans la croissance et ayant
un comportement mécanique différent. Parmi ces éléments, les plus impliqués sont les fibres de
collageéne, les fibres d’élastine et les cellules musculaires lisses (Figure [2.11).

Principalement utilisée dans la mécanique des fluides, la théorie des mélanges permet d’écrire les
tenseurs des contraintes de Cauchy o(s), (I'indice i = 8, z désigne les directions circonferentielle et
axiale des contraintes respectivement) en fonction des fractions de masse ¢*(s) des constituants &
(Gleason et al.,[2004) :

ai(s) = ) ¢ )t (A (5), A(s) (2.51)
k

s est le temps de croissance et crf(ﬂ’;,/l’;) sont les contraintes de Cauchy des constituants k en

fonction des élongations 4(s) et 24(s).
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FIGURE 2.11 — lllustration montrant I'approche de la méthode de mélange. Le collagéne, I'élastine
et les cellules musculaires lisses modélisés séparément, contribuent au comportement global de
I'artére soumise a une pression interne P. Issue de (Gleason et al., [2004).

Une description plus détaillée de la théorie peut étre trouvée dans Humphrey et Na (2002a). Cette
méthode a été utilisée par Gleason et Humphrey| (2004) dans I'étude de remodelage causée par
I'hypertension. Dans une étude plus récente, Horvat et al. (2019) ont intégré cette méthode dans un
modele éléments finis dans I'étude des anévrismes aortigues abdominaux.

2.6.3/ METHODE DES SYSTEMES MULTI-AGENTS

Un Systeme Multi-Agents (SMA) est constitué d’'un ensemble d’agents situés dans un environne-
ment commun, partageant des ressources communes et communicant entre eux. Les SMA sont
utilisés dans la modélisation des phénoménes complexes sur différentes échelles spatiales et pour
des domaines divers : propagation des virus dans une société (agent = humain) ou bien encore
I'émergence des pathologies au niveau cellulaire (agent = cellule) par exemple.

Généralement, un agent possede les caractéristiques suivantes :

— autonome : capable d’agir sans l'intervention d’'un tiers, contrdle ses propres actions ainsi que

son état interne,

— social : capable d’interagir avec d’autres agents,

— réceptif : capable d’agir en fonction des entrées sensorielles qu'’il regoit de son environnement.
Lenvironnement constitue tout ce qui est extérieur a I'agent (Figure 2.12). Il peut comprendre
d’autres systemes, des variables globales et des lois spécifiques aux agents. D’autres propriétés
(intelligent, cognitif..) peuvent étre attribuées aux agents selon le domaine d’application.

Lévolution globale d’'un systeme complexe peut étre déterminée en simulant les interactions entre
des agents autonomes et leurs réactions aux sollicitations de leur environnement. Lun des avan-
tages des SMA est la possibilité d’expérimenter des scénarios qui ne sont pas facilement réalisables
dans des populations réelles comme par exemple le suivi du développement d’une pathologie chro-
nique au niveau cellulaire. Le comportement global des SMA résulte de la définition des interactions
entre les agents et leurs actions avec I'environnement. En général, le comportement individuel de
chaque agent et son interaction avec les autres agents est gouverné par des lois spécifiques a
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sa nature et a son environnement externe. Le SMA est capable de combiner ces comportements
individuels afin de prédire un comportement émergent global.

I

«—Interactions

En wronnﬂment

FIGURE 2.12 — Structure d’un systeme multi-agents

Les sont de plus en plus utilisés dans la modélisation des systemes biologiques complexes
(Boyle et al., [2010; Zahedmanesh et Lally, 2012; Keshavarzian et al., 2018). La modélisation multi-
agents peut étre appliquée sur différentes échelles spatiale et temporelle. Les agents peuvent étre
des molécules au sein d’une cellule individuelle, les cellules au sein d’un tissu ou bien les organes
au sein d’'un organisme (Pogson et al., [2006). Léchelle temporelle peut étre de I'ordre de la nanose-
condes ou de I'ordre du jour ou du mois (Corti et al., [2021). Les SMA permettent de modéliser cer-
taines pathologies au niveau tissulaire résultantes de mécanismes biologiques au niveau cellulaire.
Cette approche de modélisation permet de développer ou d’améliorer des stratégies de thérapie
ou de diagnostic en mimant la nature multi-échelles et discrete des systémes biologiques. Ainsi, la
modélisation SMA semble adaptée a la modélisation des différents processus biologiques comme
par exemple I'angiogénése (Walpole et al., 2015), la régénération osseuse (Byrne et al., 2011) ou
bien la fibrose hépatique (Dutta-Moscato et al., [2014).

Dans la modélisation des systémes biologiques par les les agents obéissent a des lois, sto-
chastiques ou déterministes, qui décrivent leur comportement envers I'environnement et leur in-
teraction avec d’autres agents, en fonction des différents stimuli qu’ils subissent. Les parametres
de ces lois peuvent étre identifiés en se basant sur des données expérimentales de la littérature
ou bien des expériences in-vitro couplées avec le SMA. Par exemple, afin d'implémenter une loi
de prolifération des cellules en fonction de la concentration d’un facteur de croissance donné, des
tests ex-vivo peuvent étre effectués. Ces tests consistent a suivre le nombre de cellules soumises
a différentes concentrations de ce facteur durant le temps. A partir des données expérimentales,
une loi de prolifération adaptée au cas d’application du SMA peut étre construite. Par ailleurs, les
lois du SMA peuvent étre obtenues a partir d’'une méthode heuristique qui consiste a calibrer les
valeurs des parameétres d’'une maniére a ce que le résultat final du systéme corresponde aux cas
réels considérés (Thorne et al., 2007} Corti et al., 2020).

Dans certains processus cellulaires impliqués dans la croissance artérielle, les cellules sont ca-
pables de se déplacer au sein de leur milieu. Ce déplacement peut étre décrit par une équation
différentielle de mouvement continu ou bien par un mouvement discret. Cela dépend de la maniéere
dont I'environnement des cellules est modélisé.

Nous notons la distinction entre deux approches de modélisation des Systémes Multi-Agents (SMA) :
systemes sur réseau (on-lattice) ou les agents se déplacent avec des pas discrets dans une grille
spatiale, et systémes sans réseau (off-lattice) ou le mouvement des agents est continu et la position
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de chaque cellule est obtenue a partir des équations différentielles du mouvement (Van Liedekerke
et al.,|2015).

2.6.3.1/ SYSTEMES MULTI-AGENTS BASES SUR UNE GRILLE SPATIALE (ON-LATTICE MODELS)

Dans ce cadre de modélisation, I'environnement est maillé et les agents sont créés au sein des
mailles. Selon |Van Liedekerke et al.| (2015), parmi les voies de modélisation sur réseau (on-lattice)
on peut distinguer deux sous-catégories. La premiere est la sous-catégorie dite des automates cel-
lulaires, ou un seul agent peut occuper une seule maille (SMAl de type B) ou bien plusieurs agents
peuvent occuper la méme maille (SMA de type A, une forme plus générale de I'automate cellulaire
de type B). Parmi les automates cellulaires, il existe aussi des systemes appelés SMA de type D (ou
Lattice Gaz Cellular Automaton (LGCA)), ou les agents peuvent occuper plusieurs mailles et sont en
plus définis par une variable de vitesse. Une deuxiéme sous-catégorie est définie par les de
type C (ou Cellular Potts Models (CPM)) ou un agent peut occuper plusieurs mailles dans le réseau.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.13 — Différents type de modélisation multi-agents. (a) modele sur réseau (type A ou B);
(b) Cellular Potts model (type C); (c) modele sans réseau.

Nous présentons tout d’abord les automates cellulaires de type B ou une maille peut étre occupée
par un seul agent et donc la superposition des agents dans une maille est interdite (Figure [2.13](a)).
Le maillage de la grille spatiale peut étre régulier (carré, hexagonal) ou irrégulier (diagramme de
Voronoi). Dans le cas des maillages réguliers, la symétrie du maillage peut avoir une répercussion
sur la répartition géométrique des agents lorsque le systeme évolue (Drasdo, 2005) (Figure [2.14).
Cela est d0 au mouvement des agents au sein du systéme qui correspond a un mouvement
discret vers des sites de maillage bien définis. Ainsi, la forme géométrique qui émerge apres
I'accroissement d’'une population donnée d’agents, par exemple, est influencée par la symétrie des
sites disponibles pour les nouveaux agents créés (Van Liedekerke et al.,[2015; Yates et Baker, 2013}
Paiva et Ferreira, 2007). Par conséquent, les automates cellulaires type B conferent au mouvement
des agents une anisotropie intrinseque relative a la symétrie du maillage utilisé.
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FIGURE 2.14 — Les formes géométriques engendrées apres la croissance cellulaire modélisée sur

différents types de grilles. (a) grille carrée ou la division cellulaire se fait suivant les axes x et y;

(b) grille carrée ou la division cellulaire se fait suivant les axes x, y et les diagonales (voisinage de
Moore); (c) grille hexagonale ; (d) diagramme de Voronoi. Issue de Van Liedekerke et al. (2015)

Dans les automates cellulaires de type A plusieurs agents peuvent occuper la méme maille. Ces
automates cellulaires sont considérés comme une forme plus générale des automates cellulaires de
type B.

Les SMA de type C, appelés également Cellular Potts Models (CPM), sont des modéles Potts ap-
pliqués sur des systémes cellulaires. Dans ce type de SMA, une cellule peut occuper plusieurs sites
du maillage (Figure [2.13). Les CPM sont souvent utilisés dans la modélisation des processus de la
morphogénése (Graner et Glazier,|[1992) et 'angiogenese (Merks et al., 2008).

Les automates cellulaires de type D (ou LGCA) permettent la superposition des cellules au sein
d’une seule maille. De plus, outre sa position, 'agent dans ce type d’automates est défini par sa
vitesse et est capable de se déplacer dans des directions données par cette vitesse. Ces modeles
permettent, par exemple, de reproduire le comportement des équations de Navier-Stokes incom-

pressbiles (Frisch et al., [1986).

Les méthodes d’agents sur grille spatiale ont été utilisées pour modéliser des phénoménes bio-
logiques par plusieurs chercheurs. Par exemple, a étudié la croissance d’une mo-
nocouche de cellules et les formes émergentes dans des automates cellulaires de type B ou une
maille peut étre occupée par une cellule unique. En effet, dans les populations cellulaires denses
modélisées par les SMA de type B, les cellules situées sur les couches limites seront les plus aptes
a proliférer en raison de I'existence des mailles vides dans leur voisinage. Or, en réalité, une cellule
qui subit une division ou qui migre dans le systeme, peut exercer une force sur les cellules voisines
et les pousser afin de créer un site vide adjacent. a montré que ce phénoméne peut
étre pris en compte dans les automates cellulaires de type B, en définissant une distance AL suivant
laquelle la cellule peut pousser ses cellules voisines afin de créer une place vide. Cette méthode a
permis également d’éviter les effets de la symétrie du maillage sur les formes globales des popula-
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tion cellulaires (Yates et Baker, |2013; |Van Liedekerke et al., [2015; Dardik et al., 2005) (Figure .
Thorne et al. (2011) ont élaboré une approche multi-agents pour la modélisation de I'adaptation
artérielle a I'hypertension en utilisant un automate cellulaire de type A. Les agents modélisés étaient
les Cellules Musculaires Lisses (CML) et les Cellules Endothéliales (CE). Les parameétres des
mécanismes biologiques étaient issus de la littérature.De plus, Bailey et al.| (2007) ont développé
un modele d’automates cellulaires de type B pour étudier la dynamique des cellules inflammatoires
dans les parois microvasculaires. Bhui et Hayengal (2017) ont étudié la migration des leucocytes
transendothéliales durant I'athérogénese en utilisant un modele de type A dans lequel plusieurs leu-
cocytes occupaient un site de maillage. Le modéle de type C (Cellular Potts model) a été utilisé par
Tahir et al.| (2015) dans une investigation sur le réle de la migration des cellules musculaires lisses
dans le processus de I'hyperplasie intimale aprés la pause d’'une endoprothése vasculaire (stent)
dans l'artére coronaire. Les SMA de type D ont été utilisés par Bottger et al. (2012); [Tekto-
nidis et al. (2011) pour la modélisation de la prolifération et de la migration des cellules cancéreuses
dans les gliomes.

2.6.3.2/ SYSTEMES MULTI-AGENTS SANS GRILLE SPATIALE (OFF-LATTICE MODELS)

Dans les modéles Systeme Multi-Agents sans réseau (sans grille spatiale), les agents sont
représentés comme des particules capables de se déplacer d’'une maniere continue dans I'espace.
Les forces d’interactions (comme les forces de répulsion ou d’adhésion) et les équations de mou-
vement peuvent étre appliquées sur les centres géométriques des agents (comme dans les Center-
Based Models (CBM), ou les agents possédent généralement des formes géométriques simples),
ou bien sur des nceuds discrétisant la surface des agents (comme dans les Deformable Cell Mo-
dels (DCM), ou des géométries plus complexes peuvent étre modélisées).

Comme pour les modeles sur réseau (on-lattice), il est possible de modéliser la prolifération, la migra-
tion ou I'apoptose des cellules dans les[SMA| sans réseau. Par exemple, [Martin et al.| (2015) ont uti-
lisé ce type de systemes pour modeéliser I'atrophie musculaire. Les équations de prolifération, de mi-
gration et d’apoptose ont été exprimées en fonction des concentrations de facteurs solubles présents
dans I'environnement biologique simulé. De méme, |Walker et al.| (2004) ont modélisé I'épithélium et
les interactions des cellules épithéliales avec la concentration du calcium par le biais d’équations
d’énergie et de mouvement.

2.6.3.3/ MODELE HYBRIDE : COUPLAGE DES MODELES CONTINUS AVEC DES SYSTEMES MULTI-
AGENTS

Lun des avantages des modeles multi-agents dans le domaine de la biologie est la possibilité de
les coupler avec des modeles continus a une échelle macroscopique du comportement mécanique
des tissus ou des fluides biologiques (Corti et al.,[2021). Les sollicitations mécaniques au niveau tis-
sulaire jouent un réle important dans la régularisation des mécanismes cellulaires. Par conséquent,
I'utilisation d’'un modele mécanique peut apporter des informations complémentaires et permettre
de modéliser le comportement cellulaire en prenant en considération les facteurs les plus influents.
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Ces modéles mécaniques continus sont souvent basés sur la méthode Eléments Finis (EF) a
partir de laquelle les valeurs des champs mécaniques comme les contraintes circonférentielles
ou les contraintes de cisaillement peuvent étre calculées et réintroduites dans le Systeme Multi-
Agents (SMA) afin de moduler le comportement des agents.

Boyle et al.| (2010) ont modélisé la resténose apres la pause d’'une endoprothése artérielle (stent)
dans une artere coronaire. Leur modeéle était basé sur une couplage SMA-EF. Le choix des pa-
rametres des équations décrivant le comportement biologique des cellules comme la prolifération et
la migration des [CML] et la synthése de la[MECI résultait des résultats expérimentaux. Le comporte-
ment mécanique de I'artere coronaire a été simulé par un modéle hyperélastique de Mooney-Rivlin
(eq[2.19). Dans cette étude, le changement de phénotype de CML était piloté par la concentration
de la MEC (ce n’était pas un agent). Le phénotype des CML passait de contractile a synthétique
qguand la concentration de MEC diminuait. De méme, quand la concentration de la MEC augmentait
les CML récupéraient leur phénotype contractile. Les phénomenes de I'hyperplasie intimale ont été
activés dans le modele de Boyle et al. (2010) quand les contraintes circonférentielles dépassaient
une valeur critique qui était la valeur homéostatique fixée a 35 kPa. Le modéele permettait de prédire
les zones de resténose dans I'artere coronaire et I'évolution de I'hyperplasie intimale pour une simu-
lation de 350 jours.

Dans une étude portant sur l'ingénierie tissulaire vasculaire, |Zahedmanesh et Lally (2012) ont
développé un cadre de modélisation mécano-biologique multi-échelles basé sur un couplage SMA-
EF afin d’étudier I'effet des déformations cycliques des endoprothéses vasculaires sur la dynamique
des CML (figure [2.15). Le modele d’Ogden (eq a été utilisé pour décrire le comportement
mécanique des endoprothéses vasculaires soumis a des déformations cycliques. La figure [2.15]
montre le schéma de couplage entre les modéles SMA et EF. La déformation et la vitesse du fluide
étaient simulées par un modele EF et étaient ensuite introduites dans le modele SMA ou elles mo-
dulaient la dynamique des CML. Les données de sortie du modele SMA étaient le nombre de CML
et la concentration de MEC. Ce modéle a montré que le type d’écoulement hémodynamique jouait
un role important dans I'apparition de I'hyperplasie intimale. Lhyperplasie intimale était, en effet,
moins séveére et la synthese de collagene était plus importante lorsque le flux sanguin était laminaire
pulsatile que lorsqu’il était non pulsé.

Pour étudier les infarctus du myocarde, |[Rouillard et Holmes| (2014) ont également élaboré un modele
multi-échelles en couplant un systéeme multi-agents a un modéle éléments finis afin de trouver la
relation entre la formation des infarctus et les champs mécaniques. Parmi les données échangées
entre les deux modeles, les plus pertinents dans cette étude étaient le champ de déformation issu
du modeéle [EF et I'angle de distribution des fibres de collagéne résultant du

Par ailleurs, |[Keshavarzian et al. (2018) ont aussi utilisé un modéle mécano-biologique multi-échelles
pour la modélisation de la croissance de la paroi artérielle due a I'hypertension. En se basant sur
des tests biologiques concernant les effets des champs mécaniques sur les facteurs de la crois-
sance, des équations ont été développées reliant la mécanique aux mécanismes cellulaires comme
la sécrétion des facteurs de croissance et la prolifération des cellules musculaires lisses.

Corti et al. (2020) ont modélisé le développement de I'athérosclérose par hyperplasie intimale induite
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FIGURE 2.15 — Schéma d’'un couplage SMA-EF. Le changement de la géométrie due a la croissance
artérielle est récupéré du systeme SMA et introduit dans le modele EF afin de simuler la déformation
cyclique de I'endoprothese et la vitesse du fluide. issu de Zahedmanesh et Lally (2012)

par la diminution du champ des contraintes de cisaillement. Dans leur étude, un SMA a été couplé
a un modele de mécanique des fluides afin d’identifer le champ des contraintes de cisaillement
appliquées a la paroi artérielle qui ensuite module les mécanismes cellulaires implémentés dans le
SMA. La resténose apres I'application d’'une endoprothese vasculaire a été également étudiée en
utilisant des modeles multi-échelles couplant SMA et EF (Boyle et al., |2010; Nolan et Lally, 2018;
Tahir et al., [2011};|Caiazzo et al., 2011} |Li et al., 2019).

2.7/ SYNTHESE

Lobjectif de notre étude consiste a développer un modéle mécano-biologique de la croissance et
du remodelage artériel induits par les vibrations main-bras. Notre hypothese repose sur le fait que
I'exposition aux vibrations main-bras fait diminuer la valeur du champ de cisaillement (Wall Shear
Stress (WSS)) entre le sang et I'endothélium.

Dans le cadre du projet dans lequel s’intégre notre étude, la variation de la valeur de WSS induite
par I'exposition aux vibrations main-bras a été estimée a partir de données ultrasonores mesurées
dans les arteres digitales d’'une cohorte de vingt-quatre sujets d’essais. Les mesures ont été ef-
fectuées durant des périodes d’exposition aux vibrations et des périodes de repos. Le WSS passe
de 3 Pa dans I'état de repos a 1 Pa pendant la période d’exposition aux vibrations. Or, il est bien
établi gu’une diminution des valeurs de WSS induite par une exposition aux vibrations main-bras,
provogue une activation des Cellules Endothéliales (CE) de I'endothélium digital qui libérent des fac-
teurs biologiques vers les Cellules Musculaires Lisses (CML) dans le but de réguler leurs fonctions
face aux stimuli mécaniques. A long terme, ces modifications peuvent engendrer une croissance et
un remodelage artériel, se manifestant potentiellement par une hyperplasie intimale au niveau de
I'artére digitale (Stoyneva et al., 2003).
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Nous avons montré, en nous basant sur la littérature que les mécanismes cellulaires impliqués dans
I'hyperplasie intimale peuvent étre régulés par le WSS ainsi que par les contraintes circonférentielles
dans les parois artérielles induites par la pression sanguine. A cet effet, nous avons détaillé les lois
de comportement hyperélastiques isotropes et anisotropes les plus utilisées dans la modélisation
du comportement mécanique des artéres. Le champ de contraintes circonférentielles est calculé
suivant ces lois de comportement. Il intervient ensuite dans la régulation de certains mécanismes
cellulaires impliqués dans I'hyperplasie intimale. Notre recherche bibliographique nous a permis de
comprendre les effets de WSS ainsi que celui des contraintes circonférentielles sur la dynamique des
cellules vasculaires impliquées dans les processus de I'hyperplasie intimale. Ensuite, nous avons
identifié les mécanismes biologiques clés de I'hyperplasie intimale. Cette recherche bibliographique
va nous permettre d’identifier les facteurs et les phénomeénes les plus influents.

Finalement, nous avons présenté un état de I'art des méthodes utilisées dans la modélisation du
remodelage et de la croissance artérielle. Nous avons cité les avantages et les limitations de chaque
méthode en présentant des cas d’application. Cela vous nous permettre de choisir la méthode la
plus adaptée pour la modélisation de I'hyperplasie intimale induite par les vibrations.



ELABORATION DU MODELE MECANO-BIOLOGIQUE DE
LHYPERPLASIE INTIMALE

45






3

SYSTEME MULTI-AGENTS

3.1/ INTRODUCTION GENERALE

Dans ce chapitre, nous présentons la modélisation par la méthode des Systéme Multi-Agents (SMA)
de certains phénomeénes biologiques impliqués dans le processus de I'hyperplasie intimale induite
par les vibrations transmises au systeme main-bras. Nous citerons d’abords les phénomenes pris
en compte dans notre modele, identifiés en se basant sur la littérature. Ces phénomenes compre-
naient principalement des mécanismes cellulaires comme I'activité sécrétoire des Cellules Muscu-
laires Lisses (CML) et des Cellules Endothéliales (CE), la prolifération, 'apoptose et la migration des
CML ainsi que la synthése et la dégradation de la Matrice ExtraCellulaire (MEC).

Nous détaillerons ensuite I'élaboration du SMA basé sur un automate cellulaire de type B qui décrit
une géométrie bidimensionnelle d’une artére digitale musculaire saine et dont les agents consti-
tuent les différents types des cellules vasculaires composant les couches artérielles modélisées. La
modeélisation des phénomenes biologiques par des regles implémentées dans le SMA a I'échelle
cellulaire sera également présentée. Ces regles basées sur des formulations mathématiques sto-
chastiques et déterministes, régissent le comportement des cellules en fonction du temps et des
sollicitations mécaniques et chimiques qu’elles subissent. Les parametres de ces régles ont été
identifiés a partir des mesures issues d’essais que nous avons menés durant notre étude, que nous
détaillerons dans ce qui suit, et des données expérimentales issues de la littérature.

De plus, un couplage du SMA avec un modele de diffusion est présenté. Ce couplage a permis de
modéliser I'effet paracrine des médiateurs sécrétés par les CE sur les CML en fournissant le champ
des masses des médiateurs sécrétés par les CE dans les couches artérielles.

Enfin, nous présenterons des algorithmes de régularisation développés pour simuler le mouvement
des cellules au sein du SMA. Ces algorithmes permettent d’éviter les anisotropies indésirables liées
au choix d’'un SMA de type B ou la superposition des agents dans une seule maille est interdite
(section|2.6.3.1).

47
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3.2/ MODELE DE UHYPERPLASIE INTIMALE INDUITE PAR LES VIBRATIONS

Dans notre étude, nous nous intéressons uniqguement aux couches media et intima de I'artere et
nous ne prenons donc pas en considération la couche adventice. Les cellules prises en compte sont
ainsi les et les Dans le modéle proposé, la est composée de fibres de collagéne
et d’élastine, uniquement, sans prendre en considération les protéoglycanes. Par conséquent, les
phénomenes biologiques modeélisés concernent uniquement les CE, les CML, et les fibres de col-
lagéne et d’élastine et leurs effets sur I'épaississement des couches media et intima de I'artére.
Le modele de I'hyperplasie intimale prend en compte certains phénomenes biologiques régulés
par les valeurs du Wall Shear Stress (WSS) appliquées sur I'endothélium et les valeurs du champ
des contraintes circonférentielles engendré par la pression sanguine dans la paroi artérielle. Les
phénomeénes biologiques modélisés sont : la sécrétion des médiateurs par les CE et les CML, la
prolifération, 'apoptose et la migration des CML et la synthése et la dégradation des fibres de
collagéne et d’élastine. Les médiateurs pris en compte sont les facteurs de croissance comme le
Platelet Derived Growth Factor (PDGF)-BB et le Transforming Growth Factor (TGF)-3, le vasodila-
tateur NO (oxyde d’azote) et les enzymes protéolytiques comme le MMP-2 et le MMP-9. Dans ce
qui suit, nous détaillons l'effet des sollicitations mécaniques et hémodynamiques sur chacun des
phénomenes pris en compte dans notre modele.
D’abord, dans I'état non vibré (basal), les valeurs du WSS (r) et des contraintes circonférentielles
(0g) se situent dans les limites de leurs valeurs homéostatiques, ce qui assure donc un état
d’équilibre (pas de changement dans la géométrie de I'artere). Dans cet état basal, le WSS (1y.5a1) €t
la pression (Py,.) sont donnés par :

Thasal = 3 Pa

Pbasal = 13,3 kPa

Dans l'état basal, les CML possedent un phénotype contractile et ont des taux de prolifération et
d’apoptose égaux, ce qui permet le maintien d’'un nombre constant de CML ainsi qu'une épaisseur
constante de la media. De méme, les fibres de collagéne sont synthétisées et dégradées continuel-
lement par les CML. Elles maintiennent une quantité constante dans I'état basal. Les sécretent
continuellement du TGF-3 et du NO qui se diffusent vers la couche media. Le TGF-g basal assure le
maintien du phénotype contractile des CML et donc inhibe leur prolifération. De plus, le NO permet
de maintenir un taux d’apoptose des CML égal a celui de leur prolifération dans I'état basal.

Toutefois, dans I'état vibré, la diminution du WSS au niveau de 'endothélium, induite par I'exposition
aux vibrations, peut perturber I'activité sécrétoire des CE dans I'intima. Premiérement, la diminution
du WSS peut provoquer la sécrétion d’autres facteurs de croissance par les CE. Dans notre modele,
nous considérons uniquement la sécrétion du PDGF-BB induite par la diminution du WSS. Le
PDGF-BB se diffuse ensuite vers la media ou il peut avoir un effet mitogénique et chimiotactique
sur les En effet, le PDGF-BB induit la prolifération des CML et active leur migration de
la media vers l'intima. La migration des CML vers l'intima constitue I'étape fondamentale de
I'hyperplasie intimale. La migration et la prolifération des CML contribuent a la croissance artérielle
par un épaississement de la media et de I'intima. De plus, nous considérons que les CML présentes
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dans l'intima apres migration exhibent un phénotype sécrétoire caractérisé par une sécrétion exces-
sive de fibres de collagéne ; ce qui contribue davantage a I'épaississement fibro-cellulaire de I'intima.
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FIGURE 3.1 — Schéma montrant les phénomeénes biologiques pris en compte dans notre modele de
I'hyperplasie intimale et leur relation avec I'épaississement de la paroi artérielle. Les fleches vertes
représentent une augmentation; les fleches rouges représentent une diminution. EC-secretion et
SMC-secretion signifient les médiateurs sécrétés par les CE (en anglais Endothelial Cells—CE) et
les CML (en anglais Smooth Muscle Cells—SMC) respectivement.

Par ailleurs, la diminution du WSS durant I'exposition aux vibrations réduit la sécrétion du TGF-g par
les CE. La quantité de TGF-g diffusée vers les[CMLl est plus faible que celle diffusée dans I'état basal
et donc le phénotype contractile des CML n’est plus assuré. Par conséquent, le taux de prolifération
des CML augmente. De méme, suite a la diminution du WSS, les CE sécrétent moins de NO. La



50 CHAPITRE 3. SYSTEME MULTI-AGENTS

diminution du NO diffusé dans la media inhibe I'apoptose des CML et engendre donc un déséquilibre
entre le taux de prolifération et le taux d’apoptose des CML. Les CML proliferent alors d’'une maniére
excessive ce qui fait épaissir les couches artérielles.

Dans notre modele, nous avons pris en considération la sécrétion des MMP-2 par les CML modulée
par les valeurs du WSS appliquées sur I'endothélium. Les MMP-2 contribuent a la dégradation des
fiores de collagéne et d’élastine dans la media, ce qui facilite la migration des [CML] vers I'intima.

De surcroit, la diminution des contraintes circonférentielles peut avoir un effet atrophique sur la
media. Cette diminution engendrée par I'épaississement des parois de I'artére, lorsque la pression
sanguine est constante, peut stimuler I'activité sécrétoire des Cette baisse des contraintes
active la sécrétion de MMP-2 et MMP-9 par les CML contribuant ainsi a la dégradation des fibres
de collagéne et d’élastine dans la media. De plus, la diminution des contraintes peut réduire I'effet
mitogénique du PDGF-BB présent au voisinage des[CMLL Par conséquent, les CML proliférent moins
quand elles sont soumises a des faibles niveaux de contraintes circonférentielles.

D’autre part, 'augmentation des contraintes circonférentielles induite par un rétrécissement des pa-
rois artérielles, induit la sécrétion du PDGF-BB par les CML, qui agit d’'une maniére autocrine et
active leur prolifération, favorisant de ce fait la croissance artérielle. Elle peut induire également la
sécrétion du TGF-g qui stimule les[CMLl a synthétiser des fibres de collagéne.

La figure montre une synthése des phénomenes biologiques que nous avons pris en compte
dans la modélisation de I'hyperplasie intimale induite par les vibrations. Le schéma montre : i) I'effet
des sollicitations mécaniques et hémodynamiques sur I'activité sécrétoire des CE et des CML; ii)
I'effet des médiateurs sécrétés par les CE et les CML sur le comportement des CML et de la MEC,
et enfin ; iii) I'effet sur la variation des épaisseurs de la media et de I'intima.

3.3/ IMPLEMENTATION DU MODELE DE LUHYPERPLASIE INTIMALE

Le Systeme Multi-Agents a été implémenté dans le logiciel open source NetLogo® (Wilensky
et al., [1999). NetLogo est un environnement dédié a la modélisation multi-agents des systémes
complexes. Nous définissons trois types d’entités qui peuvent étre incorporés dans un SMA
implémenté dans NetLogo :

— l'environnement : il s’agit d’'un espace rectangulaire basé sur une grille spatiale avec un
maillage carré régulier de dimension <n x m>. Les mailles (appelées patches) sont ca-
ractérisées par des variables prédéfinies (comme la couleur ou les coordonnées) auxquelles
d’autres variables peuvent étre ajoutées par I'utilisateur;

— les agents : ce sont les agents qui peuvent se déplacer dans les patches en interagissant
avec I'environnement et entre eux. lls sont dotés de comportements de base comme la fonc-
tion move par exemple, qui fait déplacer un agent vers une direction donnée, ou la fonction
hatch qui fait dupliquer un agent en créant un autre de méme type. En plus, I'utilisateur peut
classer les agents en plusieurs types ayant des caractéristiques différentes ;
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— l'observateur : c’est I'entité externe a I'espace de la simulation. Il peut envoyer des instruc-
tions aux agents et assure le lien entre I'utilisateur et les entités implémentées dans le SMA.

La programmation du SMA dans NetLogo est basée sur le langage Logo. Lutilisateur crée les agents,
leur attribue des variables et des regles de comportement en fonction des sollicitations qu’ils peuvent
subir de leur environnement ou des autres agents. Enfin, la simulation du modeéle est effectuée par
des itérations qui peuvent étre définies par I'utilisateur comme des intervalles de temps d’une durée
constante.

3.3.1/ AGENTS ET GEOMETRIE

Une géométrie 2D qui correspond a une section d’artéere musculaire digitale a été créée dans une
grille spatiale avec un maillage carré. Les dimensions de I'artere sont issues des mesures effectuées
par |Noél et Settembre (2022) sur I'artere digitale. Les rayons interne (r;) et externe (r.) de la section
sont alors fixés a 400 um et 500 um respectivement. Lartére comprend la couche intima et la couche
media séparées par la Limitante Elastique Interne (LEI). Nous avons considéré que I'intima contient
une monocouche de mailles qui se situent a une distance r; du centre de l'artére. La couche media,
quant a elle, est constituée de plusieurs couches de et de D’apres [Todd et al. (1983),
la couche media d’'une artére musculaire est constituée majoritairement de CML. En effet, les CML
constituent 65 % du volume de la media, alors que le reste est occupé par la MEC. Les mailles
qui correspondent a la couche media ont été créées entre r; et r.. Une monocouche de mailles qui
correspond a la[LEl a été créée entre I'intima et la media. Nous avons attribué des caractéristiques
aux mailles selon leurs positions dans la géométrie artérielle et leurs types. Quatre types de mailles
sont ainsi considérés : les mailles de I'intima , celles de la media, les mailles de la[LEIl et finalement
les mailles constituant la lumiere artérielle (Figure [3.2|(a)).

Les agents modélisés sont : les créées sur les mailles de I'intima, les et les agents de
la [MEC] (fibres de collagéne et d’élastine) créés sur les mailles de la media. Nous avons choisi
une dimension de 10 um pour chaque maille qui correspond aux diametres des CE et des CML,
d’aprés les données expérimentales de [Todd et al. (1983). Ainsi, le SMA est basé sur une grille
carrée, composée de <110 x 110> mailles, ce qui correspond a un carré de longueur 1100 pm sur
1100 um. Les mailles de I'intima sont toutes occupées par des CE. Le nombre, Ngc, de CE utilisé
est alors de :
Ngc = 228

Le pourcentage de volume entre les CML et la MEC, précédemment explicité, est appliqué aux
mailles de la media. Ainsi, les nombres, Ncvr, de CML et celui, Nyec d’agents de MEC sont donnés
par :

Nemr = 1770

NMEC = 834
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FIGURE 3.2 — Schéma montrant la section 2D d’'une artere musculaire digitale implémentée dans
NetLogo; (a) représente les couches media et intima séparées par la Limitante Elastique Interne
(CED ainsi que les types de mailles (patch) ; (b) montre les différents types d’agents pris en compte
dans notre modéle.

Les agents de la MEC ont été classés en deux types : les agents de fibres de collagéne (au nombre

de N§) et ceux d’élastine (au nombre de Ny tel que Nyec = Nyge + Nyge)- Dans une artére

musculaire, le ratio volumique des fibres de collagéne et d’élastine (C/E) est égale a rqx = 3,12
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(Todd et al., [1983). En appliquant ce ratio sur le nombre d’agents de la MEC nous avons obtenu :
Nijge = 625

et
NEge =209

Enfin, les agents et les mailles (patches) ont été dotés de régles spécifiques a leur type et qui
régissent leur comportement aux sollicitations mécaniques ou biochimiques qu’ils subissent. Ces
regles seront détaillées dans la suite de ce chapitre.

3.3.2/ INITIALISATION DU SYSTEME MULTI-AGENTS

Les regles implémentées dans le SMA correspondent aux mécanismes cellulaires et moléculaires
que nous avons sélectionnés (Figue pour expliquer I'hyperplasie intimale induite par les vibra-
tions.

En partant d’'une artére saine ayant une géométrie circulaire, un WSS basal et uniforme a été ap-
pliqué sur I'endothélium. Lhyperplasie intimale a été induite par une diminution des valeurs du WSS
correspondant a une exposition aux vibrations. Le SMA a été implémenté dans un processus itératif
(k=0,1,...,K) comme suit : i) une durée constante T a été choisie pour une itération k ot le WSS a
été maintenu a une valeur constante et qui correspond a la présence ou a I'absence de vibrations;
ii) les mécanismes biologiques implémentés dans la SMA ont été appliqués pour cette durée T ; iii)
la géométrie de l'artére et I'état des agents et des mailles sont mis a jour a chaque itération k.

Ce processus est itéré K fois de telle sorte que :
KXT =Teyq

ou T correspond au temps total de la simulation (Figure [3.3). Cette durée totale de simulation
correspondait a la durée moyenne de la carriere des travailleurs exposés aux vibrations main-bras
(plusieurs décennies). Par conséquent, a chaque itération k = 0, 1..., K de durée T, l'interaction entre
les agents est simulée a partir de regles explicitées dans la suite de ce chapitre. Ces regles sont
appliquées a chaque agent et sont modulées par la valeur du WSS (correspondant a I'absence ou
a la présence des vibrations) ainsi que par les valeurs du champ de contraintes circonférentielles.
Nous avons choisi une durée de T = 1 heure pour chaque itération k.

La premiére étape de I'organigramme consiste a appliquer les valeurs de WSS correspondant a
I’'état vibré ou non vibré, sur 'endothélium, et les valeurs des contraintes circonférentielles induite
par une pression sanguine basale sur la paroi artérielle. Dans un premier temps, nous appliquons
un WSS uniforme, c’est-a-dire la méme valeur de WSS est appliquée sur toutes les CE composant
'endothélium. La pression sanguine induit un champ de contraintes circonférentielles dont la valeur
varie dans I'épaisseur de I'artere. Ce champ de contraintes peut étre issu des équations de Lamé
pour le cas de I'élasticité linéaire ou bien du couplage avec un modele éléments finis pour un com-
portement mécanique non-linéaire. Par conséquent, chaque CE et chaque CML sont soumises a
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une valeur de contraintes qui dépend de leur position dans I'artere.
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FIGURE 3.3 — Organigramme de la simulation effectuée au sein du SMA.

Les CE et les CML sécretent ensuite des médiateurs impliqués dans I'hyperplasie intimale en fonc-
tion des valeurs de ces grandeurs mécaniques. Chaque CE et CML est dotée de regles qui régissent
le taux de production de chaque médiateur en fonction du temps et des valeurs de 7 et de oy. Leffet
paracrine des médiateurs sécrétés par les CE sur les CML et la MEC dans la media nécessite un
modéle de diffusion qui permet de fournir les champs de masses des médiateurs diffusés dans la
paroi artérielle. Par ailleurs, les médiateurs sécrétés par les CML agissent, eux, d'une maniere au-
tocrine sur les CML et la MEC dans la media.

Ensuite, les médiateurs sécrétés par les cellules régulent les phénoménes biologiques des CML et
de la MEC dans la media. Ces phénomenes sont basés sur des formulations mathématiques proba-
bilistes qui attribuent a chaque CML une probabilité de subir un phénomene donné en fonction de la
masse du médiateur présente dans la méme maille contenant la CML.

De plus, le mouvement des agents s’effectue au sein du SMA de maniére a ce que les mailles de la
media et intima soient toujours occupées par un agent et a ce que les mailles de la LEI soient vides,
sauf lors de la migration des CML de la media vers I'intima. Aprés chaque itération, une régularisation
géométrique est appliquée pour limiter 'anisotropie numérique induite par le choix du SMA basé sur
une grille spatiale (étape des lissages des frontiéres —Boundary smoothing— Figure [3.3). Enfin,
chaque maille a la possibilité d’actualiser son type en fonction de sa position dans I'artere lorsque
la géométrie évolue. Par exemple, une maille de la lumiere peut devenir une maille de I'intima aprés
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un épaississement intimal.

3.3.3/ FORMULATIONS MATHEMATIQUES DES PHENOMENES BIOLOGIQUES

Les phénoménes biologiques que nous avons décrits dans la section ont été traduits en des
regles déterministes ou stochastiques et ont été implémentés dans le SMA. Les regles déterministes
décrivent I'activité sécrétoire des CE et des CML en donnant a chaque cellule un taux de produc-
tion de masse de chaque médiateur pris en compte dans notre modele. Les regles stochastiques
régissent le comportement des CML suite aux sollicitations biochimiques induites par les médiateurs
de I'hyperplasie intimale sécrétés par les CE et les CML.

Ces regles sont exprimées par des formulations mathématiques :
— issues des essais sur des cellules ex-vivo que nous avons menés durant notre étude;
— issues de la littérature dont les paramétres ont été adaptés a notre cas d’application;;

— décrivant certains phénomeéenes que nous avons pris en compte dans notre modele et qui
n’étaient pas modélisés dans les modeles existants et dont les parameétres ont été identifiés
a partir des données expérimentales issues de la littérature.

Dans notre modele, 'activité sécrétoire des CE et des CML est a la base de I'apparition de I'hyper-
plasie intimale induite par les vibrations. Les médiateurs sécrétés par les CE et les CML régulent
des mécanismes responsables de I'épaississement intimal comme la prolifération des CML et leur
migration de la media vers I'intima. En effet, dans une artere saine, la couche intima de I'artere ne
contient pas des CML. La migration des CML vers I'intima est donc une étape préliminaire et fon-
damentale pour le développement de I'hyperplasie intimale. Comme montré dans la figure la
migration des CML est modulée par le PDGF-BB sécrété par les CE qui s’est diffusé dans la media.
Afin de modéliser ce phénomeéne, nous avons mené des essais sur des CE soumises a un flux, pour
deux valeurs de WSS correspondant a I'absence ou a la présence des vibrations, afin de calculer le
taux de production du PDGF-BB par les CE en fonction du WSS et du temps.

En se basant sur les données issues de ces tests (section et d’autres issues de la littérature
(Hsieh et al., 1991} Dardik et al., [2005; /Andrews et al., 2010), nous avons identifié les paramétres
des regles qui expliquent les phénomenes biologiques impliqués dans I'apparition de I'hyperplasie
intimale et qui sont pris en compte dans notre modele (Figure [3.1). Les paramétres de ces modeéles
mathématiques ont été identifiés en appliquant la méthode des moindres carrés et par lissage des
courbes avec des données expérimentales. Ces regles ont été ensuite implémentées dans le SMA
ou elles décrivent le comportement individuel de chaque agent en fonction de son type, de sa po-
sition et des grandeurs mécaniques auxquelles il est soumis. Par conséquent, a chaque itération k
(Figure [3.3), les régles sont appliquées a chaque agent durant une durée T.

Dans ce qui suit, nous détaillons ces essais expérimentaux et nous présentons ensuite les formula-
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tions mathématiques de chacun des phénomeénes biologiques pris en compte dans notre modele.

3.3.3.1/ ESSAIS SUR CELLULES SOUS FLUX

Le [PDGFIBB sécrété par les CE est I'élément fondamental dans notre modéle, puisqu'il est le seul
médiateur qui active la migration des CML de la media vers l'intima, I'étape préliminaire de I'hyper-
plasie intimale. La sécrétion du PDGF-BB par les CE est régulée par les valeurs du WSS auxquelles
elles sont soumises. Ainsi, afin de modéliser I'évolution de la sécrétion de PDGF-BB par les CE en
présence ou en absence de vibration, nous avons mené des essais ex-vivo sur des CE soumises
a un flux dans le but de quantifier la masse de PDGF-BB sécrétée par les CE en fonction de deux
valeurs du Wall Shear Stress (WSS) : + = 3 Pa décrivant I'état non vibré (état basal) et r = 1 Pa
qui est la valeur estimée dans l'artére digitale durant I'exposition aux vibrations (Noél et Settembre,
2022). Le protocol des tests a été construit en collaboration avec le laboratoire CRN 1098 RIGHT de
'UBFC. Les essais biologiques ont été effectués par I'entreprise Bioexigence et nous avons mené
'analyse des données. Dans ce qui suit, nous décrivons le protocole expérimental utilisé ainsi que
les résultats obtenus.

Culture des CE Les CE utilisées dans I'étude ont été isolées a partir de 10 veines ombilicales
humaines (Human Umbilical Vein Endothelial Cells (HUVEC)). Les HUVEC ont été cultivées dans
des flasques F75 cm? a une densité de 2 x 10* cellules/cm? et placées dans un incubateur & 37°C
— 5 % CO,;. Le milieu de culture des HUVEC (Cellovations Easy Endothelial cell growth medium
(PELOBiotech)) était combiné avec 2 % de SVF (Sérum de Veau Foetal), de TEndoCGS/Héparine,
du Fibroblasts Growth Factor (tEGF), de 'EGF (Epidermal Growth Factor), de I'hydrocortisone, de
la glutamine, de la gentamicine et de 'amphotéricine. Le milieu de culture a été changé 2 fois par se-
maine. Lorsque la confluence est atteinte, les cellules sont trypsinées et amplifiées et/ou congelées.
100 pl d’une suspension de HUVEC & 5 x 10° cellules/ml ont été déposés dans le canal des lames
Luer 0.4 (Figure [3.4), préalablement couvert par du collagéne. Les lames ont été incubées pendant
3 jours a 37°C — 5 % CO; et le milieu de culture a été changé tous les jours.
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FIGURE 3.4 — Schéma de la pompe Ibidi® utilisé dans les essais des cellules sous flux. A droite,
une représentation de la lame Luer qui contient les HUVEC (zone rouge). Les fleches montrent la
direction du flux passant sur les cellules.

Application du flux Un systéme de pompe Ibidi® a été utilisé pour I'application du flux sur les
HUVEC (Figure [3.4). Une lame Luer 0.4 p-Slide contenant les cellules était connectée a l'unité
fluidique et 'ensemble a été placé dans I'incubateur 37°C — 5 % CO2.

Le shear stress a été calculé par I'équation suivante :

T=npXfX0 (3.1)

ou 7 est la valeur du shear stress en [dyn- cm™2], n = 1,15 + 0,314 mPa-s~! correspond 4 la viscosité
dynamique du fluide en [dyn - s- cm~2], ® désigne le débit du fluide en [ml-min~'] et £ est un facteur
qui dépend de la géométrie de la lame utilisée. Léquation qui permet de calculer f est détaillée dans
Annexe[Al

Ainsi, un débit qui correspond a une valeur donnée de WSS, calculée par I'équation a été imposé
a la lame contenant les HUVEC pendant deux heures. Apres I'application du flux, les HUVEC ont
été laissées au repos pendant deux heures supplémentaires avant le dosage du PDGF-BB.

Trois configurations ont été testées : HUVEC soumises a un flux de WSS = 3 Pa, HUVEC soumises a
un flux de WSS = 1 Pa et HUVEC sans flux (t¢émoin, WSS = 0 Pa). Chaque configuration comprenant
n=10 échantillons.

Dosage du PDGF-BB Le PDGF-BB a été dosé par la méthode immuno enzymatique ELISA
(Enzyme-Linked Immunosorbent Assay). 100 ul de standard (de 0 a 1000 pg/ml de PDGF-BB) et 100
ul de microdialysat sont déposés dans les puits d’'une plaque de 96 puits. La plaque est incubée 2h30
a température ambiante. Aprés une série de lavages, 100 pl d’'une solution contenant I'anticorps bio-
tinylé anti-PDGF-BB sont ensuite ajoutés dans chaque puits. La plaque est de nouveau incubée 1h
a température ambiante. Une deuxieme série de lavages est réalisée, 100 ul de streptavidine-HRP
sont déposés dans les puits et la plaque est incubée 45 min a température ambiante. Une derniere
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série de lavages est réalisée et 100 pl du substrat colorimétrique TMB (tétraméthylbenzidine) sont
introduits dans chaque puits. Apres 30 min, la réaction colorée est stoppée par I'ajout de 100 pl
d’'H,SO,. La plaque est immédiatement placé dans le photométre pour microplaques (Thermo Mul-
tiskan™ FC). Lintensité de fluorescence est lue a une longueur d’'onde A = 450 nm.

Lintensité de fluorescence est proportionnelle a la concentration de PDGF-BB connue présente dans
les standards. Ainsi, une gamme d’étalonnage a été établie qui permet de calculer la concentration
de PDGF-BB en fonction de la densité optique lue par le photometre.

Enfin, 100 pl de solution ont été prélevés des milieux des HUVEC pour chaque configuration et la
concentration du PDGF-BB a été déterminée. Une analyse statistique ANOVA a été réalisée et la
significativité statistique était fixée a p<0,05.

Effets du flux sur la sécrétion du PDGF-BB par les CE Les concentrations de PDGF-BB
sécrétées par les CE pour chaque configuration sont représentées sur la figure Les résultats
montrent que les HUVEC sécrétent plus de PDGF-BB quand elles sont soumises a un WSS de va-
leur T = 1 Pa par rapport a un WSS de valeur = = 3 Pa. De plus, la concentration de PDGF-BB était
la plus élevée dans le témoin ou il n’y avait pas d’application de flux. Cela peut étre di a la présence
du SVF (Sérum de Veau Foetal) dans le milieu de culture des CE qui peut activer et inciter les CE a
sécréter du PDGF-BB (Dardik et al., 2005).

static 1Pa 3 Pa

FIGURE 3.5 — Concentrations de PDGF-BB sécrétés pour différentes valeurs de WSS apres 2
heures d’exposition et deux heures de repos. Les résultats sont exprimés par la moyenne + écart-
type de n = 10 échantillons. (*p<0,05 , ANOVA test)

En se basant sur ces résultats, nous postulons que durant I'exposition aux vibrations (r = 1 Pa), les
[CEl sont susceptibles de sécréter plus de PDGF-BB que durant I'état basal (7 = 3 Pa). Ces résultats
expérimentaux sont combinés avec d’autres issus de la littérature afin d’identifier les parametres des
lois implémentées dans le SMA que nous détaillerons dans ce qui suit.
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3.3.3.2/ REGLES IMPLEMENTEES POUR LA SECRETION DES MEDIATEURS BIOCHIMIQUES

Ces regles décrivent la sécrétion des médiateurs par les CE et les CML en fonction du WSS et
des contraintes circonférentielles (Figure [3.1). Ces médiateurs sont le PDGF-BB, le TGF-3, le NO,
le MMP-2 et le MMP-9. La regle de sécrétion du PDGF-BB et celle du TGF-8 par les CE sont
modélisées comme des taux de production de masse ayant comme unité [fg-s!]. Ces taux de
production sont introduits comme donnée d’entrée dans le modéle de diffusion (présenté dans la
suite de ce chapitre). La sécrétion des autres médiateurs est modélisée comme une masse en [fg]
(pour les MMP-2 et MMP-9) ou une concentration molaire en [nM] (pour le NO) sécrétée par chaque
cellule pendant une durée T, correspondant a la durée d’une itération k au sein du SMA.

Taux de production de masse de PDGF-BB pour une CE en fonction du WSS : 7S . sx (D)
[fg-s~']

D’apres les tests menés sur des [HUVEC| soumises a un flux, nous avons déterminé la masse de
PDGF-BB sécrétée par cellule endothéliale par seconde pour chaque valeurs du testées :
7=0Pa,r=1Paetr=3Pa.

mIC’I];:GF—BB(T) = a’Q11>DGF—BB(1 — exp(—(T = Tpys)/ KIIJDGF—BB))

+Q%DGF—BB(1 —exp((t - Tphys)K%’DGF—BB))

+qppGF-BB(T = Tpys)

[fg.s7]
A~ o o 0~
x

T = 3 Pa

phys

MpHGF-BB
w

S EC

Ssi0<t<3Pa:

a=-1,0hcrps =544 x 107 fg 57!,

o = N

o
N

3

5 6 7 8

4 1 2 -4 -1
WSS [Pal KpDGF-BB = 1 Pa, QPDGF—BB =5,15x10 fg S 7,

FIGURE 3.6 — Taux de production de PDGF-BB Kioerpe = 1 Pa, gppor_pp = 2,94 x 1074 fg-s71 - Pa™!
en fonction du WSS. Données expérimentales
issues de Hsieh et al.| (1991) et obtenues des
tests des HUVEC sous flux. a=1,00pcrpp = 2,54 x 107 fg-s71,

K11>DGF—BB = 0,6746 Pa, QI2’DGF—BB =0fg- S_l’

si3<r<8Pa:

K%DGF_BB =1 Pa, gppgr-gs = 0 fg - s~!.pa!
(3.2)
Afin d’établir la regle de taux de production de masse de PDGF-BB en fonction de plusieurs autres
valeurs du WSS, des données expérimentales issues de [Hsieh et al. (1991) ont été également
utilisées. Ces données représentent I'évolution de I'expression de 'ARN messager du PDGF-BB
en fonction du WSS. En utilisant les masses de PDGF-BB issues de nos tests expérimentaux, les
valeurs issues de Hsieh et al.[(1991) ont été recalibrées pour qu’elles puissent s’exprimer en [fg-s~!]

(Eq3.2).
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De plus, Sjolund et al. (1986) ont montré que dans I'état basal (r = 3 Pa), les CE in-vivo ne sécretent
pas de PDGF-BB et que les concentrations mesurées a r = 3 Pa sont dues a I'environnement ex-vivo
des cellules. Ainsi, la courbe a été recalée pour que la masse par seconde de PDGF-BB sécrétée a
7 = 3 Pa soit nulle.

Cette méthodologie a permis de tracer le taux de production de masse de PDGF-BB en fonction
de sept valeurs du WSS (Figure 3.6). Les valeurs expérimentales ont été interpolées selon la loi
exponentielle proposée dans I'équation dont les paramétres ont été identifiés par la méthode
des moindres carrés. Dans la figure 3.6, (*) correspondent aux données expérimentales et la ligne
continue correspond a la loi établie.

Taux de production de masse de TGF-3 pour une CE en fonction du WSS : i, _ (1) [fg-s™']

Ohno et al. (1995) ont montré que les CE sécrétent moins de TGF-B quand le WSS diminue.
A notre connaissance, aucun modéle existant de I'hyperplasie intimale n’a pris en compte la
sécrétion du TGF-8 modulé par le WSS (Boyle et al., 2010; Thorne et al., 2011}, Corti et al., 2020).
Or, dans notre modéle, nous postulons que la diminution du TGF-g8 peut avoir un effet sur la
prolifération des CML. Par conséquent, nous avons établi une régle qui décrit le taux de production
du TGF-B par les CE en fonction du WSS. Les parametres de cette loi linéaire [3.3} ont été identifiés
a partir des données expérimentales issues de Ohno et al. (1995) et Cucina et al.| (1998).

%1073

25

CE

mTGF—ﬁ(T) = Orcrp + Grorp X T

Gr_p [fes™]

(3.3)

Orors = 4,26 x 107% fg - 57!

0 0.5 1 1.5 2 25 3 35 4

WSS [Pa] Grars = 4,26 x 1074 fg - 571 . Pa”!

FIGURE 3.7 — Taux de production de masse de
TGF en fonction des valeurs du WSS. Données
expérimentales issues de Ohno et al.| (1995);
Cucina et al.| (1998).

Concentration molaire du NO sécrétées par les CE en fonction du WSS : Cg(, T) [nM]

Andrews et al.| (2010) ont montré qu’une diminution du WSS engendre une diminution de la
sécrétion du NO par les CE.

Le taux de production de concentration molaire de NO par les CE en fonction du WSS a été pris en
compte dans d’autres modeles (Donadoni et al., 2017 [Keshavarzian et al., [2018). Le NO, comme
d’autres médiateurs sécrétés par les CE, se diffuse dans la media, et crée ainsi un champ de
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concentration dans la paroi artérielle. Or, Andrews et al.| (2010) ont montré que le NO se diffuse
rapidement dans I'artére et que la concentration molaire atteint un équilibre apres 120 secondes.
Par conséquent, dans notre étude, la sécrétion du NO par les CE a été modélisée comme I'évolution
de la concentration molaire du NO correspondant a I'état d’équilibre apres une durée T d’une heure
et en fonction des valeurs de WSS (Eq. [3.4).

En choisissant une évolution exponentielle de la concentration Cy5(7), les paramétres ont été iden-
tifies (Eq. a partir des données expérimentales issues de Andrews et al.| (2010).

Cro(n T) = Ci(1 = exp(~=7/kno)) + C2

X6 M)
a
o

IS
o

w
o

C1 =51,7%xT [nM], kno = 0,95 Pa (3.4)
2001 05 1 15 2 25 3 35 4 Cr =2022xT [nM]
WSS [Pal
T'[h]

FIGURE 3.8 — Concentration molaire du
NO sécrétée par les CE en fonction du
WSS. Données expérimentales issues de
Andrews et al.| (2010).

Masse de MMP-2 sécrétée par une CML en fonction du WSS : m{3. (7, T) [fg]

Un niveau basal de WSS inhibe I'activation de MMP-2 sécrété par les CML (Sakamoto et al.,
2006). Par contre, quand les valeurs du WSS diminuent, la quantité de MMP-2 activée par les
CML augmente. D’apres les données expérimentales issues de Sakamoto et al.| (2006); Garanich
et al. (2005), nous avons modélisé I'activation de MMP-2 par les CML comme une sécrétion d’'une
masse de MMP-2 par les CML en fonction du WSS et pour une durée T. La regle proposée et les
paramétres identifiés sont donnés dans I'équation (Eq. [3.5).
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o | qul\l\%-z(“" = MI}/IMP—Z(eXp(_(T = Tonys)/ KIIVIMP—Z) -1

5(7) [fg]

SMC
IMP

my
N

T = 3 Pa

1t phys

M} ppr = 2,656 x 107 x T [fg]

0 05 1 15 2 25 3
WSS [Pa]

1 _
Kymp—o = 1 Pa

T [h]

FIGURE 3.9 — Masse de MMP-2 sécrétée
par les CML en fonction du WSS. Données
expérimentales issues de [Sakamoto et al.

(2006);|Garanich et al.| (2005).
(3.5)

Masse du PDGF-BB sécrétée par une CML en fonction des contraintes circonférentielles :

m]()jll;/lé‘F_BB (0-07 T) [fg]

Dans leur étude sur la croissance artérielle induite par I'’hypertension, Keshavarzian et al.
(2018) ont proposé une regle qui décrit une augmentation de la sécrétion de PDGF-BB quand les
contraintes circonférentielles (o) dépassent une certaine valeur limite, considéré comme valeur
homéostatique des contraintes. Cette valeur correspond a la contrainte maximale o.x dans la paroi
artérielle dans I'état basal. Nous avons modélisé la sécrétion du PDGF-BB par les CML en fonction
des contraintes circonférentielles en utilisant la regle issue de Keshavarzian et al.| (2018).

0.012 -

Sl0g £ Omax ¢
0.01 CML
0,008 Mypcr-pp(To, T) = 0

g

0006 Si 09 > Omax ¢

MC
DGF-BB

mg

0.004 CML —
mypcr_gs(Te, T) = mppgr_ge X 09 — MppGr-BB

0.002

0 50 100 150 200

o kPl mepcr_ge = 7,98 X 107 x T [fg - kPa~'],
FIGURE 3.10 — Masse de PDGF-BB sécrétée Mepce-ps = oM™ X mppgr_ps X T [fg]
par les CML en fonction de o (Keshavarzian
et al [2018). T [h]
(3.6)

La valeur o** est définie comme la valeur maximale du champ de contraintes dans I'artéere. Elle est
calculée via un modéle mécanique et dépend donc de la loi de comportement mécanique de I'artere.
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Masse de TGF-5 sécrétée par une CML en fonction des valeurs des contraintes cir-
conférentielles : m{};" (04, T) [fQ]

D’aprés [Keshavarzian et al. (2018), les CML sécretent du TGF-8 quand elles sont soumises
a des contraintes circonférentielles plus élevées que les valeurs basales. La régle régissant ce
phénomeéne a été issue du modele de Keshavarzian et al. (2018) en calibrant les parameétres a la
valeur limite maximale des contraintes prise dans notre modéle (Eq. [3.7).

0.04

0.035| Si 09 < Omax ¢

0.03

CML
m;.—(0g,T) =0
& 0.025 T(,F-p( 9, T)

0021 Si 09 > Omax :

SMC
TGF-3

£ 0.015 CML
my. (09, T) = Mg X 09 — Moyge_
0.01 1 T(:F—ﬁ( ’2) ) TGF-3 % TGF- (37)
0.005 |
0 : : _ _
0 50 100 150 200 Magep = 2,76 X 10 AxT [fg - kPa n,

oy [kPal

Mg =O_mameTF_ x T [f
FIGURE 3.11 — Masse de TGF e arp X T [1g]

sécrétée par les CML en fonction T [h]
de oy |Keshavarzian et al.| (2018).

Masse de MMP-9 sécrétée par une CML en fonction des valeurs des contraintes cir-
conférentielles : m{\% (09, T) [fg]

De méme, les CML sécretent du MMP-9 lorsque les contraintes circonférentielles augmentent. La
regle régissant ce phénomene est issue du modéle de |[Keshavarzian et al. (2018) en calibrant les
paramétres a la valeur limite maximale des contraintes prise dans notre modele (Eq.[3.8).

x107*

25

Si 09 < Omax ¢

mfal}\/[alﬁ-s'("' 9T)=0

minie_o [fe]

Siog > Omax ¢

m%\/[/llfa_g(o'a, T) = Mywp-o(1 — exp(—((og — Uglax)/KMMP—9)))

0 50 100 150 200

o0 [kPa) Myvp—o = 2,118 x 107 x T [fg],
FIGURE 3.12 — Masse de Kkvmp-9 = 26 kPa
MMP-9 sécrétée par les CML T[h]

en fonction de oy (Keshavar-
zian et al., 2018).
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Masse de MMP-2 sécrétée par une CML en fonction des valeurs des contraintes cir-
conférentielles :m{\\, ,(0,T) [fg]

Nous avons modélisé la sécrétion du MMP-2 induite par une augmentation des contraintes cir-
conférentielles en utilisant le modéle mathématique proposé par Keshavarzian et al. (2018) (Eq.
[3.9 cas oy > omax). Peu d'informations existaient sur le cas ou les contraintes diminuent. Or, Bayer
et al. (1999) ont montré qu’une diminution des contraintes circonférentielles induit également I'ac-
tivation du MMP-2 par les CML et engendre une atrophie dans la couche media caractérisée par
une diminution de son épaisseur en raison de la dégradation du collagéne et d’élastine dans la me-
dia. Nous avons donc pris en compte ce phénomeéne, qui a notre connaissance ne I'est pas dans
les modéles existants. D’apres I'équation [3.9] nous avons identifié les parametres de la régle qui
décrit la sécrétion de MMP-2 par les CML quand les contraintes circonférentielles diminuent, en
considérant que I'évolution de la masse de MMP-2 suit la méme tendance pour une diminution que
pour une augmentation des contraintes. Dans ce cas, la masse de MMP-2 sécrétée par les CML en
fonction des contraintes circonférentielles s’écrit :

m]?/[h]([/llf’_z(o-()a T = Mf/lMp_z(l - GXP(CL'((O'Q - O_Zhys)/Kl%/[Mp_z)))

Si Omin £ 09 < Omax *

mynts (09, T) = 0

si 09 < Omin ¢

miNp-» [fg]

a=1, o"’;ys = O min kPa

Mipp, = 7,347 x 1072 x T [fg],

0 50 100 150 20 Kipyp_o = 56,28 kPa, T [heures]

oy [kPa)

FIGURE 3.13 — Masse de MMP-2 )
sécrétée par les CML en fonction Sl 09 > O'max kPa :

de oy (Keshavarzian et al., 2018). @ =—1,0"" = omax kPa

Mipp_, = 7,347 x 1072 x T [fg],

Knp_o = 56,28 kPa, T [h]
(3.9)

Le taux de de dégradation naturelle du MMP-2 est également pris en compte dans notre modele et
est égale a 1 % de dégradation par heure (Zahedmanesh et Lally, 2012).

La valeur o, est définie comme la valeur maximale du champ de contraintes dans I'artere. Elle est
calculée via un modéle mécanique et dépend donc de la loi de comportement mécanique de I'artere.
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3.3.3.3/ REGLES IMPLEMENTEES POUR LA DESCRIPTION DE LA DYNAMIQUE DES AGENTS

Ces regles décrivent les phénomeénes cellulaires subis par les agents, c’est-a-dire la prolifération,
I'apoptose et la migration des CML et la synthése et la dégradation de la MEC. Elles sont basées
sur des probabilités pour tenir compte de la stochasticité des phénomenes biologiques.

En effet, en raison de la complexité de certains phénomenes biologiques, il devient difficile de
déterminer des lois déterministes qui décrivent les observations expérimentales. Ainsi, les lois sto-
chastiques sont appropriées pour décrire I'ensemble des données observées expérimentalement
(Reid, [1953).

Probabilité de prolifération des CML : P(T) [-]

Dans notre modéle, les agents CML sont dotés d’'une probabilité de prolifération appliquée a
chague CML pour chaque itération k d’une durée T. Premierement, nous avons considéré que
les CML possedent une probabilité de prolifération basale (Py.s.(7T)) dont la valeur a été identifice
a partir des données expérimentales issues de (Chapman et al., 2013). Cette probabilité décrit
I'évolution pendant une durée T du nombre de CML dans I'état basal quand les CML ne sont pas
soumises a des sollicitations externes.

Prasa(T) = 1,46 x 1074 x T (3.10)

Par ailleurs, la présence du PDGF-BB dans la media peut augmenter la probabilité de prolifération
des CML. Ce phénomene a été pris en compte dans plusieurs modeles existants (Keshavarzian
et al., 2018, 2019];|Donadoni et al., [2017).

0.025

0.02 (

[

2 0015 1 Pevcr-ss(T, 00, T) = Appgr_ps(1 — exp(—mepcr—sa(T, 79, T)/Whpgr_ps))
g 001, ] + @Appgr_pp X Mppcr-(T, 09, T)
0.005 1 Abpor_ps = 2,323 x 107
o ‘ | | | mppcr-ss(T, 09, T) = mppe_pp(00, T) + mppgr_pp (T, T)
0 100 200 390 400 500
mepar-op [fg] + Cr(og, T) X muyic [fg],
FIGURE 3.14 — Probabilite Whprps = 4 33 fg,a = —1,

de prolifération d’'une CML
en fonction de la masse
de PDGF-BB. Données
expérimentales issues de
Wolf et al.| (2005).

Alir s = 3,35 % 1078, myy = 1 fg

(3.11)

Dans notre modéle, nous avons implémenté une regle qui décrit la prolifération des CML en fonc-
tion de la masse totale de PDGF-BB (mppgr_gr(7, 09, T)) qui correspond a la masse de PDGF-BB
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sécrétée par la CML elle-méme (mShe. .. (00, T)) et celle diffusée par les CE jusqu’au voisinage des
CML (mp5er_gs(r. T)). Cette derniere masse est déduite du modéle de diffusion. Les paramétres de
I'équation ont été identifiés d’apres les données expérimentales issues de Wolf et al.| (2005), consis-
tant a compter le nombre de CML en fonction du temps et pour différentes masses de PDGF-BB. Le
facteur C (o, T) de I'équation [3.11] correspond & la modélisation du phénoméne de I'atrophie de la
media induit par la diminution des contraintes circonférentielles. Le calcul de ce facteur est détaillé

ci-apres.

De plus, nous avons modélisé la prolifération des CML en fonction de la masse de TGF-g. En effet,
la diminution de TGF-B modifie le phénotype contractile des CML et induit leur prolifération (Cucina
et al., [1998). A notre connaissance, la prolifération induite par la diminution de TGF-3 n’est pas
prise en compte dans les modéles de I'hyperplasie intimale existants. Nous avons simulé la proba-
bilité (Prars(t, 09, T)) de prolifération des CML induite par le TGF-B en se basant sur les données
expérimentales issues de [Cucina et al. (1998) (Eq. [3.12). Cette probabilit¢ dépend de la masse
totale de TGF-B autour de la CML qui est la somme de la masse de TGF-g sécrétée par la CML elle-

méme (m$ML (0, T)) et celle diffusée par les CE jusqu’au voisinage de la CML et issue du modéle

TGF-A

de la diffusion (mS. (7, T)).

TGF

PT(;F—/i(‘ra o9, T) = ATGF—,B eXp(_mTGF—,B(T$ oo, T)/ wTGF—ﬂ)’

Argrp = 2,936 X 1074,

y Mages(T, 00, T) = M (09, T) + mhe,_, (v, T) [fg]

mrar-s [fg] %107

Wrgrs = 1073 fg
FIGURE 3.15 — Probabilité de pro-
lifération d’'une CML en fonction
de la masse de TGF-B. Données
expérimentales issues de |Cucina

et al. (1998).
(3.12)

Enfin, la probabilité totale de prolifération des CML était égale a la probabilité basale (Pp.sa), celle
induite par le PDGF-BB (Pepcr-srs(7, 079, 7)), €t celle induite par le TGF-B (Prarp(1, 09, T)) :

P(r,00, T) = Prasal(T) + Prpcr-pe(T, 09, T) + Prgey(t, 09, T) (3.13)

Diminution de la prolifération des CML suite a une diminution des contraintes cir-
conférentielles (o) : Cf(0og, T) [-]

Bayer et al| (1999) ont montré que la diminution des contraintes circonférentielles induit une
atrophie dans la media. Cette atrophie est caractérisée par une diminution de I'épaisseur de la
media due a la dégradation du collagéne et de I'élastine, ainsi qu’a I'apoptose excessive des CML.
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Ce phénomeéne a été pris en compte dans le modéle de Keshavarzian et al.| (2018) ou une valeur
négative de PDGF-BB a été associée a la diminution des contraintes et qui a induit une diminution
de la prolifération des CML. Dans notre modele, nous avons caractérisé ce phénoméne par un
facteur attribué aux CML qui réduit I'effet prolifératif du PDGF-BB diffusé par les CE sur les CML (Eq.
[3.14). Ce facteur est appliqué lorsque les valeurs des contraintes diminuent en dessous de la valeur
limite minimale du champ des contraintes basal (omin). Par manque des données expérimentales,
les parametres de la loi mathématique correspondante ont été identifiés en supposant que celle-ci
suit la méme tendance que la loi évoquée dans I'équation 3.6

%1073

I | Si 09 = O min kPa :

% 2t Cy(oe,T) =0
EEE 257 1 Sl 09 < omin kPa :
3t 1
35¢ ] Cylog,T) = Bipcr_ss X 70 + Bingr_ps (3.14)

Biogrps = 7,98 x 107 x T [kPa™'],

0 50 100 150 200
oy [kPal ) 1
Brpcr-ss = —00 X Bepgr-ps X T [~]

FIGURE 3.16 — Le facteur C , T
ur C(oe, T) T [heures]

correspondant a chaque valeur de
oy pour chaque CML (Keshavar-
zian et al., 2018).

Probabilité d’apoptose des CML : A [-]

Afin de maintenir un état d’équilibre dans I'état non vibré, nous avons supposé que les CML
possédent une probabilité d’apoptose basale (A....(T)) égale a la probabilité de prolifération
basale :

Apasat(T) = 1,46 x 1074 x T (3.15)

Cette probabilité est assurée par la présence de la concentration molaire basale du NO sécrétée
par les CE. Quand la concentration molaire du NO est réduite, la probabilité d’apoptose des CML
diminue. La probabilité d’apoptose des CML (Ano) est alors la somme de la probabilité basale (Apasa)
et la probabilité modulée par la concentration molaire du NO (Axo(7, 7)) :

AT, T) = Apgsa(T) + Ano(7, T) (31 6)

Léquation|3.17|montre I'évolution de la probabilité d’apoptose en fonction de la concentration molaire
du NO. Les paramétres ont été identifiés a partir des données expérimentales issues de Krick et al.



68 CHAPITRE 3. SYSTEME MULTI-AGENTS

Ano(1, T) = yno X (Cro(1) = ™ Cxg)
yno = 7,317 x 107" nM™! (3.17)
meClE = 69,7 nM

0 2‘0 4‘0 E;O 8I0 100
CXG mM]
FIGURE 3.17 — Probabilité d’apoptose
dune CML en fonction de la concentration
molaire du NO. Données expérimentales
issues de Krick et al.| (2002).

Probabilité de migration des CML : M(7,T) [-]

Une probabilité de migration a été attribuée aux CML en fonction de la masse de PDGF-BB
sécrétée par les CE et diffusée dans la media. En effet, la migration des CML est activée unique-
ment par le champ de masse de PDGF-BB créé apres par sa diffusion dans la media (Dardik et al.,
2005). La masse de PDGF-BB sécrétée par les CML n’intervient pas ici.

Nous avons fait I'hypothése qu’en absence de PDGF-BB, la probabilité de migration était nulle et
que la migration des CML constitue I'étape préliminaire de I'hyperplasie intimale puisque la couche
intima d’une artére saine contient uniquement des CE. La présence des CML dans I'intima est donc
la conséquence de leur migration de la media.

D’apres les données expérimentales issues de |Bornfeldt et al. (1994) nous avons identifié la regle
d’évolution de la probabilité de migration des CML en fonction de la masse de PDGF-BB sécrétée
par les CE et diffusée jusqu’au voisinage des CML (mSh ;. 5(t. 7)) (EQ.|3.18).
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%107

081

061

0.4
M(1,T) = Appcr-pa(l — exp(—mpsr (T T)/WppGE-BB))

Appcr_ps = 7,913 x 1074,

0.2

0 0s : mi'if;(‘:is.i.; ” 2 25 3 mggGF—BB(T’ T) [fg]
FIGURE 3.18 — Probabilité de
migration d’'une CML en fonc-
tion de la masse de PDGF-
BB. Données expérimentales
issues de Bornfeldt et al.
(1994).

wppgr-B = 4,9 X 1072 fg

(3.18)

Probabilité de sécrétion de collagéne par les CML : S€(0y, T) []

Les CML sont responsables de la synthese du collagéne en sécrétant continuellement un
taux de collagéne constant dans la media (Zahedmanesh et Lally, 2012). Dans notre modeéle, la
sécrétion de collagene par les CML a été exprimée par une probabilité de synthése d’'un agent de
collagéne pour chaque CML.

Pour calculer cette probabilité, la premiére étape consiste a déterminer la masse de collagene conte-
nue initialement dans chacun des fomc agent de la MEC. D’apres Zahedmanesh et Lally (2012),
chaque CML contenue dans l'artere saine a créé, depuis sa naissance, une masse de collagene
mSML telle que :

mME =31 % 10° fg - cellule™ (3.19)

D’apres I'équation [3.19 la masse totale m®™ de collagéne présente dans la section de I'artére a
I'état initial pour Ney CML est :

mtcmal = mSML X NCML = 0, 54 X 109 fg (320)
La masse totale a été ensuite distribuée uniformément sur les agents de collagene présents dans la
media dans I'état initial. Par conséquent, chaque agent de collagene a été doté d’'une masse égale
a:

me = m™ NS = 0,86 x 10° fg (3.21)

D’apres |[Zahedmanesh et Lally| (2012), le taux de production de masse de collagene iz, sécrétée
continuellement par une CML dans I'état basale est donnée par :

e =8,99fg-h™! - cellule™ (3.22)
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Afin de calculer la probabilité d’'une CML a synthétiser un agent de collagene, nous avons calculé la
durée en nombre d'heures (To = 3¢) pour qu'une CML crée la masse de collagéne présente dans un
agent de collagéne a I'état initial. La probabilité de synthése d’'un agent de collagéne pendant une
heure (la durée d’'une itération k du SMA) est alors I'inverse de cette durée. La probabilité basale de

synthése de collagéne dans la media (MS€ _ (T)) pendant une durée T est alors égale a :

basal

m oC
Sbas

A1) =1,04x107° xT (3.23)

De plus, le TGF-B sécrété par les CML module la synthese du collagéne par les CML. Nous avons
ajouté une probabilité de synthése de collagene modulée par la masse de TGF-8. Les parametres
ont été identifiés a partir de I'équation utilisée dans |[Keshavarzian et al.| (2018) qui donne la masse
de collagene synthétisée par une CML en fonction de la masse de TGF-g8 pendant une heure. Cette
masse de collagéne synthétisée par une CML pendant une durée T en fonction de la masse de
TGF-B a été traduite en une probabilité de synthése d’'un agent de collagéne en suivant la méme
méthodologie que celle expliquée précédemment. Ainsi, la probabilité totale de synthese de col-

lagene par une CML pendant une heure est la somme de la probabilité basale MSE  (T) et celle
modulée par la masse de TGF-B (Srar4(09,T)) :
N800, T) = M Syoa(T) + Siar (079, T) (3.24)
avec
STGF—,B(O-H’ T)= Yrer-p X m%vpl},;(o'e, T) (325)

Ol Yrors = 2,27 x 1073 fg~! et mSML en [fg].

TGF-B

D’autre part, [Okada et al. (1987) ont montré que les CML possédant un phénotype sécrétoire
synthétisent deux fois plus du collagene que les CML de phénotype contractile. Nous avons fait
I'hypothése que les CML qui ont migré vers I'intima perdent leur phénotype contractile et exhibent
un phénotype sécrétoire. Dans les modeles existants de I'hyperplasie intimale, I'épaississement du
a la synthese du collagene dans I'intima est souvent négligé, ce qui peut sous-estimer la sténose
artérielle résultante. Ainsi, dans notre modeéle, les agents de CML dans I'intima sont dotés d’une pro-
babilité de synthése de collagéne dans I'intima plus élevée que celle dans la media. Cette probabilité
iS¢ (T) est alors donnée par :

basal

iQC
Sbasal

(T)=2xM8E (T)=2,08x 107 xT (3.26)
La synthése de collagéne dans I'intima est également modulée par le TGF-3 sécrété par les CML
suivant I'équation La probabilité totale de synthése du collagene dans I'intima ((S(T, o)) est
alors définie par :

IS(T,09) = 'S¢

basal

(T) + Srerp(T, 09) (3.27)
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Probabilité de dégradation du collagéne : D(r, 0, T) [-]

Dans I'état basal, les CML dans la media sécrétent continuellement des MMPH qui sont des
enzymes comme les MMP-2, responsables de la dégradation du collagéne (Keshavarzian et al.,
2018). La synthese basale du collagene dans I'état basal est donc équilibré par une dégradation
basale qui assure la maintien d’une quantité de collagene constante. Nous avons considéré que les
probabilités basales de dégradation (MDf _ (T)) et de synthése (MSF (7)) de collagéne dans la
media sont alors égales.

IIIDC

basal

(T) — msc

basal

(T)=1,04x107°. (3.28)

De plus, le MMP-2 sécrété par les CML contribue a la dégradation du collagene dans la media. Ce
phénomeéne est modélisé par une probabilité de dégradation en fonction de la masse de MMP-2.
D’aprés la masse de collagene dégradée par une masse de MMP-2, nous avons calculé la proba-
bilité de dégradation d’'un agent de collagene par une CML en fonction de la masse de MMP-2. La
formulation mathématique a été établie a partir de I'équation issue de |[Zahedmanesh et Lally| (2012)
et qui décrit la masse de collagene dégradée par une unité de masse de MMP-2. Finalement, la

probabilité de dégradation du collagéne était la somme de la probabilité basale (M"DE (7)) et la
probabilité modulée par la masse de MMP-2 (DS, . ,(t,0%, 7)) :
MDC (1,00, T) = M Dp,(T) + " Dipp_ (7, 70, T) (3.29)
M Dinp 2,70, T) = Yanyip—2 X Mweip-2(T, 79, T) (3.30)

OU Yypup_p = 3,5 X 107 g™ et mymp—o(7, 079, T) = myss (7, T) + mSys, (09, T) en [fg].

Probabilité de dégradation de I’élastine : D°(z, 0, T) []

La dégradation basale de I'élastine n’a pas été prise en compte dans notre modéle, en rai-
son de sa longue demi-vie (Humphrey et Na, 2002a). Ainsi, la dégradation de I'élastine dans la
media a été activée uniquement en présence du MMP-2 et du MMP-9 sécrétés par les CML (Zahed-
manesh et Lally, 2012). Les regles régissant les probabilités de dégradation de I'élastine en fonction
des masses de MMP-2 et MMP-9 (D¢, , et D, .. ;) ont été identifiées a partir des équations
issues de Zahedmanesh et Lally (2012) qui donnent la masse de I'élastine dégradée par une unité
de masse de MMP-2 et de MMP-9 en suivant la méme méthodologie décrite précédemment. La
probabilité totale de la dégradation de I'élastine est ainsi donnée par :

DC(1,09,T) = DSpp» (700, T) + DSaip_o (0, T) (8.31)
D206, T) = Yagp_a X mnamp2(7, 09, T) (3.32)
Dwp-o(T0, T) = Yamp-o X maamp—o(0g, T) (3.33)

avec yipnpo = 3,14 x 107° fg7!, yympo = 1,036 x 1076 fg™!, mymp_o(r, 09, T) = m$y (7. T) +

mSyL (o9, T) en [fg] et myp-o(0g, T) = mSyL_ (079, T) en [fg].
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3.3.4/ DIFFUSION DU PDGF-BB ET bu TGF-B SECRETES PAR LES CE

Dans notre SMA, les CE peuvent se déplacer quand elles sont mises en mouvement par les agents
CML et les agents de la MEC. Les CE possedent également des probabilité de prolifération et
d’apoptose basales et sont susceptibles d’étre détériorées suite a des sollicitations mécaniques.
Néanmoins, nous n’avons pas pris en compte ces phénomeéenes dans notre modéle et nous avons
considéré que le nombre des CE reste constant durant le temps et que I'endothélium reste intact.

Les CE sont capables de sécréter des médiateurs de I'hyperplasie intimale comme le PDGF-BB, le
TGF-g et le NO en fonction des valeurs du WSS. Ces médiateurs sont ensuite diffusés dans la paroi
artérielle. lls agissent donc d’une maniére paracrine et peuvent activer des phénomeénes cellulaires
dans la media comme la prolifération et la migration des CML.

Notons que dans notre modele, la sécrétion des médiateurs par les CE n’aurait pas d’effet sur les
CML si leur diffusion dans la paroi artérielle n’était pas prise en compte. Par conséquent, nous avons
effectué un couplage du SMA avec un modele de diffusion, appliqué a chaque itération k (Figure|3.3),
qui simule la diffusion des médiateurs par les CE durant la durée T de chaque itération «.

Nous avons modélisé la diffusion des deux facteurs de croissance, PDGF-BB et du TGF-3, sécrétés
par les CE. Nous n’avons pas pris en compte la diffusion du NO en raison de sa rapidité a atteindre
un état d’équilibre (section [3.3.3.2).

Nous considérons que chaque CE correspond a une source ponctuelle continue qui diffuse un taux
de masse constant durant le temps (riigh . et ., donnés par les équations [3.2)et[3.3). Dans le
cadre de la diffusion radiale, la distribution de la masse de ces facteurs de croissance dans la paroi
de l'artére correspondait a la somme des masses diffusées par chaque CE.

Léquation de diffusion (deuxieéme loi de diffusion de Fick) est résolue pour chaque facteur de crois-
sance comme suit :

CE
Ompper_pp(X: 1)

o = DPDGF—BszmggGF_BB(X’ 1) + feogr-BB(X, ) (3.34)

CE
Oy, (X, 1)

ot = DTGF—,BVng(]‘i‘_ﬁ(X’ t) + f:FGF—/i(X, t) (335)

avec mpypgr (X, 1) et myS (x,1) la masse de PDGF-BB et TGF-B respectivement a x = (x,y) dans
l'artére et au temps ¢ € [0,T], T représente la durée de chaque itération k dans le SMA, V>
représente le Laplacien par rapport a x, Depcr-sp €t Dier s l€s coefficients de diffusion de PDGF-
BB et TGF-B respectivement, et fopgr-ps(X,?) €t fier4(X, 1) correspondent aux termes sources. Ces
termes sources sont définis a partir des taux de production de masse de PDGF-BB et du TGF-g,
qui sont indépendants du temps dans notre modele (riv55 . s (7) €t S (1)). Les positions des CE
&ij=1,..Ngc d€ Ncg sources et les taux de masse sécrétés sont ensuite utilisés pour définir les termes

sources de I'’équation de diffusion comme suit :

Ncg

JfepGr-BB(X) = mSSGF_BB(T) Z o(x = &) (3.36)
i=1
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Ncg

Frores(®) = 1 ﬁmz(s(x &) (3.37)

ou 6(x — &) correspond a la fonction de distribution de Dirac en 2D.

Le maillage utilisé dans la discrétisation de I'équation de diffusion correspond a celui de la grille
spatiale du SMA. Le maillage est récupéré du SMA a chaque itération k et contient les positions des
CE et leurs taux de production de masse en fonction de la valeur du WSS appliqué dans le SMA.
Léquation de diffusion est donc résolue a chaque itération k du SMA pour 0 <7 < T. Ensuite,ar=T,
la distribution finale des masses de PDGF-BB et TGF-3 sont introduites dans le SMA. Dans notre
modele, les patches possédent une variable décrivant la masse des facteurs qu’ils contiennent. Par
conséquent, le nouveau champ des masses des facteurs de croissance est attribué aux mailles a
chaque itération et correspond aux nouvelles valeurs de masse initiales. Ainsi, a chaque itération
k = 1,...K, les conditions initiales introduites a ¢ = 0 dans le modéle de diffusion (*mSE .. ..(x,0)
et "m% _+(x,0)) correspondent a la distribution de la masse finale (t = T') obtenue par le modéle de
diffusion a I'itération précédente (“"'mSE . pp(x. T) et *'mSE_(x, 7)) :

“mSE e (6 0) = mSE L e (X, T) k=1,..,K V x (3.38)

mlE_x,00 ="mh (x,T) k=1,..,K V x (3.39)

MoGe_p

Le terme source était également mis a jour par les nouvelles coordonnées des CE (&;) qui ont été
modifiées suite a la simulation des mouvements des agents au sein du SMA.

Par ailleurs, a k = 0, premiéere itération du SMA, et r = 0, le temps initial de la diffusion, les conditions
initiales du PDGF-BB et TGF-3 correspondent a :

Omitor_ps (X, 0) = 0 (3.40)
e (%, 0) = oy, (X) (3.41)
avec "mSE .. 5(x,0) représente la distribution de la masse de PDGF-BB a k = 0 et ,, <t (x) corres-

pond a la distribution de la masse de TGF-3 dans I'état basal obtenue d’un calcul préliminaire de la
diffusion de TGF-3.

En outre, nous avons considéré que les facteurs de croissance qui se diffusent dans la lumiére de
l'artere (||x|| < r;, |Ix|| est la norme euclidienne de x) sont immédiatement évacués par le sang. Afin
de modéliser ce phénoméne, nous avons appliqué la condition mgy .. pp (X, 1) = 0 et mS_(x, 1) = 0 sur
IIx]| < ri.

Par manque de données expérimentales sur la diffusion des facteurs de croissance in-vivo, deux cas
de conditions limites ont été testés —milieu fermé au niveau du rayon externe de la media (considéré
comme le cas de référence dans nos simulations) et milieu infini— dans le but d’étudier leur influence
sur I'évolution du systeme.
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3.3.5/ ALGORITHMES NUMERIQUES QUI DECRIVENT LA DYNAMIQUE DES CML ET DE LA
MEC

Les phénomenes subits par les agents au sein du SMA sont souvent accompagnés par des mou-
vements d’agents dans la grille spatiale. Par exemple, durant la migration, une CML se déplace de
la media vers l'intima par des pas discrets. Le déplacement des agents au sein de notre SMA est
contraint par la forme du maillage utilisé. Ainsi, nous avons développé des algorithmes qui décrivent
le mouvement subi par les agents lors de leur interaction au sein du SMA. Ces algorithmes per-
mettent également de conserver la symétrie cylindrique de I'artére dans le cas d’'une croissance
uniforme et éviter les anisotropies indésirables liées a la forme du maillage (section [2.6.3.7). Les
phénomeénes biologiques appliqués aux CML dans le modéle sont la prolifération, I'apoptose, la mi-
gration ainsi que la dégradation et la sécrétion des fibres de collagene. Les algorithmes développés
décrivent le mouvement des agents au cours de I'évolution du systeme.

Premirement, nous définissons le voisinage de Moore d’un agent au sein du SMA. Ce voisinage
correspond aux huit mailles (patches) voisines entourant 'agent, positionné au centre (figure |3.19).

FIGURE 3.19 — Schéma illustrant les huit voisins d’'une CML constituant le voisinage de Moore.

La prolifération et 'apoptose des CML sont basées sur des probabilités (P et A respectivement) et
sont exécutées consécutivement. En effet, une évaluation a été effectuée a chaque itération pour
déterminer quel événement une CML doit subir. A chaque itération k, un nombre 0 < p < 1 est
généré suivant une loi uniforme.

Si p < P alors la CML (cellule mere) subit une prolifération et crée un nouvel agent de type CML
(cellule fille). La cellule fille est placée dans I'un des patches vides, choisi aléatoirement, au voisinage
de Moore de la cellule mére. Si tous les patches voisins sont occupés, un algorithme a été développé
pour créer un patch vide voisin vers lequel la cellule fille puisse se déplacer (Algorithme (1] et figure

[3.20).
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FIGURE 3.20 — Schéma illustrant le mouvement des CML dans la media lors de la prolifération.

Algorithm 1 Pseudocode de I'algorithme suivi par une lors de la prolifération

Require: p <P

1:

®

10:
11:
12:
13:

neighbor-empty-patches < I'ensemble des places vides au voisinage de Moore de la CML en
prolifération
if neighbor-empty-patches + 0 then
Créer une CML-fille
Déplacer la CML-fille vers un patch des neighbor-empty-patches > Le patch est choisi
aléatoirement
else if neighbor-empty-patches= 0 then
while neighbor-empty-patches= () do
closest-empty-patch < le patch vide le plus proche de la CML en prolifération
closest-non-empty-patch < le patch voisin de closest-empty-patch le plus proche de la
CML en prolifération
Déplacer closest-non-empty-patch vers le closest-empty-patch
end while
Créer une CML-fille
Déplacer la CML-fille vers le patch vide des neighbor-empty-patches.
end if

Lévaluation de I'apoptose est effectuée avec le méme tirage p que celui de la prolifération, et pour
pp > (1 — A) comme condition de déclenchement de I'apoptose, afin d’éviter qu’une cellule subisse
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a la fois une prolifération et une apoptose durant une méme itération.

Ainsi, si p > (1 — A), la CML subit une apoptose et sera éliminée du systeme. Un algorithme est
alors appliqué afin de remplacer le patch vide de la CML apoptotique (Algorithme [2 et figure [3.20).
Notons que cette évaluation n’est valable que lorsque les conditions P < (1 —A) et P, A <<< 1 soient
vérifiées, ce qui est le cas dans notre modele.

(b.1) (b.2) (b.3)

Elpaw

ewnur 137

I:] Patch vide O c @ cvt (5 cMLen apoptose Collagene '\ Elastine

FIGURE 3.21 — Schéma illustrant le mouvement des CML dans la media lors de la prolifération.

Algorithm 2 Pseudocode de I'algorithme suivi par une [CML] lors de I'apoptose

Require: p > (1 — A)

1:
2:

Eliminer la CML apoptotique du SMA et créer un patch vide & sa place
closest-non-empty-patch-on-boundary < le patch non vide le plus proche de la CML apopto-
tique et situé sur les limites de l'artére.

: empty-patch < le patch vide de la CML éliminée

while le patch de closest-non-empty-patch-on-boundary # vide do
closest-neighbor-to-boundary < I'agent voisin de empty-patch le plus proche de closest-non-
empty-patch-on-boundary
Déplacer closest-neighbor-to-boundary vers empty-patch
empty-patch <« nouveau patch vide libéré par le déplacement de closest-neighbor-to-
boundary
end while

La synthése et la dégradation des fibres de collagéne, et la dégradation des fibres d’élastine par
les CML suivent les mémes algorithmes que ceux de la prolifération et de I'apoptose. Un nombre
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0 < p < 1 est généré et comparé avec les probabilités d'une CML a synthétiser ou dégrader des
agents de la MEC. Si p < MS€, une CML crée un nouvel agent de type MEC (collagéne) suivant
I'algorithme [1L En revanche, si p > (1 - MDC), 'agent de collagéne le plus proche de la CML est
éliminé de la media suivant I'algorithme 2| D’autre part, une nouvelle évaluation est effectuée pour
la dégradation de I'élastine. Si p > (1 — MDC) I'agent d’élastine le plus proche de la CML est éliminé
suivant I'algorithme [2| Dans I'intima, il N’y a pas de dégradation de la MEC, seule la synthese de
collagéne par les CML présentes dans I'intima (\S°) est prise en compte suivant I'algorithme [1]

Une autre évaluation est effectuée en générant un nombre 0 < p < 1 aléatoire pour évaluer la
probabilité de migration d’'une CML. Si p < M, la migration de la CML est activée. Lorsqu’une CML
subit une migration, elle se déplace suivant les patches vides dans la direction de I'intima. Si aucun
patch vide voisin existe, la cellule en migration pousse I'un des agents se trouvant sur les patches
ayant des distances plus proches de I'intima, vers le patch vide le plus proche. La CML peut alors se
déplacer vers le patch devenu vide (Figure et Algorithme [3). La CML posséde une vitesse de
migration V,,, = 10 um/h, par conséquent, a chaque itération &, la CML se déplace d’'un seul patch
(de dimension 10 pm) jusqu’a ce qu’elle arrive dans I'intimaou elle arréte de migrer. Le patch vide
créé est ensuite rempli suivant I'algorithme [2|

(a.1) (a.2) (a.3)

Elpall

O
1

O

O

O
oWyl 13T

O

O

L J

L

(a.4) (a.5)

I:lpalch vide . CE . ML . CML en migration Collagéne \ Elastine

FIGURE 3.22 — Schéma illustrant le mouvement des CML dans la media lors de la migration.
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Algorithm 3 Pseudocode de I'algorithme suivi par une CML lors de la migration pendant une itération
k.
Require: p <M
1: dsr < la distance de la CML en migration par rapport au centre de I'artere
2: empty-neighbors-closer-to-center « I'ensemble des patches voisins vides de la CML en migra-
tion ayant une distance d < dg. > d est la distance d’un patch par rapport au centre de

lartere
if empty-neighbors-closer-to-center # 0 then
Déplacer la CML en migration vers I'un des empty-neighbors-closer-to-center
else if empty-neighbors-closer-to-center = 0 then
while empty-neighbors-closer-to-center = 0 do
closest-empty-patch < le patch vide le plus proche de la CML en migration
closest-non-empty-patch < I'agent voisin de closest-empty-patch le plus proche de la
CML en migration
9: Déplacer closest-non-empty-patch vers closest-empty-patch
10: end while
11: end if
12: Déplacer la CML en migration vers I'un des empty-neighbors-closer-to-center > Le patch est

@ N o2 g A

choisi aléatoirement

Outre des algorithmes de production et d’élimination des agents au sein du SMA, nous avons
développé des algorithmes de régularisation qui assure le lissage des couches limites de la me-
dia et de I'intima de I'artére durant le mouvement des agents. En effet, le mouvement des agents
est susceptible de créer des pics géométriques sur les couches limites, en particulier a I'interface de
la lumiere, ce qui peut compromettre la géométrie axisymétrique du modele et produire des formes
non biologiques (Corti et al., [2020). Par conséquent, un algorithme de lissage a été appliqué sur les
interfaces aprés chaque itération k. Celui-ci permet de lisser les couches limites en augmentant la
surface de contact entre les agents. Il consiste a : i) calculer un rayon moyen des interfaces internes
et externes, ii) rechercher des agents situés sur des rayons inférieurs (pour les limites internes) ou
supérieurs (pour les limites externes) au rayon moyen de l'interface, iii) réorganiser les agents en les
déplacant vers le patch vide le plus proche situé sur le rayon moyen de l'interface, iv) mis a jour des
types de patches selon la nouvelle configuration (Figure [3.23).

(b) © (d)
N\ N\ N\ \ N\ N\
- NN N@IN AL JIAS

O ce @ Collagéne \\ Elastine

FIGURE 3.23 — Schéma illustrant le mouvement des agents lors du lissage des frontieres de la
media.
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3.4/ SYNTHESE

Dans ce chapitre, nous avons d’abord décrit les phénoménes biologiques que nous avons pris
en compte dans notre modéle biologique pour simuler I'apparition de I'hyperplasie intimale induite
par les vibrations. Nous avons présenté un modele au niveau cellulaire qui peut étre défini selon
quatre niveaux : i) 'application des sollicitations mécaniques sur les cellules vasculaires, ii) I'activité
sécrétoire des Cellules Endothéliales (CE) et des Cellules Musculaires Lisses (CML) régulée par
les valeurs des grandeurs mécaniques, iii) la modulation du comportement biologique des CML et
de la Matrice ExtraCellulaire (MEC) suite aux sollicitations biochimiques induites par les médiateurs
sécrétés par les CE et les CML et finalement, iv) les effets sur la croissance et la géométrie de
l'artére. Ensuite, nous avons présenté le modéle Systéme Multi-Agents (SMA) élaboré sur le logi-
ciel NetLogo. Nous avons décrit la géométrie de I'artéere, les différents types d’agents et des mailles
ainsi que le nombre des cellules utilisés dans le SMA. Les formulations mathématiques qui décrivent
les phénomeénes biologiques impliqués dans I'hyperplasie intimale ont été présentés. Nous avons
détaillé les tests expérimentaux sur des CE sous flux que nous avons menés afin de déterminer
I'évolution du PDGF-BB en fonction du Wall Shear Stress (WSS). Les données expérimentales is-
sues de ces tests ont permis d’identifier les parametres de la loi de sécrétion de PDGF-BB par les CE
implémentées dans le SMA. Les données expérimentales issues de la littérature qui nous ont per-
mis d’identifier les parameétres des regles implémentées dans le SMA qui régissent les phénoménes
biologiques ont été présentés. De plus, nous avons détaillé le modele de diffusion qui a été couplé
avec le SMA afin de résoudre la diffusion des facteurs de croissance sécrétés par les CE en fonc-
tion de WSS. Finalement, des algorithmes numériques qui décrivent le mouvement des CML au
sein du SMA ont été détaillés. Ces algorithmes permettent d’éviter les anisotropies numériques de
mouvement engendré par |'utilisation d’'un SMA basé sur une grille spatiale de maillage régulier.






4

COUPLAGE SYSTEME MULTI-AGENTS —
ELEMENTS FINIS

4.1/ INTRODUCTION GENERALE

Dans ce chapitre, nous présentons I'approche multi-échelles et multi-physiques adoptée dans notre
étude pour la modélisation de I'hyperplasie intimale induite par les vibrations transmises au systeme
main-bras. Le champ de contraintes circonférentielles engendré par la pression sanguine dans la pa-
roi artérielle, et dont les valeurs varient au cours de la croissance, est responsable de la modulation
de certains mécanismes cellulaires impliqués dans I'apparition de I'’hyperplasie intimale. En effet, par
exemple, comme montré dans I'équation la sécrétion des métalloprotéases matricielles (Matrix
MetalloProteinases —MMP—), enzymes responsables de la dégradation du collagéne et d’élastine,
peut étre stimulées quand les valeurs des contraintes circonférentielles sont perturbées. De plus,
une diminution des contraintes circonférentielles due a I'épaississement de la paroi artérielle peut
induire une inhibition de la prolifération des CML conduisant a une atrophie de la media (Eq. [3.14).

Par conséquent, la prise en compte de la mécanorégulation des phénomeénes biologiques
implémentés dans le SMA, nécessite la simulation du champ des contraintes cironférentielles
lorsque la géométrie change au cours de la croissance. A cet effet, notre approche consiste en
un couplage du Systeme Multi-Agents (SMA), décrivant les phénoménes biologiques au niveau cel-
lulaire, & un modeéle Eléments Finis (EE) qui décrit le comportement mécanique de I'artére & I'échelle
tissulaire. Ce couplage permet de simuler un nouveau champ de contraintes circonférentielles
quand la géométrie de I'artere évolue dans le SMA durant la croissance. Ce champ de contraintes,
réintroduit ensuite dans le SMA, permet alors la mécanorégulation des phénoménes biologiques.

Nous présentons d’abord I'élaboration du modele EF qui permet de simuler le champ de contraintes
circonférentielles résultant de I'application d’'une pression sanguine basale sur I'endothélium artériel.
Nous détaillons I'implémentation de différentes lois de comportement mécanique dans le modéle
EF afin d’étudier ensuite leur influence sur I'évolution de I'hyperplasie intimale. Enfin, les différentes
étapes de la communication entre les deux modeles ainsi que I'organigramme de la simulation du
couplage SMA-EF seront présentés.

81
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4.2/ |IMPLEMENTATION DE LA FORMULATION VARIATIONNELLE DANS FE-
NICS

4.2.1/ CAS GENERAL

Le logiciel FEniCS a été utilisé comme outil pour I'élaboration du modele EF et 'implémentation
des lois de comportement mécanique. FEniCS est une collection de composants de logiciels libres
et 'open source’, programmée dans Python et en C++, ayant chacun la particularité de résoudre
des équations aux dérivées partielles. Les composants fournissent des outils de calcul scienti-
fique pour travailler avec des maillages de calcul, des formulations variationnelles d’éléments finis et
d’équations aux dérivées ordinaires ou partielles.

Ainsi, I'élaboration du modele mécanique dans FEniCS nécessite 'implémentation des formulations
variationnelles qui permettent de trouver la solution des équations aux dérivées partielles par la
méthode des éléments finis.

La résolution du probléeme mécanique revient a résoudre I'équation d’équilibre statique qui permet
de trouver la position des particules suite a un chargement externe donné. Ceci revient a trouver la
position stationnaire d’'un potentiel d’énergie totale par rapport a un déplacement ¢. Dans le cas de
I'hyperélasticité, une fonction de I'énergie potentielle totale (I1(¢), ou ¢ est le vecteur de déplacement)
peut étre exprimée en fonction de la densité d’énergie de déformation ¥(C) dans un domaine V
comme suit :

H(¢)=f‘I’(C)dV—ffo-¢dV—f to-pdA (4.1)
1% 14 v

Le principe variationnel de Hill exprime que, parmi toutes les configurations admissibles de ¢, la
solution exacte doit minimiser I'équation[4.1] Cette solution représente la configuration qui rend nulle
la dérivée directionnelle de T1(¢) (DII(¢)[v]) dans une direction donnée v :

DII(¢p)[v] = f 8—T : DC[v] dV — ffo[v] dv — f to[v]dA =0 (4.2)
\4 oC \%4 av
En termes du second tenseur de Piola-Kirchoff, 'équation [4.2| peut étre exprimée comme :
DI(¢)[v] = fs : DE[v] dV — ffo[v] av — f to[v] dA =0 (4.3)
Vv Vv ov
ou S =22%L.
La solution de I'équation [4.3] est alors la configuration de ¢ qui minimise II(¢).
4.2.2/ CONDITION D'INCOMPRESSIBILITE

Plusieurs méthodes existent pour la modélisation de I'incompressibilité : méthode du multiplicateur
de Lagrange, méthode de pénalisation ou le principe variationnel de Hu-Washizu. Dans les cas des
matériaux hyperélastiques, la formulation variationnelle facilite I'introduction de ces méthodes qui
sont capables de limiter le verrouillage volumique relatif a la modélisation de I'incompressibilité par
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la méthode des éléments finis.

Dans notre démarche, une formulation variationnelle qui fait introduire un multiplicateur de Lagrange,
assimilée a une pression interne, a été utilisée. Une formulation mixte a deux champs, un champ de
déplacement et un champ de pression interne p, a été implémentée dans FEniCS.

Cette démarche consiste a ajouter le terme du multiplicateur de Lagrange a I'énergie potentielle
totale déja établie dans I'équation Lénergie potentielle totale devient alors la suivante :

ML(6. p) = TI(@) + fv p(J = 1)dV (4.4)

ou p est le multiplicateur de Lagrange assimilée a la pression hydrostatique interne et T1(¢) est
donnée par I'’équation |4.1

Par conséquent, la recherche de la condition stationnaire revient a trouver ¢ et p qui minimisent
I'équation Les solutions ¢ et p représentent alors les solutions qui rendent nulles les dérivées
directionnelles de I'équation [4.4]dans des directions données v et 6p (DI1.(¢, p)[6p] et DI (¢, p)[¥v])
tel que :

DIIL(¢, p)lop] = fV(SP(J - =0 (4.5)

Ainsi, si cette condition est satisfaite (Eq. pour toutes les fonctions é§p, la condition d'incompres-
sibllité (J = 1) est alors assurée.

Le second tenseur de Piola-Kirchoff dans le cas incompressible est donné par :

v
=225~ pF! (4.6)

4.3/ APPLICATION A DES LOIS HYPERELASTIQUES INCOMPRESSIBLES

Le but de I'élaboration du modele mécanique dans FEniCS est de simuler les contraintes cir-
conférentielles induites dans l'artére suite a une application d’'une pression sanguine sur la paroi
artérielle interne.

La premiere étape de I'élaboration de ce modéle consiste a valider la formulation variationnelle
implémentée en utilisant des lois de comportements hyperélastiques ou I'énergie potentielle ¥(C)
est attribuée a une forme donnée correspondant a la loi hyperélastique modélisée.

Afin d’étudier l'influence du comportement mécanique de I'artére sur I'apparition de I'hyperplasie
inimale, trois lois de comportement hyperélastiques, isotropes et anisotropes, utilisées souvent dans
la modélisation du comportement mécanique de l'artére, ont été testées. Les deux lois isotropes
sont le modele Néo-Hookéen et le modéle de Yeoh (Rivlin et Saunders, 1951). La loi anisotrope est
celle de (Gasser et al., 2006) qui prend en considération les orientations de deux familles de fibres
de collagéne croisées dans la paroi artérielle. Un test d’inflation sur une artére coronaire a été mené
afin de valider le modele avec les données expérimentales issues de (Holzapfel et al., 2005).
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4.3.1/ GEOMETRIE ET CONDITIONS LIMITES

La géométrie de I'artére était assimilée a un cylindre creux (Figure [4.1), d'épaisseur H = 0,1 cm,
de rayon interne R = 0,4 cm et de longueur L = 2 cm. Ces dimensions sont issues de
(2015) et correspondent aux dimensions géomeétriques d’une artere coronaire.

~_

FIGURE 4.1 — Modéle du cylindre simulant I'artere. R = 0,4 cm, H=0,1cmet L =2 cm.

Le maillage, créé dans FENICS, correspond a un maillage non structuré comprenant 6800 éléments
(Figure d.2).

Un champ de déplacement nul a été imposé aux deux extrémités L = 0 cm et L = 2 cm. Un test
d’inflation a été mené en appliquant une pression interne (p;) variant entre 0 < p; < 13,3 kPa ou
pi = 13,3 kPa correspond a la pression sanguine basale (Holzapfel et al., 2000).

R
1
|
us
L

FIGURE 4.2 — Le maillage du cylindre créé dans FEnICS.

4.3.2/ ISOTROPIE

Les deux lois hyperélastiques isotropes implémentées que nous avons implémentées dans FEniCS
sont la loi de Néo-Hooke et celle de Yeoh exprimée respectivement comme (Rivlin et Saunders,

1951) :
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W(I) = cro(l = 3) (4.7)

W(I)) = cio(l1 = 3) + cao(Iy = 3)* + c30(Iy = 3)° + cao(Iy = 3)* + csoly = 3)° + coo(ly = 3)° (4.8)

ou cjpi=1,..6 SONt des parametre matériaux et I; = trC c’est le premier invariant du tenseur de Cauchy
droite C.

En raison d’'un manque de données expérimentales sur les paramétres matériaux qui régissent le
comportement des artéres digitales, les parametres utilisés dans notre modele de l'artére digitale
correspondent au comportement des artéres coronaires. En effet, les arteres digitales possedent
les mémes propriétés mécaniques que les arteres coronaires puisqu’elles appartiennent a la méme
famille d’arteres musculaires. Ces parametres ont été issus de Schiavone et Zhao (2015) pour la loi
de Yeoh et deNoble et al.|(2020) pour la loi Néo-hookéenne (Tableau [4.7).

Le déplacement suite a I'application de la pression interne sur la paroi artérielle est ensuite calculé
en utilisant la formulation variationnelle décrite dans la section précédente.

Finalement, le tenseur des contraintes de Cauchy est calculé par :
o=-pl+2yB (4.9)

avec y; = d¥/dI, et B correspond au tenseur de Cauchy Green gauche (Eq. [2.6).
La variation des contraintes circonférentielles en fonction des élongations circonférentielles est
montrée dans la figure

TABLE 4.1 — Parameétres matériaux utilisés pour les lois hyperélastique isotropes implémentées dans
FENICS.

C1o [kPa] C0 [kPa] C3p [kPa] Ca0 [kPa] Cs50 [kPa] Ce0 [kPa] Références
Néo-Hooke 21,62 - - - - - Noble et al.| (2020)
Yeoh 6,52 48,9 9,26 760 -430 87 (Schiavone et Zhao, |2015)

4.3.3/ ANISOTROPIE

La loi anisotrope considérée est celle développée par|Gasser et al. (2006), nommée également la loi
HGO. Cette loi décrit la dispersion des fibres de collagéne dans la paroi artérielle. Elle est exprimée
par :

WY, 1oy,) = cot(Iy —3) + Z 2k—l;2[exp {a[xly + (1 = 300 — 117} = 1] (4.10)

avec n le nombre de familles de fibres de collagéne considérées et « le paramétre décrivant la
dispersion des fibres.

Cette loi décrit une anisotropie a deux familles de fibres (n = 2) dans les directions ag; et ap,
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(Figure [4.3) telle que :

0 0
g1 = |cosB|, apn =| cosB (4.11)
sinf3 —sinf

Les équations de 1,, et I, s’expriment alors par :
IM(C,a()l) =C: M1 = ap1 C- ao1 (4.12)

I,(C,ag2) = C: M =agy - C-agp (4.13)

Fibres de collagéne
arrangées d'une facon
hélicoidale dans I'adventice

Fibres de collagéne
arrangées d'une facon
hélicoidale dans la media

FIGURE 4.3 — Les deux familles de fibres de collagene prise en compte dans le modéle HGO.

Les parametres utilisés pour notre modéle sont issus de (Schiavone et Zhao| (2015) et donnés dans
le tableau

Le tenseur des contraintes de Cauchy du modele |Gasser et al. (2006) dépend des invariants I;, 1,
et 1,, et est calculé comme suit :

o =-pl+2¢B+2Ysmem+ 2ysm @ m (4.14)

avec Yy = d¥/0l,, ety = 0¥ /01,,.

TABLE 4.2 — Paramétres matériaux utilisés pour la loi anisotrope (Gasser et al., [2006) implémentée
dans FEniCS.

1o [KPa] ky [kPa] ko [-] k[] B Référence
Modele HGO 1,4 180 100 0,314 49,98° Schiavone et Zhao 2015[)
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FIGURE 4.4 — Lélongation circonférentielle en fonction des contraintes circonférentielles obtenues

pour un test d’inflation pour les trois lois hyplerélastiques. Les données expérimentales sont issues
de Holzapfel et al.| (2005).

4.4/ ALGORITHMES DU COUPLAGE SYSTEME MULTI-AGENTS — ELEMENTS
FINIS

Le couplage SMA-EF consiste en un échange de données entre les deux modéles, d’'une part pour
construire le modele EF et simuler les contraintes circonférentielles et d’autre part pour simuler la
mécanorégulation des phénomeénes biologiques implémentés dans le SMA.

Premierement, la géométrie de l'artere est issue du modele SMA implémenté dans NetLogo. La
géométrie est ensuite introduite dans le logiciel FEniCS ou le modele EF sera créé afin de simuler
les contraintes circonférentielles dans la paroi de I'artére. Les valeurs de contraintes obtenues sont
de nouveau introduites dans le SMA comme variables spécifiques a chaque maille (Figure [4.5). Un
nouveau champ de contraintes est simulé a chague pas de couplage en fonction de la nouvelle
géométrie modifiée dans le SMA au cours de la croissance.

Les algorithmes de communication entre NetLogo et FEniCS ont été implémentés dans Python en
utilisant les librairies PyNetlogo, pour la communication entre NetLogo et Python, et d’autres librairies
comme pandas et numpy pour le stockage des données issues des deux modeles. Cette étape a été
effectuée automatiquement sans l'intervention de I'utilisateur, en définissant un temps de couplage
t., ou de maniére équivalente un indice de couplage k. tel que t. = k. x T, ou T est la durée d’une
itération. Par conséquent, quand k est un multiple de k. (k—"c e N, N ensemble des entiers naturels) le
couplage entre les deux modéles est activé.
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FIGURE 4.5 — Schéma qui montre la simulation du champ de contraintes circonférentielles dans
FEniCS a partir de la géométrie issue de NetLogo.

Les différentes étapes du couplage SMA-EF sont les suivantes :

1.

les coordonnées des mailles appartenant a la géométrie artérielle sont récupérés du logiciel
NetLogo (mailles SMA),

les contours interne et externe de la géométrie artérielle sont ensuite identifiés. Ces contours
correspondent respectivement aux coordonnées des mailles situées sur I'endothélium et au
rayon externe de la media,

les coordonnées des mailles des contours sont introduites dans le modele EF ou une
géométrie circulaire est créée puis maillée. Les conditions limites sont ensuite appliquées,

le champ des contraintes circonférentielles est alors simulé en appliquant une pression interne
qui correspond a la pression sanguine basale sur I'endothélium artériel,

les coordonnées du maillage du modéle EF ainsi que les valeurs de contraintes cir-
conférentielles correspondantes sont récupérées de FEniCS,

une interpolation sur les coordonnées du maillage de la géométrie artérielle du SMA est ef-
fectuée. Une valeur de contrainte o est assignée a chaque maille selon sa position a l'intérieur
de l'artére,

le maillage SMA contenant les valeurs de contraintes circonférentielles dans chaque maille est
réintroduit dans NetLogo.

Lorganigramme de la simulation contenant le couplage complet est montré sur la figure La
boucle sur les itérations k est implémentée dans Python.

Le SMA et le modéle de diffusion sont simulés a chaque itération. La communication entre les
deux modéles peut étre établie a chaque itération ou bien toutes les k. itérations. Les nouvelles
contraintes circonférentielles sont alors réintroduites dans le SMA ou elles régulent des phénomenes
biologiques comme la sécrétion des facteurs de croissance et des[MMPI par les Cellules Musculaires
Lisses (CML).

Pour les itérations k pour lesquelles le couplage n’est pas mis en oeuvre ( ¢ N), les valeurs de oy
seront identiques a celles de l'itération k — 1. De plus, les valeurs du WSS varient en fonction des
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itérations. Des cycles d’exposition aux vibrations seront donnés pour alimenter le modele mécano-
biologique.

O Initial geometry

_ Yes
k=k+1 k=K End Final geometry
\No‘/
Yes New Geometery
k mod k.=0

No

Wall Shear Stress

Meshing and

Old circumferential Boundary conditions
stress field (oe)
New geometry / © I
ECs factors Oo

NetLogo® E

5

FENICS
g& PrOJECG

secretion = f(WSS) i ing
circumferential stress
Boundary
smoothing Interpolation on
artery patches

Diffusion in artery
SMCs dynamics
ECMs dynamics

SMCs factors New circumferential
secretion = f(ce) stress field (os)

FIGURE 4.6 — Schéma de couplage entre le SMA et la simulation EF afin de simuler les contraintes
circonférentielles

4.5/ SYNTHESE

Dans ce chapitre, la stratégie adoptée pour la modélisation de I'’hyperplasie intimale a été présentée.
Cette stratégie consiste en un couplage entre un systeme multi-agents qui décrit les phénomeénes
biologiques et un modele éléments finis qui simule le comportement mécanique de l'artere.

D’abord, le modele EF a été décrit. La géométrie et le maillage ainsi que les conditions limites ont été
présentés. De plus, I'implémentation et la validation des deux lois de comportement hyperélastique
isotropes (Néo Hook et Yeoh (Rivlin et Saunders, |[1951)) et une loi anisotrope ((Gasser et al., 2006))
dans FEnICS ont été détaillées. Ces différentes lois de comportement qui sont souvent utilisées
dans la modélisation du comportement mécanique de I'artére permettent de développer une étude
portant sur l'influence du comportement mécanique de 'artére sur I'évolution de I'hyperlasie intimale.
Cette analyse sera détaillée dans la partie résultats.

Ensuite, nous avons présenté les algorithmes de I'étape de couplage entre les modele SMA et EF.
Cette étape consiste a récupérer la géométrie de I'artere du SMA implémenté dans NetLogo, puis
la communiquer a FEniCS ou les contraintes circonférentielles sont simulées dans la paroi artérielle
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en appliquant une pression sanguine basale. Létape de couplage a chaque k tel que ki e N permet
de calculer un champ de contraintes circonférentielles pour la nouvelle géométrie engendrée par
NetLogo au cours de I'évolution du SMA.

Finalement, le schéma de couplage complet a été présenté. Ce schéma montre I'approche multi-
échelles et multi-physiques qui permet de simuler les phénomeénes biologiques dans le SMA
implémenté dans NetLogo en fonction des valeurs de WSS qui correspondent a la présence ou a
I'absence de vibrations et les valeurs des contraintes circonférentielles qui sont issues d’'un modele
EF ou des lois de comportement complexes de I'artere peuvent étre modélisées.

Dans le chapitre suivant, nous présenterons la mise en ceuvre du modéle mécano-biologique en ap-
pliqguant un cycle d’exposition aux vibrations correspondant a une exposition professionnelle réaliste.
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5

SIMULATION PAR LA METHODE DES
SYSTEMES MULTI-AGENTS SEULE

Dans la premiére section de ce chapitre, nous présentons les résultats du systeme multi-agents
implémenté dans NetLogo, en étudiant uniquement I'effet du WSS sur le développement de I'hy-
perplasie intimale, sans prendre en considération les effets des contraintes circonférentielles. Nous
décrivons I'approche adoptée pour choisir le nombre de simulations qui permet de maintenir I'écart
des résultats dans un intervalle connu. Nous présentons aussi les résultats de I'étude de sensibilité
du modéle aux différents phénoménes biologiques implémentés dans le SMA ainsi que la sensibi-
lité aux parametres du modele de diffusion comme le coefficient de diffusion du PDGF-BB et les
conditions limites du modele.

Dans la deuxieme section, nous présentons les résultats du modele qui prend en considération les
effets du WSS ainsi que la variation du champ de contraintes circonférentielles durant la croissance.
Ce champ a été calculé en utilisant les équations de Lamé appliquée a une géométrie d’'un cy-
lindre épais parfait et en considérant une loi de comportement mécanique élastique linéaire. Nous
présentons également la sensibilité du modele au parameétre qui décrit le taux de la dégradation
naturelle du MMP-2, ainsi qu’aux parametres de la regle de production de masse du PDGF-BB par
les cellules endothéliales.

5.1/ HYPERPLASIE INTIMALE INDUITE PAR LES VIBRATIONS : EFFET DU
WSS

Dans notre étude, nous considérons que la diminution du WSS, induite par une exposition aux vibra-
tions transmises au systeme main-bras, est le facteur déclencheur de I'hyperplasie intimale chez les
travailleurs atteints du syndrome de Raynaud vibratoire. Comme nous I'avons déja détaillé, I'artere
est soumise a d’autres champs mécaniques qui peuvent également influencer les mécanismes cel-
lulaires. Ainsi, les phénomenes biologiques implémentés dans le SMA, sont modulés d’une part par
les valeurs du WSS qui décrivent la présence ou I'absence des vibrations et d’autre part par les
valeurs des contraintes circonférentielles (o) qui varient dans I'épaisseur durant la croissance.

Dans un premier temps, le systeme multi-agents a été testé en considérant un champ de contraintes
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circonférentielles basal et constant dans le temps, sans la prise en compte de la variations de
oy au cours de I'épaississement de l'artére. La formation de I'hyperplasie intimale a été simulée
alors en appliquant un cycle temporel du WSS qui décrit une exposition journaliere aux vibrations
chez les travailleurs exposés aux vibrations main-bras. En considérant un champ de contraintes
circonférentielles basal, nous avons ainsi ignoré la mécanorégulation des phénoménes biologiques
implémentés dans le SMA. Par conséquent, I'évolution du systeme était induite uniquement par la
variation du WSS selon le cycle d’exposition considéré.

5.1.1/ NOMBRE DE SIMULATIONS

Le systeme multi-agents développé comprend des regles probabilistes qui décrivent des
phénomeénes biologiques comme la prolifération, I'apoptose et la migration des Cellules Muscu-
laires Lisses (CML) et la dégradation et la synthése de la Matrice ExtraCellulaire (MEC). Ces régles
conféerent au systeme une stochasticité ou chaque simulation peut engendrer un résultat léegerement
différent mais uniformément distribué autour d’'une moyenne. Par conséquent, I'évolution du nombre
des agents ainsi que I'évolution des épaisseurs des couches artérielles au cours du temps ont été
quantifiées par leurs moyennes issues d’'un nombre N, de simulations. Nous détaillons ci-apres la
méthode adoptée pour identifier la valeur de Ny, retenue dans la suite des simulations.

Premierement, le modele a été testé dans I'état basal, c’est-a-dire en absence de vibrations. La
valeur du WSS dans cette configuration est maintenue constante. Cette valeur correspond a la
valeur du WSS basal mesurée dans l'artere digitale (r = 3 Pa). Nous considérons ainsi que le
nombre d’agents de CML et celui des agents de la MEC restent constants au cours du temps en
absence des vibrations. Dans notre SMA, les agents CML subissent des probabilités basales de
prolifération, d’apoptose, de synthése et de dégradation de collagene. Par conséquent, dans I'état
basal non vibré, le nombre d’agents de CML et d’agents de collagéne oscillent autour de leurs
valeurs basales peut étre observée (Figure[5.7).
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FIGURE 5.1 — La variation du nombre d’agents des Cellules Musculaires Lisses et des agents du
collagéne en fonction du temps pour une simulation dans I'état basal.

Afin de quantifier la précision du systeme en fonction du nombres de simulations et du temps,
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I'évolution du systeme dans I'état basal a été calculée pour 60 simulations. Les moyennes du nombre
d’agents de CML et ceux du collagéne sont ensuite calculées en fonction du nombre de simulations
et en fonction du temps en appliquant la technique de rééchantillonnage de bootstrap. Cette tech-
nique consiste a tirer n-uplets B fois, ou B est le nombre d’échantillons bootstrap, par tirage aléatoire
avec remise, a partir de 60 simulations.

La valeurs de n correspond alors au un nombre donné de simulations. La moyenne pour chaque
valeur de n est alors estimée comme la moyenne des moyennes de B échantillons bootstrap et
s’effectue suivant I'algorithme |4} Cet algorithme est répété pour chaque valeur de n ainsi que pour
trois durées de simulations différentes (T..q) : 5 ans, 7,5 ans et 10 ans. Ensuite, les moyennes du

Algorithm 4 Algorithme de I'échantillonnage bootstrap.

- B« 30
while » < Bdo
x « n-uplets
0(b) «— moyenne(x?)
b—b+1
end while
10— % Zle(e(b)) > 6 est la moyenne des moyenne 6(b) pour B échantillons bootstrap.

Noeagswh

nombre d’agents de CML et celui de collagéne ont été normalisées par rapport a leurs valeurs
basales a k = 0. Ces valeurs basales sont les valeurs attendues a la fin de chaque simulation dans
I'état basal. Ainsi, I'écart entre le nombre final moyen des agents et la valeur attendue a été quantifié
en écart relatif et représente la variation basale du nombre d’agents de CML et de collagéne.

La figure montre que les variations des moyennes se stabilisent en augmentant le nombre de
simulations. A n > 10 simulations le nombre de CML et de collagéne moyen normalisé se stabilise
autour de 0,8 % et 2,5 % respectivement. Nous considérons alors que ces écarts représentent I'état
basal et que toutes variations qui dépassent ces valeurs peuvent étre associées a des sollicitations
pathologiques.

Pour simuler I'’hyperplasie intimale induite par les vibrations main-bras, nous avons choisi un temps
de simulation de T,q = 10 ans. Par conséquent, nous avons pris un nombre Ny, = 10 comme nombre
de simulations minimales permettant d’obtenir une erreur < 0,8 % pour le nombre de CML et 2,5 %
pour celui du collagene. Sachant que le temps de calcul augmente avec N, cette méthode a permis
d’identifier un nombre de simulations qui permet d’obtenir une estimation précise de I'évolution du
systeme et assurer un temps de calcul raisonnable, sachant que le calcul d’'une simulation peut
prendre une vingtaine d’heures.
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FIGURE 5.2 — Les moyennes des nombres d’agent de CML et de collagene a ¢ = T.,4 en fonction du
nombre de simulations et pour trois durées de simulation T.,4. Les moyennes ont été normalisées
aux valeurs basales des nombres de CML et de collagene a k = 0.

Nous avons tracé I'évolution des agents de CML et du collagéne ainsi que I'évolution des surfaces
de la media et la surface de la lumiére pour une durée T.,q = 10 ans et pour N = 10 simulations
(Figure5.3). Nous remarquons que les surfaces de la lumiére et la media restent constants durant la
simulation. Dans la figure ainsi que dans tous les résultats présentés ci-apres, la ligne continue
représente la moyenne de la valeur considérée et la zone ombrée représente l'intervalle de confiance
a 95 % pour Ny, = 10 simulations.
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FIGURE 5.3 — La variation des nombres normalisés des CML et des agents collagéne ainsi que les
surfaces normalisées de la lumiere et de la media en fonction du temps dans I'état basal non vibré.
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5.1.2/ SIMULATION DE L'HYPERPLASIE INTIMALE

Afin de simuler I'hyperplasie intimale induite par les vibrations, une condition d’exposition journaliere
aux vibrations a été appliquée au modeéle. Les vibrations ont été représentées indirectement par la
valeur du WSS (r=1 Pa) obtenue dans I'artére digitale lors de I'exposition aux vibrations. Ainsi, cette
condition est décrite par un cycle temporel ou les valeurs du WSS varient durant le temps de =3 Pa
pour décrire I'état basal de repos sans vibration et =1 Pa pour décrire I'exposition aux vibrations. La
durée de la simulation est égale a dix ans, et correspond a un nombre moyen des années de travail
des salariés exposés aux vibrations main-bras. La durée d’exposition journaliére choisie (Te.y,) est
quatre heures par jour (Figure[5.4). Le choix de cette condition est basé sur des conditions de travail
réelles des travailleurs exposés plus de 20 heures par semaine.

e !
0 10 20 30 40 50 60 70
Time [h]

FIGURE 5.4 — La variation des valeurs du WSS durant le temps pour simuler une condition de travail
des travailleurs exposés aux vibrations main-bras. T, correspond a la durée d’exposition par jour
en heures.

Au sein du systeme multi-agents, a chaque itération k, la valeur du WSS est appliquée uniformément
sur les mailles de I'endothélium et contenant des cellules endothéliales. Ainsi, les phénoménes
biologiques implémentés au sein du SMA sont simulés en fonction de la valeur du WSS appliquée.

t=2.5 vears t =3 years t =10 years

No vibration
t=0
Vibration
exposure

FIGURE 5.5 — Représentation qualitative de I'évolution du modeéle de I'artére dans I'état basal et
dans I'état vibré durant le temps.

Dans I'état vibré, notre modele a prédit la formation d’'une hyperplasie intimale qui devient évidente
aprés 2 ans (CML > 0,8 %—Figure [5.6). Une comparaison qualitative avec le modéle a I'état basal
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non vibré, montre I'apparition d’'un épaississement intimal qui s’aggrave durant le temps (Figure [5.5).

Les résultats montrent une diminution de la surface de la lumiére au cours temps qui atteint 42 %
aprés 10 ans (Figure (d)). Cette diminution est due a I'épaississement fibro-cellulaire de I'intima.
En effet, a k = 0, I'intima ne contenait uniquement des cellules endothéliales. En raison de la diminu-
tion répétée du WSS au cours du temps, le PDGF-BB sécrété par les cellules endothéliales active la
migration des CML de la media vers I'intima (Figure (@)). Une augmentation du nombre total de
CML est également observée due a I'effet mitogénique du PDGF-BB sécrété, a I'activation de la pro-
lifération induite par la dimunition du TGF-g (Figure[5.7] (b)) et a I'inhibition de I'apoptose causée par
la diminution de la concentration molaire du NO (Figure [5.7| (c)). De plus, le nombre total d’agents
de collagene a doublé aprés 10 ans. Cette augmentation est due a la synthése du collagene par les
CML qui ont migré vers I'intima (Figure [5.8).
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FIGURE 5.6 — Les nombres normalisés des agents de CML et des agents de collagene et d’élastine
ainsi que les surface normalisées de la lumiére, de la media et de I'intima en fonction du temps dans
I'état vibré et dans I'état basal.
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FIGURE 5.7 — Variation de la masse totale des deux facteurs de croissance PDGF-BB et TGF-3 pour
t = 72 heures. Ce cycle est répété durant le temps pour dix ans.

Dans I'intima, nous observons une augmentation du nombre de CML due a leur migration de la
media et leur prolifération dans I'intima. Laugmentation du nombre d’agents de CML est accom-
pagnée par une augmentation du nombre d’agents de collagéne synthétisés dans I'intima. En effet,
les CML dans I'intima synthétisent deux fois plus de collagéne que les CML dans la media. Bien
que le nombre de CML commence a augmenter dans I'intima dés la premiére année d’exposition, le
nombre d’agents de collagéne commence a augmenter peu apres 2 ans afin gu’un nombre suffisant
de CML soient présents dans I'intima pour synthétiser du collagéne.
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FIGURE 5.8 — Les nombres normalisés des agents de CML et des agents de collagéne dans la
media et dans I'intima et dans I'état basal.

Le nombre d’agents d’élastine reste constant durant les 10 ans de simulation pour les deux états
vibré et non vibré (Table [5.2). En effet, la dégradation de I'élastine dans notre modéle est modulé
uniquement par les contraintes circonférentielles et donc les valeurs de WSS n’ont pas d’influence
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sur la dégradation d’élastine durant le temps.

TABLE 5.1 — Les nombres d’agents du SMA ainsi que les surfaces des différentes couches de I'artere
a I'état initial k=0.

Nombre d’agents de CML 1770 agents

Nombre d’agents de collagene 625 agents

Nombre d’agents d’élastine 209 agents
Surface de la lumiére 49,57x10% pm?
Surface de la media 26,4x10* um?
Surface de I'intima 2,28x10* um?

TABLE 5.2 — Les nombres normalisés aux valeurs initiales & k = 0 (Table [5.1) des agents du SMA
ainsi que les surfaces normalisées des différentes couches de l'artere a Te,q dans les états vibré et
non vibré. Les valeurs sont représentées par la moyenne + écart-type pour Ny, = 10 simulations.

Etat basal Etat vibré
CML 1,01 £ 0,05 1,93 £ 0,25
Collagéne 0,94 + 0,08 2,05+0,14
Elastine 1,00 + 0,00 0,99 + 0,002
Lumiere 0,99 + 0,01 0,58 + 0,05
Media 0,99 + 0,05 1,07 £ 0,15
Intima 1,00 = 0,00 10,2 + 2,14

5.1.3/ INFLUENCE DES MEDIATEURS SECRETES PAR LES CELLULES EN FONCTION DU
WSS

Afin d’étudier l'influence de chague médiateur sécrété par les CE en fonction du WSS sur la forma-
tion de I'hyperplasie intimale, nous avons testé le modele en I'absence de chacun de ces médiateurs.
Ainsi, nous avons testé trois configurations : absence de I'effet de TGF-8 scérété par les CE, ab-
sence de l'effet du NO sécrété par les CE et I'absence de I'effet du MMP-2 sécrété par les CML.
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La sécrétion du PDGF-BB est toujours prise en compte puisque le PDGF-BB est le seul médiateur
chimiotactique responsable de la migration des CML de la media vers I'intima, I'étape préliminaire
de I'hyperplasie intimale dans notre modeéle. Les résultats de chaque configuration ont été comparés
avec les résultats du modele complet ou tous les médiateurs sont pris en compte.

Premierement, nous avons testé le modele sans prendre en considération I'effet mitogénique de la
diminution de sécrétion du TGF-g sur les CML quand les valeurs du WSS diminuent. Nous observons
que dans cette configuration, les CML ont moins proliféré par rapport au modele complet (Figure
[5.9). Ainsi, une formation moins sévére de la sténose (22 % apres 10 ans au lieu de 42 %) et une
diminution de la surface de la media ont été observées (Figure [5.9).
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FIGURE 5.9 — Influence de la sécrétion du TGF-3 par les CE sur I'évolution du SMA durant le temps.

Labsence des effets de TGF-B engendre également moins de synthése de collagéne dans I'intima,
due a un nombre plus petit de CML dans I'intima(Figure [5.10).
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FIGURE 5.10 — Influence la sécrétion du TGF-B par les CE sur I'évolution du SMA durant le temps
dans chacune des couches media et intima.

La suppression des effets du NO sur I'apoptose des CML n’a pas affecté la sévérité de la sténose
artérielle apres 10 ans (Figure|5.11). Cependant, le nombre final de CML était plus faible par rapport

au modele complet (Figure[5.11](a)) et n’a donc pas conduit a la méme augmentation de I'épaisseur
de la média observée dans le modéle complet (Figure |5.12|(d)).
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FIGURE 5.11 — Influence de la sécrétion du NO par les CE sur I'évolution du SMA durant le temps.
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FIGURE 5.12 — Influence la sécrétion du NO par les CE sur I'évolution du SMA durant le temps dans
chacune des couches media et intima.

Enfin, I'élimination de la sécrétion de MMP-2 régulée par le WSS n’a eu aucun effet sur I'évolution
du systeme (Figure|5.13).
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FIGURE 5.13 — Influence la sécrétion du MMP-2 par les CML en fonction du WSS sur I'évolution du
SMA durant le temps.

Nos résultats ont montré que le MMP-2 modulée par le WSS n’avait aucun effet statistiquement
significatif sur les sorties du modele (p > 0,05) (Table . La MMP-2 est une enzyme qui, lors-
qgu’elle est présente dans le milieu, est responsable de la dégradation du collagéne et de I'élastine.
Par conséquent, dans le cas de la suppression de la MMP-2, nous devrions nous attendre a un
nombre final de collagéne dans le milieu supérieur a celui du modéle complet. Cependant, les taux
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de dégradation du collagene et de I'élastine entre le modéle complet et le modele sans MMP-2
n’étaient pas significativement différents (Tableau [5.3).
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FIGURE 5.14 — La masse totale de MMP-2 sécrétée par les CML au cours du temps.

Cela démontre que les niveaux de MMP-2 modulés par le WSS n’ont pas induit un taux de
dégradation qui conduirait a une perte d’agents de la MEC. En effet, la dégradation de I'élastine
et du collagéne dans notre modele ne serait visible que si les quantités de MMP-2 dégradaient une
masse de collagéne équivalente a la masse d’'un agent (m.). Par conséquent, toute variation de la
masse de la MEC inférieure a la masse d’'un agent ne serait pas visible dans notre modele. La masse
totale de MMP-2 sécrétée par les CML est montrée dans la figure La figure droite montre les
variation cycliques de la masse de MMP-2 durant les cycles d’exposition aux vibrations. La diminu-
tion de la masse de MMP-2 apres l'arrét des vibrations est due a la dégradation naturelle du MMP-2.
Nous remarquons que pour un cycle d’exposition de quatre heures par jour, la masse de MMP-2 ne
s’élimine pas totalement du systeme et elle ne dépasse pas la masse de MMP-2 nécessaire pour
dégrader plus de masse de collagéne contenu dans un agent MEC. Notons que ce résultat dépend
de la masse de collagéne attribuée a chaque agent a k = 0.
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TABLE 5.3 — Le nombre final des agents ainsi que les surfaces des couches de I'artere a T.,q dans
les configuration suivantes : i) en absence de I'effet du TGF-g sécrété par les CE, ii) en absence de
I'effet du NO sécrété par les CE et iii) en absence de I'effet du MMP-2 sécrété par les CML en fonction
du WSS. Les valeurs sont normalisées par rapport a leurs valeurs basales et sont représentées par
la moyenne + écart-type pour N = 10 simulations. * représente une p-value p < 0.05.

Modele complet  Sans l'effet de TGF-3  Sans I'effet de NO  Sans I'effet de MMP-2 (1)

CML 1,93 +£ 0,25 1,35+ 0,11* 1,60 + 0,14* 1,96 = 0,11
Collagene 2,05 + 0,14 1,72 + 0,11* 1,98 + 0,18 2,22 + 0,28
Elastine 0,99 + 0,002 1,00 + 0,00 0,99 + 0,002 1,00 + 0,00
Lumiére 0,58 + 0,05 0,72 + 0,03* 0,63 + 0,05 0,52 + 0,09
Media 1,07 + 0,15 0,85 + 0,07* 0,91 +0,11* 1,00 + 0,12
Intima 10,2+ 2,14 7,14 +1,63" 9,14 £ 2,12 11,7 £ 2,94

Les résultats finaux des comptages des différents types d’agents ainsi que les surfaces des couches
de l'artere sont présentées dans le tableau Nous remarquons que l'effet prolifératif de TGF-8
est prépondérant sur I'évolution du systéme. Il y a un effet statistiquement significatif (*p <0,05) sur
toutes les données de sortie en comparant avec le modele complet. Leffet du NO était significatif
sur le nombre de CML et la surface de la media. Finalement, I'élimination de la sécrétion du MMP-2
par les CML en fonction du WSS n’a eu aucun effet significatif sur I'évolution du SMA. Lévolution de
I'élastine n'a été affecté par aucun médiateurs testés.

5.1.4/ INFLUENCE DES PARAMETRES DE LA DIFFUSION DU PDGF-BB

Le PDGF-BB était le facteur fondamental de notre modéle, qui déclenche I'apparition de I'’hyperplasie
intimale. Le PDGF-BB est sécrété par les CE lorsque celles-ci sont exposées a des faibles valeurs
de WSS. Leffet paracrine du PDGF-BB sur les CML est assuré par la diffusion de ce dernier dans
les couches de l'artere. Notre SMA a été couplé avec un modele de diffusion qui permet d’obtenir la
distribution du champ de masses de PDGF-BB dans la media. Ainsi, il était possible de modéliser la
modulation du comportement des CML par les masses locales du PDGF-BB présentes dans chaque
maille contenant des CML. Or, la quantité de masse de PDGF-BB diffusée dans la media dépend
du coefficient de diffusion du PDGF-BB ainsi que des conditions limites du modéle. Par conséquent,
nous avons étudié I'influence du coefficient de diffusion de PDGF-BB (Dppgr-gs) ainsi que le choix
des conditions limites du modele de la diffusion sur I'évolution du SMA.

Trois valeurs du coefficient de diffusion ont été testées pour le modele complet : Dy = Dppcr_ps =
1,26 x 10_7cm2 cee S_l, D> = Dppgr-pg X 0,1 et D3 = Dppgr-gp X 10.
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Une valeur D, = Dppgr-gs X 0,1 a déclenché une prolifération et une migration excessives des
CML, qui dans certains cas de simulations, ont conduit a I'occlusion compléte de I'artere apres 4
ans (Figure [5.15| (d)). Nous remarquons aussi que la surface de la media a diminué (Figure |5.15
(e)) tandis que la couche de I'intima s’est considérablement épaissie apres 4 ans (Figure ()E
D’autre part, lorsque D3 = Dppgr_gp X 10 €st prise en compte, une croissance artérielle externe a été
observée. Cette croissance est caractérisée par une augmentation de la surface de la media (Figure
[5.15). La surface de la lumiere est légérement réduite apres dix ans et un Iéger épaississement de
I'intima est observé. Un coefficient de diffusion plus élevé entraine une diminution de la masse locale
de PDGF-BB autour des CML (Figure [5.16), entrainant une diminution des taux de migration et de
prolifération des CML induits par le PDGF-BB. Nos résultats montrent que cette diminution de la
masse de PDGF-BB diffusée a eu un effet mineur sur le nombre de CML alors qu’'une augmentation
de I'épaisseur de la media a été observée.

En effet, avec une masse de PDGF-BB plus faible, moins de CML migreraient de la media vers
I'intima tout en continuant a proliférer grace a d’autres facteurs (TGF-8 et NO), ce qui conduirait a
une augmentation de I'épaisseur de la media. En outre, seule une légére diminution de la surface
de la lumiere a été observée. Cela indique que quelques CML ont migré de la média vers I'intima,
soulignant ainsi que les effets du PDGF-BB sur la migration chimiotactique des CML étaient cruciaux
pour le processus d’hyperplasie intimale. Le contenu en élastine était insensible a la variation du
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FIGURE 5.15 — Sensibilité du modéle au coefficient de diffusion du PDGF-BB (Dppgr_gg).-
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FIGURE 5.16 — La masse totale du PDGF-BB pour les deux coefficients de diffusion testés.

De plus, dans le cas de conditions limites d’'un milieu infini, une augmentation du nombre total des
CML de l'ordre de 15 % a été observée par rapport a une condition limite de milieu fermé (Figure
5.18| (a)). De plus, un épaississement de la surface de la media a été observé aprés 5 ans de
simulation (Figure |5.17| (e)) accompagnée par une augmentation des CML dans la media (Figure
5.18| (a)). En revanche, le choix des conditions limites n’a pas affecté le nombre des autres agents
apres 5 ans (Figure [5.17).
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FIGURE 5.17 — Effets des conditions limites du modeéle de la diffusion sur I’évolution du SMA.

La seule différence observée entre les deux cas de conditions limites était le nombre de CML et
I'épaisseur de la media (Figure [5.17] (a) et (€)). Dans le cas de la modélisation d’'un milieu infini,
les quantités de PDGF-BB et de TGF-g sont plus petites que celles dans un milieu fermé (Figure
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[5.19). Une diminution de la masse de TGF-g a conduit a une prolifération plus importante des CML,
puisque la prolifération des CML augmente avec la diminution du TGF-B. Les conditions limites n’ont
pas d’influence sur la migration des CML. Le nombre de CML dans I'intima (Figure |5.18|(d)) est en
effet presque inchangé quelle que soit la condition limite simulée.
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FIGURE 5.18 — Influence du choix des conditions limites du modeéle de diffusion sur I'évolution des

nombres de CML et de collagéne dans la media et dans I'intima.

PDGF-BB

TGF-B

PDGF-BB [fg]

0.0

N N

12.0

11.0

10.0

9.0

TGF-B [fgl

8.0

7.0

6.0

5.0

a

\

0

10 20 30 40 50 60 70
Time [hours]

— infinite

0

— closed

10

20

30 40

Time [hours]

50

60 70

FIGURE 5.19 — La masse des deux facteurs de croissance PDGF-BB et TGF-3 pour les deux condi-
tions limites : infinie et fermée.



5.2. MECANOREGULATION DES PHENOMENES BIOLOGIQUES 109

5.2/ MECANOREGULATION DES PHENOMENES BIOLOGIQUES

5.2.1/ INFLUENCE DES CONTRAINTES CIRCONFERENTIELLES

Afin d’étudier l'influence de la mécanorégulation (influence de o) des phénomenes biologiques
au cours de la croissance sur I'évolution du SMA, nous avons calculé, a chaque itération «, le
champ de contraintes circonférentielles induit par la pression sanguine interne p; = 13,3 Pa. Ce
champ de contraintes a été calculé, dans un premier temps, en utilisant les équations de Lamé
et en considérant I'artere comme un cylindre épais ayant un comportement mécanique élastique
linéaire. Les équations de Lamé permettent de calculer les contraintes circonférentielles et radiales
dans I'épaisseur, due a I'application des pressions interne et externe sur les parois du cylindre. Ces
équations sont données par :

o(r)=A- —i (5.1)
r

og(r) =A+ —32 (5.2)
r

avec A et B des constantes a déterminer en fonction des conditions limites du modéle.

Lumiére

FIGURE 5.20 — La géométrie de I'artere utilisée dans NetLogo.

Dans notre cas, I'artére est soumise uniquement a une pression interne p; = 13,3 kPa. Ainsi, les
valeurs des contraintes radiales sur les rayons interne et externe (r; et r.) sont les suivantes :

rzri’ O—l' = _pl

r=re, 0y =0

Ces conditions limites permettent de calculer les constantes A et B. La valeur de o est alors calculée
pour chaque maille du SMA en fonction de sa position dans I'artere :

2 2.2
Dir; Fer pi

o6 = ‘2+ '26(2 12) (5.5)
re = reoNrg =

En appliqguant un champ de contraintes circonférentielles calculé par les équations précédentes,
nous avons pris en compte la mécanorégulation des mécanismes cellulaires implémentés dans notre
SMA.
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FIGURE 5.21 — Evolution du SMA en prenant en compte la mécanorégulation des mécanismes

cellulaires implémentés.

La figure [6.21] montre I'évolution du SMA ol les phénomeénes biologiques sont modulés par les
valeurs du WSS (1) et celles des contraintes circonférentielles (o). Le modeéle prédit également une
hyperplasie intimale induite par un épaississement fibro-cellulaire apres une durée de simulation de
10 ans. Le sténose est de I'ordre de 30 % au bout de 10 ans (Figure|5.21|(e)).
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le SMA.
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De plus, une dégradation importante du collagene dans la media a été observée (Figure [5.22 (b)).
Comme le montre la figure [5.21| (b), I'’évolution du nombre total d’agents de collagéne représente
deux phases : une premiére phase qui correspond a la dégradation du collagéne dans la media et
une deuxieme phase représentant la synthese du collagéne dans I'intima.

La figure [5.23/montre la variation du champ de contraintes circonférentielles dans la paroi artérielle
durant le temps. Nous constatons une diminution des valeurs de oy durant le temps. En effet,
I'hyperplasie intimale induite par la diminution du WSS fait croitre I'épaisseur de I'intima en dimi-
nuant la surface de la lumiére. De plus, la pression sanguine appliquée sur I'endothélium a été
supposée constante durant le temps. Par conséquent, cet épaississement engendre une diminution
des contraintes circonférentielles (Eq. [5.5).
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FIGURE 5.23 — Evolution du des valeurs du champ de contraintes circonférentielles durant le temps.

TABLE 5.4 — Le nombre final d’agents et des surfaces des couches de l'artére a Teq = 10 ans
dans le cas ou : i) les phénomenes biologiques sont modulés par = uniqguement ; ii) les phénoménes
biologiques sont régulés par 7 et o).

T T+ 0y

CML 1,98+0,25 1,87+0,15
Collagéne 2,05 +0,14 0,80 + 0,09
Elastine 0,99 + 0,002 0,75+ 0,04
Lumiére 0,58 +£ 0,05 0,70 + 0,02
Media 1,07 +0,15 0,95+ 0,10

Intima 10,2+2,14 7,41 +£1,48
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D’apres les regles implémentées dans notre SMA, la diminution des contraintes circonférentielles
induit la sécrétion du MMP-2 par les CML, enzyme responsable de la dégradation de la MEC dans
la media. La diminution des contraintes circonférentielles au cours de la croissance est ainsi accom-
pagnée par une augmentation de la masse de MMP-2 sécrétée par les CML dans la media. Par
conséquent, les agents de collagene et d’élastine dans la media ont été dégradés, complétement
aprés 5 ans concernant le collagene, puisque la probabilité de dégradation de collagéne par le
MMP-2 est plus élevée que celle de I'élastine.

5.2.2/ INFLUENCE DU TAUX DE DEGRADATION DU MMP-2

La dégradation compléete du collagéne dans la media durant la croissance artérielle est due a
la sécrétion du MMP-2 par les CML suite a la diminution des contraintes circonférentielles dans
I'épaisseur de I'artere. Dans notre SMA, nous avons également modélisé la dégradation naturelle
du MMP-2 durant le temps. C’est-a-dire, le MMP-2 sécrété par les CML est éliminé du systeme avec
un taux de dégradation égal a 1 % chaque heure. Nous supposons que ce parametre joue un réle
essentiel dans I'accumulation du MMP-2 sécrété par les CML et donc dans la dégradation du col-
lagene. La valeur considérée dans notre modele a été issue du modele de la croissance artérielle
élaboré par|Zahedmanesh et Lally| (2012). Cependant, une autre valeur du taux de dégradation du
MMP-2 issue de la littérature égale a 50 % par heure a été utilisé dans d’autres modeles de crois-
sance (Keshavarzian et al., 2018).
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FIGURE 5.24 — Influence du parametre de la dégradation naturelle du MMP-2 sur I'évolution du
systéme.
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Afin d’étudier la sensibilité du modele a ce parametre, nous avons choisi de tester le modele avec
un taux de dégradation de MMP-2 de 50 % chaque heure. Les résultats montrent que pour les
deux valeurs, la dégradation du collagene était importante dans la media. Par contre, pour une
dégradation naturelle de MMP-2 plus lente (1 % chaque heure), la dégradation du collagene a été
plus rapide et a eu un effet plus observable sur I'épaisseur de la media. De plus, la dégradation de
I'élastine a été plus importante pour le taux de dégradation plus lent de 1 %.

Cela est en accord avec la masse totale sécrétée du MMP-2 durant le temps. En effet, pour un taux
de dégradation plus lent, 'accumulation du MMP-2 durant le temps est plus importante et donc la
dégradation du collagene et de I'élastine sont plus importantes. Néanmoins, la masse de MMP-2
présente dans l'artére avec un taux de dégradation plus rapide, est suffisante pour engendrer une
dégradation observable du collagene dans la media.
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FIGURE 5.25 — Masse de MMP-2 sécrétée pendant 10 ans de simulation pour deux valeurs
différentes de parametres d’élimination de MMP-2.

5.3/ DISCUSSION

5.3.1/ ETUDE DE LA SENSIBILITE DU MODELE A CERTAINS PARAMETRES

La plupart des SMA dépendent des regles de comportement empiriques qui nécessitent une pa-
ramétrisation en se basant sur des données expérimentales. Dans certaines études, une approche
heuristique a été utilisée pour identifier les parametres de ces regles. Cette approche consiste a
effectuer des cycles de calibration et de vérification en comparant la sortie du modéle avec des ca-
ractéristiques histologiques des données expérimentales (Corti et al., 2020). D’autres auteurs ont
obtenu leurs parametres a partir des données expérimentales issues de la littérature (Keshavarzian
et al., 2018 Thorne et al., 2011}, Martin et al., 2015).
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Notre approche consiste a combiner des tests expérimentaux avec notre SMA afin de calibrer
les paramétres du SMA en fonction des résultats expérimentaux in-vitro. En plus de son effet mi-
togénique, le PDGF-BB est également un agent chimiotactique qui active la migration des SMCs de
la media vers I'intima, ce qui est un phénoméne clé dans le processus d’hyperplasie intimale. Par
conséquent, la paramétrisation de la regle de sécrétion de PDGF-BB par les CE était une étape
clé dans notre approche de modélisation. Nous avons mené des tests des HUVEC soumis a un
flux afin d’identifier les paramétres de la régle qui donne la masse de PDGF-BB sécrétée par les
CE en fonction du WSS. Nos résultats expérimentaux ont montré un rapport similaire des niveaux
de PDGF-BB entre 1 et 3 Pa par rapport aux données de la littérature (Hsieh et al., [1991). Cette
approche a augmenté la confiance dans notre SMA et a aidé a calibrer les autres paramétres is-
sus de la littérature en fonction de nos résultats expérimentaux. Cependant, dans certains cas,
les données expérimentales étaient rares et les modeles numériques ont été construits avec peu
de points d’ajustement. Par exemple, la concentration molaire du NO sécrétée par les cellules en-
dothéliales a été modélisée pour une valeur de la concentration estimée dans I'artére apres l'atteint
de I'état d’équilibre apres la diffusion du NO dans I'artére. Cette régle pourra étre améliorée quand
la quantité du NO sécrétée par chaque CE sera connue. Ainsi, nous pourrions également modéliser
la diffusion du NO dans l'artére.

Létude de la sensibilité du modele a chaque médiateurs sécrétés par les CE a permis de conclure
que le TGF-B présente le plus d’influence sur I'évolution du systeme. Par conséquent, la prise en
compte du TGF-B est crucial pour avoir une estimation plus précise de I'évolution de I'hyperplasie in-
timale durant le temps. Létude de la sensibilité du modeéle au coefficient de la diffusion du PDGF-BB
a montré que ce parameétre contribue largement a la formation de I'hyperplasie intimale. Une estima-
tion plus exacte de ce parametre est indispensable pour la calibration du SMA. Bien que cette étude
paramétrique ait permis d’identifier certains parameétres et médiateurs pertinents de I'hyperplasie
intimale, une étude paramétrique plus détaillée qui prendrait en considération la variation de chaque
parametre des regles implémentées dans le SMA peut étre envisagée afin d’identifier d’autres pa-
rametres plus pertinents et les effets potentiellement synergiques entre les différents parameétres.

D’autre part, la plupart des données expérimentales proviennent de tests a court terme et ont été
appliqguées a des simulations a long terme dans notre modéle. Ainsi, les comportements a long
terme de l'artere ont été ignorés pendant la période de 10 ans de la simulation au cours de la-
quelle les parametres des mécanismes cellulaires modélisés sont maintenus constants. De plus,
nous avons modélisé les effets de cinq facteurs qui affectent la dynamique des CML (PDGF-BB,
TGF-B et NO) et de la MEC (MMP-2 et MMP-9). Le choix de ces facteurs a été basé sur une étude
bibliographique concernant les effets de 'hémodynamique et les contraintes circonférentielles sur
les cellules vasculaires. Notre objectif était d’identifier les facteurs les plus pertinents impliqués dans
I'hyperplasie intimale. Cependant, au cours de ce processus, d’autres mécanismes cellulaires in-
duits par I'hémodynamique ont été ignorés, tels que les effets du PDGF-AA et du PDGF-AB sur la
prolifération et la migration des CML (Li et al., 2011).
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5.3.2/ EPAISSISSEMENT FIBRO-CELLULAIRE DE Lintima

Dans notre modele, nous avons modélisé la synthése du collagene par les CML qui ont migré de
la media vers I'intima. Ce mécanisme, souvent ignoré dans les modeles de la croissance artérielle
existants dans la littérature, joue un réle tres important dans la formation de I'hyperplasie intimale.
En effet, des observation histologiqgues montrent un épaississement intimal formé de CML et de la
MEC (Schwartz et al., [1992). De plus, des auteurs ont prouvé que les CML ayant un phénotype
synthétique sont capables de synthétiser du collagene avec un taux plus élevé que celles ayant un
phénotype contractile (Sjolund et al., [1986). Ainsi, le fait de ne pas prendre en compte la synthése
de collagéne dans l'intima peut engendrer une sous-estimation de la sténose artérielle. Notons
€galement que dans notre modele la synthese du collagene provenait uniquement des CML qui ont
migré dans I'intima et que d’autres mécanismes sont possibles qui activent la synthese de collagene
et d’autres éléments de la MEC.

5.3.3/ EFFETS DES CONTRAINTES CIRCONFERENTIELLES SUR UHYPERPLASIE INTIMALE

Les effets des contraintes circonférentielles ont été significativement observables sur la dégradation
du collagéne et de I'élastine dans I'artere. Cela est di a la sécrétion du MMP-2 induite par la dimi-
nution des contraintes circonférentielles durant la croissance. De plus, le collagéne de la media était
entierement dégradé aprés 5 ans et le contenu en élastine a diminué de 25 % apres 10 ans.

Durant les premiéres années de simulation, la dégradation du collagéne dans la media était plus
importante que la prolifération des CML induite par la diminution du WSS. Cela a entrainé une
diminution de I'épaisseur de la media jusqu’a ce que tout le collagéne soit dégradé (Figure [5.22).
Ces observations suggérent que la dégradation de la MEC dans la media peut étre considérée
comme marqueur de la formation de I'hyperplasie intimale chez les travailleurs susceptibles d’étre
atteints du syndrome de Raynaud vibratoire.

De plus, ces résultats sont cohérents avec les conclusions de Bayer et al.| (1999) sur la réponse
atrophique d’'une artére dans le cas d’une diminution des contraintes. Ces auteurs ont observé une
diminution du contenu en collagene et une réduction de I'épaisseur de la média due a la diminution
des contraintes circonférentielles. Cependant, nous n’avons pas observé de diminution des CML
dans la média, comme le suggeérent les résultats expérimentaux. Ceci est d0 a la diminution répétée
du WSS induite par les vibrations qui a provoqué la prolifération des CML ; un mécanisme qui n’était
pas pris en compte dans I'’étude de |Bayer et al. (1999).

Cependant, dans cette étude, une loi élastique linéaire a été utilisée pour décrire la comportement
mécanique de l'artére. C’est une hypothése forte puisque le comportement mécanique de l'artére
est non-linéaire anisotrope.
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5.4/ SYNTHESE

Nous avons présenté dans ce chapitre les résultats du SMA qui décrit I'hyperplasie intimale in-
duite par la diminution du WSS aprés exposition aux vibrations. Nous avons étudié I'influence des
médiateurs modulés par le WSS, a I'exception du PDGF-BB (le facteur clé dans notre modéle pour
le déclenchement de I'hyperplasie intimale), sur la formation de I'hyperplasie intimale. Parmi les trois
médiateurs testés (le TGF-8, le NO et le MMP-2), le TGF-3 a eu les effets les plus significatifs sur
la prolifération des CML, I'épaisseur de la media et la formation de I'hyperplasie intimale. De plus,
les effets du NO étaient clairement visibles sur la prolifération des CML dans la media alors que les
surfaces de la lumiere et de I'intima n’étaient pas statistiquement différentes (p > 0,05) de celles du
modele complet.

Lanalyse de sensibilité sur le coefficient Dppgr-gg @ montré qu’une diminution d’un ordre de grandeur
peut engendrer une occlusion de la lumiére apres 4 ans. Cependant, en augmentant la valeur de
DppGr-BB, | modéle tend vers une croissance vers I'extérieur caractérisée par une augmentation de
la surface de la média avec une légere diminution de la surface de la lumiéere. De plus, nous avons
montré que l'effet les conditions limites du modele de diffusion avaient une influence sur I'épaisseur
de la media.

Notre modele a été capable prédire la variation de MMP-2 et la dégradation de la MEC dans le
cas d’'une baisse des contraintes circonférentielles dans la paroi artérielle. Dans notre modeéle, la
réponse atrophique liée a la baisse de ces contraintes s’est manifestée par une croissance moins im-
portante de I'intima dans le cas ou les mécanismes cellulaires mécanorégulés sont pris en compte en
plus de ceux régulés par le WSS uniquement. En outre, nous avons mis en évidence que le contenu
en MEC dans la media était principalement régulé par le champ de contraintes circonférentielles.
Cela correspond aux observations expérimentales issues de la littérature (Keshavarzian et al., 2018).
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SIMULATION PAR COUPLAGE SYSTEME
MULTI-AGENTS — ELEMENTS FINIS

Dans ce chapitre, nous présentons les résultats du modéle mécano-biologique qui consiste en
un couplage complet entre le modele SMA présenté précédemment et le modele EF qui décrit le
comportement mécanique de I'artere. Le couplage des deux modeles s’effectue par une étape de
communication entre le SMA implémenté dans NetLogo et le modéle EF élaboré dans FEniCS. Le
modele EF permet de simuler le champ de contraintes circonférentielles a partir de la géométrie
récupérée de NetLogo.

Dans la section précédente, le champ de contraintes circonférentielle a été estimé au sein du SMA
en utilisant les équations de Lamé pour un comportement mécanique linéaire. Or, I'artére exhibe un
comportement mécanique hyperélastique anisotrope, et donc une estimation simple des contraintes
circonférentielles en faisant I'hypothése d’'un comportement élastique linéaire représente une hy-
pothese forte. Ainsi, le couplage du SMA avec un modéle d’EF présente un avantage de modélisation
du comportement mécanique de I'artére par des lois qui refletent plus la réalité biologique.

Nous étudions en premier temps I'effet du temps de couplage z. sur I'évolution du modéle. Ensuite,
nous présentons l'influence du comportement mécanique de I'artere sur la formation de I’hyperplasie
intimale. De plus, nous étudions I'effet du milieu environnant de I'artére, en considérant un cas idéal
ou l'artére est libre et un autre cas ou I'artére est entourée par les tissus mous de la chair. Enfin,
nous présentons l'influence de la valeur o, qui est la valeur limite minimale des contraintes qui
déclenche la sécrétion du MMP-2 par les CML.

117
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6.1/ PAS DE TEMPS DU COUPLAGE

Le temps d’exécution de I'étape de communication entre le modele SMA et le modele EF est approxi-
mativement égal a deux minutes. Si le couplage est effectué a chaque itération la durée d’exécution
de chaque simulation augmente énormément par rapport au cas sans couplage. En effet, chaque
itération du SMA sans couplage est exécutée en quelques millisecondes seulement. Nous avons
d’abord étudié I'effet du temps de couplage avec le modele de I'élasticité linéaire.
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FIGURE 6.1 — La variation des nombres normalisés des agents de collagéene et d’élastine pour les
deux valeurs de ¢..

Nous avons considéré un temps de couplage €gal a une semaine. Ce choix du temps de couplage
a été basé sur I'hypothése que dans notre SMA, nous considérons que les variations du nombre
des agents sont minimales pendant une semaine de temps de simulation et donc n’engendrent pas
un changement de la géométrie. Nous comparais I'évolution du systéme dans les deux cas : . = 1
heure et 1. = 168 heures.

Les résultats montrent que les variations du nombre d’agents de collagéne et d’élastine sont iden-
tiques pour les deux cas considérés (Figure[6.1). La figure montre que pour les deux valeurs de
fe, le modele prédit 10 % de sténose artérielle apres 5 ans. Cela signifie qu’un pas de couplage d’'une
semaine a peu d’effets sur I'évolution du systeme. Dans notre cas, puisque nous prenons Tepg =5
ans, nous considérons qu’un pas de couplage d’'une semaine permet de prédire un taux de sténose
artérielle comparable avec le pas de couplage d’'une heure.
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Normalized Area [-]

0 1 2 3 4 5
Time [years]

FIGURE 6.2 — Variation de la surface de la lumiére artérielle pour les deux valeurs de ¢..

La figure montre que la diminution des contraintes circonférentielles pour les deux valeurs était
similaire jusqu’a 4 ans de temps de simulation. Cependant, cela ne peut pas étre prédit pour un
temps de simulation plus long, et donc une autre étude doit étre effectuée pour un temps de simula-
tion plus long.
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FIGURE 6.3 — La variation de la valeur minimale des contraintes circonférentielles o, pour les deux
valeurs de t..

6.2/ INFLUENCE DE LA LOI DE COMPORTEMENT MECANIQUE DE L'ARTERE

Linfluence du comportement mécanique de I'artere sur I'évolution du systéme pendant 5 ans a été
étudiée. Nous avons testé deux lois de comportement mécanique isotrope (Néo-Hooke) et aniso-
trope (HGO), souvent utilisée pour la modélisation du comportement mécanique de I'artére (Kesha-
varzian et al.l 2018, 2019). En effet, un modéle mécanique plus complexe nécessite le couplage
avec un modele EF et augmente le temps de calcul, mais reflete mieux la réalité biomécanique.
Lobjectif de cette étude est de quantifier I'erreur commise sur la prédiction du systeme utilisant des
lois de comportement mécanique plus simples et moins colteuse en temps de calcul.
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FIGURE 6.4 — Distribution des contraintes circonférentielles dans I'épaisseur de I'artére pour une loi
élastique linéaire et la loi néo-hookéenne au premier pas de calcul k = 0.

D’abord, la figure montre que la distribution du champ de contraintes dans I'épaisseur de 'artere
a k = 0 varie selon la loi de comportement employée. De plus, nous remarquons que les valeurs
minimales (o in) et maximales (o-max) des contraintes circonférentielles dans la paroi artérielle varient
également en fonction de la loi de comportement mécanique et des parametres associés. Pour une
loi élastique linéaire nous obtenons o, = 47,5 kPa et o = 62,5 kPa alors que pour une loi
néo-hookéenne les valeurs sont o, = 78 kPa et oax = 98 kPa.

D’autre part, la figure|6.5montre la distribution des contraintes circonférentielles dans I'épaisseur de
I'artére pour la loi anisotrope HGO (Table [4.2). Contrairement aux lois isotropes, la distribution des
contraintes dans I'épaisseur d’une artere anisotrope n’est pas uniforme selon I'angle 6. Les valeurs
minimale et maximale des contraintes dans le cas d’'un comportement mécanique anisotrope sont
données par : omin = 38 kPa et oax = 190 kPa.
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FIGURE 6.5 — Distribution du champ de contraintes circonférentielles dans I'épaisseur de I'artére
pour la loi hyperélastique anisotrope a k = 0.
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Ensuite, le modele mécano-biologique a été simulé en couplant le modele SMA avec le modéle EF
selon I'organigramme de la figure Les deux cas de comportement mécanique isotrope (Néo-
Hooke) et anisotrope (HGO) ont été étudiés et comparés avec le modele de I'élasticité linéaire.
Le couplage entre les deux modéle s’effectue chaque semaine. D’autre part, les valeurs des
contraintes omin €t omax ONt été modifiées dans les regles du SMA qui dépendent des contraintes
circonférentielles, selon la loi de comportement utilisée. Ainsi, en fonction de la loi mécanique uti-
lisée, omin €t omax SONt recalculées et deux valeurs différentes sont alors prises en compte dans le
modele SMA.

Les résultats de la figure montrent que I'emploi d’'une loi élastique linéaire ou une loi néo-
hookéenne entraine des prédictions similaires. Les variations des nombres des agents durant le
temps est similaire pour les deux lois considérées. De plus, le taux de sténose artérielle prédite (Fi-
gure[6.6](d)) par le modele est quasi-identique pour les deux lois élastique linéaire et hyperélastique
(Néo-Hooke).
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FIGURE 6.6 — Variations du nombre d’agents ainsi que de I'épaisseur des couches artérielles durant
le temps pour la loi élastique linaire et la loi hyperélastique de Néo-Hooke.

D’autre part, 'emploi d’'une loi anisotrope peut modifier I'évolution du nombre des agents de col-
lagéne dans la media. En effet, d’apres la figure (b), nous observons que I'emploi d’'une loi hy-
perélastique anisotrope n’engendre pas le méme taux de dégradation du collagéne durant le temps
que dans le cas d’une loi élastique linéaire. Cela a eu un effet également sur I'évolution de I'épaisseur
de la media durant le temps (Figure |6.7] (e)). En raison d’'une dégradation mois importante du col-
lagene pour un comportement HGO, I'épaisseur de la media n’a pas diminué avec la méme tendance
que dans le cas de la loi élastique. Cependant, le taux de la sténose artérielle prédite (Figure
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(d)) par le modele est le méme pour les deux lois de comportement mécanique considérées.
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FIGURE 6.7 — Variations du nombres d’agents ainsi que de I'épaisseur des couches artérielles durant
le temps pour la loi élastique linaire et la loi hyperélastique anisotrope (HGO).

6.3/

INFLUENCE DU MILIEU ENVIRONNANT DE LUARTERE

En réalité, I'artére digitale est entouré des tissus mous qui sont ceux de la chair. Cela peut modifier le
champ de contraintes engendré dans l'artere. Ainsi, la présence des tissus mous autour de l'artere
a été prise en compte afin d’étudier son influence sur le développement de I'hyperplasie intimale.

Le modele EF de l'artere a été intégré alors dans un modéle de la chair qui modélise la présence
des tissus mous. La présence de I'os a une distance L = 2 x D du centre de l'artere, ou D est le
diametre de l'artére, a été modélisée par une condition de déplacement nul sur 'une des frontieres

(Tos) du modeéle (Figure [6.8).
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C— Artere

e Chair

FIGURE 6.8 — Le maillage EF et les conditions limites montrant la chair et la frontiere avec un
déplacement nul imposé pour représenter la présence de I'os dans le doigt (supposé indéformable)
(a partir de Noél et Settembre| (2022)).

Dans un premier temps, nous avons choisi une loi élastique linéaire pour modéliser 'artere et la
chair. Le module de Young de I'artére digitale est considéré identique a celui d’une artére coronaire
et est égal a Eyere = 454,7 kPa (Noble et al., 2020). Le module de Young de la chair du doigt a été
obtenu a partir de mesures effectuées a I'INRS et est égal & Ecnair = 13 kPa 2018).

La figure (a) montre la distribution des contraintes dans I'épaisseur pour I'artere seule et l'artére
entourée par la chair. Nous remarquons que les valeurs des contraintes varient entre les deux cas
de conditions limites, ou elles sont plus faibles dans le cas ou la chair entourant I'artére est prise en
compte. De plus, la distribution des contraintes n’est pas uniforme en fonction de I'angle de rotation
6. Ce qui montre une anisotropie engendrée par la présence du milieu environnant.
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FIGURE 6.9 — Distribution du champ de contraintes circonférentielles dans I'épaisseur de I'artere
entourée par la chair a k = 0 en fonction de r pour plusieurs orientations.

Nous avons alors simulé I'hyperplasie intimale en prenant en considération ces deux choix de condi-
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tions limites : une artére seule et I'artére entourée par la chair. Les valeurs des contraintes minimales
et maximales sont également modifiées selon le cas testé. Les simulations montrent que le compor-
tement du systeme est similaire dans les deux cas et donc que la présence de la chair n'a pas
d'influence sur I'évolution du systéme durant les 5 ans de calcul (Figure [6.70).
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FIGURE 6.10 — Variation du nombre d’agents ainsi que des surfaces des couches de I'artére nor-
malisées en fonction de temps dans le cas ou I'artere est seule (Ideal condition) et entourée par la
chair (Confined artery).

6.4/ INFLUENCE DE LA VALEUR LIMITE MINIMALE DES CONTRAINTES CIR-
CONFERENTIELLES

Dans notre modele, les regles des phénomenes biologiques mécanorégulés sont implémentées en
fonction des deux valeurs limites minimales (omin) €t maximales (omax) du champ de contraintes
circonférentielles. Ces valeurs sont issues du champ de contraintes obtenu dans la paroi artérielle.
Ces contraintes dépendent de la loi de comportement mécanique appliquée. Par exemple, pour une
loi élastique linéaire, nous avons pris omin = 47,5 kPa et o = 62,5 kPa. Puisque dans notre
application du modeéle, il y a une diminution des contraintes circonférentielles durant la croissance,
nous avons choisi d’étudier l'influence de o, sur I'évolution du systeme. Le modele a été simulé
alors en prenant en compte une autre valeur de la contrainte minimale limite égal a oin = 35 kPa.
Cette valeur est utilisée par|Boyle et al. (2010) dans leur modele de la resténose artérielle. La figure
montre l'influence de cette valeur surtout sur I'évolution des sorties du modele. En particulier,
le choix de oy @ un effet trés important sur la dégradation du collagéne au cours du temps (Figure
[6.17). En effet, pour une valeur de omin = 35 kPa plus petite & la valeur minimale calculée a k = 0,
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la baisse des contraintes durant la croissance n’atteint pas tout de suite la valeur de déclenchement
des phénomenes biologiques mécanorégulés et le systeme reste plus longtemps dans les valeurs
basales des contraintes circonférentielles pour laquelle il n’y a pas de dégradation du collagene.
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FIGURE 6.11 — Influence de la valeur de o, sur I'évolution du systéme au cours du temps.

6.5/ DISCUSSION

Lélaboration d’'un modele mécanique élément-finis présente I'avantage de pouvoir utiliser des lois
de comportement plus adaptées aux propriétés hyperélastiques et anisotropes de l'artere que la
loi simple élastique linéaire. Le couplage du systéeme multi-agents avec ce modele mécanique per-
met alors de fournir un champ de contraintes circonférentielles issue de la loi de comportement
considérée plus ou moins proche de la réalité.

Lajout d’une étape de communication entre le SMA et le modéle mécanique engendre une augmen-
tation du temps de calcul pour une simulation du modele mécano-biologique. En réalité, le champ
des contraintes circonférentielles est engendré dans la paroi artérielle suite a la pression sanguine
dans une échelle temporelle de millisecondes. Par conséquent, une variation de la géométrie de
I'artere engendre instantanément une variation dans le champ de contraintes. Dans notre modele, la
durée de chaque itération du modele est fixée a T = 1 heure. Idéalement, une mise a jour du champ
de contraintes circonférentielles a chaque itération sera la plus réaliste. Néanmoins, un couplage
SMA-EF a chaque itération est trés coliteux en terme de temps de calcul (deux minutes de temps
de calcul de plus pour chaque itération).

De plus, les valeurs de probabilités (Eq. qui décrivent la dynamique des agents utilisées
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dans notre modeéle permet de postuler que le changement de géométrie a chaque itération est mi-
nimale. Ainsi, nous avons considéré que pendant une semaine (. = 168 h) les variations au sein du
SMA n’engendrent pas une variation du champ de contraintes, comme le montrent les résultats du
modéles pour les deux valeurs . (t. = 1 h et t. = 168 h). Cependant, cette conclusion est valable
pour les parametres utilisés dans le SMA, et donc elle peut changer si les parametres varient. De
plus, I'étude d’autre valeurs de . sera envisagée afin de quantifier I'évolution du systéme en fonction
de cette valeur et pour des durées de simulation (T.,q) qui correspondent a des périodes de travalil
plus longues.

Ensuite, les simulations ont montré que la loi de comportement considérée pour la modélisation
du comportement mécanique de I'artere n’'influence pas le développement de la sténose artérielle
pendant les 5 ans de calcul. Dans cette étude, pour toutes les lois testées, la valeur de la pression
appliquée sur I'endothélium pour la simulation du champ de contraintes a été inchangée et fixée a
sa valeur basale homéostatique P = 13,3 kPa. C’est une forte hypothése qui postule que la pression
sanguine est constante durant le temps et ne varie méme pas avec la variation de la géométrie de
lartére. A court terme, la pression sanguine subit des variations durant le cycle cardiaque entre les
phases systole (P = 16 kPa) et diastole (P = 10, 6 kPa) et cela peut éventuellement modifier les va-
leurs du champ de contraintes en fonction du cycle cardiaque. De plus, la pression sanguine change
avec le changement de la géométrie et avec I'age (Pinto, 2007). Cela n’est pas pris en compte dans
notre modele. Ainsi, I'application d’'une pression sanguine constante durant la croissance a généré
une diminution des contraintes circonférentielles avec 'augmentation de I'épaisseur. Les résultats du
modele mécano-biologique ont montré que cette diminution a eu le plus d’effets sur la dégradation
du collagéne dans I'artere. Cela a également été mis en évidence dans I'étude de Bayer et al. (1999)
sur I'effet atrophique de la diminution des contraintes circonférentielles sur la media. D’ailleurs, ces
résultats sont susceptibles de changer si une valeur de pression qui change durant le temps est
prise en compte.

Nous avons montré également que la prise en compte du milieu environnant de I'artére, constitué
des tissus mous de la chair, n’a pas d’effet sur le développement de I'hyperplasie intimale. Par contre,
nous remarquons que la présence des tissus mous avec la condition limite qui décrit la présence de
I'os, confere a I'artere une anisotropie dans la distribution du champ de contraintes. Par conséquent,
ces résultats montrent que la prise en compte de ce milieu environnant est indispensable pour des
études futures d’une croissance non uniforme.

Finalement, nous avons postulé que l'indifférence du modéle aux lois de comportement mécanique
ainsi les conditions limites utilisées est due aux regles implémentées dans notre SMA, qui
dépendent des valeurs limites, minimales et maximales, des contraintes circonférentielles pour le
déclenchement des phénomenes liés a I'atrophie. Par manque de données expérimentales sur ces
deux valeurs limites, nous avons supposé que ces deux valeurs correspondent aux deux valeurs
minimales et maximales du champ de contraintes engendré dans l'artére pour chaque loi de com-
portement utilisée. Ainsi, ces valeurs limites ont été modifiées en fonction du champ de contraintes
obtenues pour chaque loi de comportement. Afin d’étudier 'influence de la valeur limite minimale
omin SUr I'évolution du systéme, nous avons simulé le modele de I'hyperplasie intimale en utilisant
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une valeur issue du modeéle de croissance de Boyle et al. (2010) qui est égale a P = 35 kPa. Les
résultats numérigues montrent une dégradation de collagene dans 'artére durant le temps moindre
pour une limite o, plus faible. Cette étude montre que cette valeur limite a une influence sur le
remodelage artériel modélisé en réponse a une diminution des contraintes circonférentielles. Les-
timation de cette valeur nécessite une étude expérimentale qui permettrait de déterminer une va-
leur minimale des contraintes a laquelle les CML peuvent étre soumises avant leur modulation en
phénotype sécrétoire. De plus, il faut noter que les lois de comportement mécanique ne prennent
pas en considération les contraintes résiduelles dans l'artére ni le comportement actif des CML.
Cela peut également avoir un effet sur la valeur minimale ou maximale prise en considération dans
la modélisation de I'hyperplasie intimale.

6.6/ SYNTHESE

Dans ce chapitre, nous avons montré les résultats issus du modele mécano-biologique basé sur un
couplage du SMA avec un modele EF qui décrit le comportement mécanique de I'artere. D’abord,
nous avons étudié I'effet du pas de couplage sur les résultats du modéle. Cette étude a permis
de fixer un pas de couplage qui permet de minimiser le temps de calcul sans avoir des effets sur
résultats des simulations durant le temps.

Ensuite, nous avons étudié I'effet de la loi de comportement mécanique sur le développement de
I'hyperplasie intimale en testant une loi élastique linéaire, une loi néo-hookéenne et la loi aniso-
trope HGO. Nous avons constaté que les lois élastiques linéaire et hyperélastique prédisent les
mémes variations du systéme durant le temps. La loi hyperélastique anisotrope engendre moins de
dégradation de collagéne par rapport aux deux autres lois testées. Cela est di a une diminution
moins importante des contraintes circonférentielles durant I'épaississement. La méme conclusion
a été obtenue pour le choix des conditions limites ou on a testé deux cas : artére seule et artére
entourée de la chair. Le comportement du systeme était le méme. Enfin, nous avons montré que
la valeur des contraintes circonférentielles minimales influence le taux de dégradation du collagene
dans l'artére durant le développement de I'hyperplasie intimale. Cela montre que l'identification de
cette valeur par des données expérimentales est nécessaire pour avoir une prédiction plus exacte
du modéle.






IV

CONCLUSION

129






/

CONCLUSION GENERALE

7.1/ GCONCLUSION

Au cours de cette these, nous avons développé un modéle mécano-biologique qui permet de prédire
le développement de I'hyperplasie intimale chez les travailleurs exposés aux vibrations transmises
au systeme main-bras. Notre modéle consiste en un couplage entre un systeme multi-agents, qui
décrit les phénoménes biologiques impliqués dans le processus de I'hyperplasie intimale, avec un
modele éléments finis, qui décrit le comportement mécanique de l'artere digitale. La contribution
principale de notre travail est la mise en ceuvre d’'une approche de modélisation de la croissance
et du remodelage artériels a différentes échelles temporelle et spatiale. Notre modele est ainsi ca-
pable de décrire la sécrétion des médiateurs biochimiques par les cellules vasculaires a I'échelle
moléculaire, la dynamique des cellules vasculaires régulée par ces médiateurs et le comportement
mécanique de I'artere a I'échelle tissulaire.

Notre hypothése de départ postule que la diminution du WSS, suite a une exposition chronique
et répétée aux vibrations, contribue au développement de I'hyperplasie intimale, qui est 'une des
manifestations pathologiques du syndrome de Raynaud vibratoire.

Tout d’abord, nous avons construit un modéle mécano-biologique qui décrit les interactions entre les
différents phénomenes biologiques impliqués dans I'hyperplasie intimale. Ces phénomeénes, régulés
par les valeurs du WSS (7) et les valeurs des contraintes circonférentielles (o), ont été identifiés
d’'apres la littérature. Ce modele a été ensuite implémenté dans un systéme multi-agents élaboré
dans NetLogo. Une géométrie 2D de I'artére a été considérée contenant les cellules endothéliales
(CE), les cellules musculaires lisses (CML) et les agents de collagéne et d’élastine de la matrice
extracellulaire (MEC). Les phénoméne biologiques ont été traduits en des regles de comportement,
basées sur des lois mathématiques dont les parameétres ont été identifiés a partir de nos tests menés
sur cellules sous flux, et a partir des données expérimentales issues de la littérature.

Nous avons mené des essais expérimentaux afin de mesurer la concentration du PDGF-BB sécrétée
par les cellules endothéliales soumises a un flux pour deux valeurs du WSS décrivant un état vibré
et un état non vibré (r = 3 Pa et r = 1 Pa respectivement). Nos résultats ont montré que les CE
sécrétent plus de PDGF-BB quand elles sont soumises a un WSS de 7 = 1 Pa (27,93 + 5,13 pg-ml~!)
par rapport a v = 3 Pa (18,50 + 7,97 pg-ml~!). Ces données expérimentales, combinés avec d’autres
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issues de la littérature ont permis d’identifier les parametres de la loi qui régit la sécrétion du PDGF-
BB par les CE en fonction des valeurs du WSS.

D’autres données expérimentales issues de la littérature ont été également utilisées dans notre
modéle et recalées selon notre cas d’application. Ces données ont permis de définir des lois et
d’en extraire les parametres. Ces lois, déterministes et probabilistes, régissent les phénomenes
biologiques implémentés dans notre modele. De plus, nous avons couplé le SMA avec un modéle
de diffusion pour prendre en considération I'effet paracrine des médiateurs sécrétés par les CE
sur la dynamique des CML dans la media. Lavantage que présente notre modele est de pouvoir
simuler simultanément des phénoménes biologiques régulés d’'une part par les valeurs du WSS,
introduites comme données d’entrée, et d’autre part par les valeurs des contraintes circonférentielles
(o), calculées au sein du SMA en supposant un comportement mécanique simplifié de l'artére
digitale et une pression sanguine constante durant le temps.

Ensuite, un modéle mécanique d’éléments finis a été élaboré dans le logiciel open source FEnICS,
programmé en langage Python. Lobjectif était de simuler un nouveau champ de contraintes cir-
conférentielles en fonction des variations des épaisseurs des couches artérielles issues du SMA
et pour des lois de comportement mécanique plus réaliste et plus compléte. Ainsi, le maillage de
la géométrie artérielle et la formulation variationnelle du probleme mécanique ont été implémentés
dans FENICS. Trois lois hyperélastiques, isotropes (Néo-Hooke et Yeoh) et anisotrope (HGO), ont été
ensuite implémentées et validées sur un cas test de gonflement en utilisant les libraires de résolution
dans FEnICS.

Finalement, la communication entre le SMA et le modele EF a été pilotée par la routine du cou-
plage programmées dans Python. La variation des épaisseurs des couches artérielles durant la
croissance est issue du SMA et communiquée au modele EF ou un nouveau champ de contraintes
circonférentielles est simulé et réintroduit ensuite dans le SMA.

Le modele mécano-biologique élaboré a été capable de maintenir un état d’équilibre dans I'état non
vibré et de prédire le développement de I'hyperplasie intimale dans un état vibré décrivant un cycle
d’exposition journaliere aux vibrations. La modélisation de I'activité sécrétoire des CE a I'échelle
moléculaire a permis d’étudier I'effet de chaque médiateur sécrété par les CE sur la croissance
artérielle. Cette étude a mis en évidence I'effet prolifératif du TGF-8 et du NO sur le développement
de I'hyperplasie intimale. De plus, I'étude de la sensibilité du modele au coefficient de la diffusion du
PDGF-BB a souligné I'influence de ce parameétre sur le développement de I'hyperplasie intimale. Les
résultats ont montré également que les conditions limites du modele de diffusion influent également
sur la prolifération des CML durant le temps puisqu’elles modifient les masses totales des médiateurs
sécrétés par les CE.

La prise en compte des contraintes circonférentielles (o), souvent ignorées dans les modeles exis-
tants de I'hyperplasie intimale induite par ’hémodynamique, a mis en évidence la mécanorégulation
(influence de o) des phénomenes biologiques impliqués dans I'hyperplasie intimale. Le modéle a
prédit un taux de sténose artérielle égal a 30 % apres dix ans de simulation et quatre heures d’expo-
sition aux vibrations par jour. La dégradation de la MEC dans la media a été mise en évidence par la
diminution des valeurs de o au cours de la croissance artérielle. Cette étude a montré également
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l'influence du taux de dégradation naturelle de 'enzyme MMP-2, responsable de la dégradation de
la MEC sur I'accumulation de sa masse totale durant le temps.

De plus, nous avons étudié la sensibilité du modeéle a la loi de comportement mécanique considérée
pour le comportement mécanique de l'artére digitale. Pour se faire, le couplage avec le modéle
EF a été effectué chaque semaine pendant le temps de simulation de cing ans. Notre étude a
montré que bien que la distribution du champ de contraintes circonférentielles change selon la loi
de comportement considérée, ce changement n’a pas d’effets sur la prédiction du modele mécano-
biologique durant les cinqg ans de simulations. Cela est di a la calibration des parameétres (omin
et omax) des phénomeénes biologiques mécanorégulés en fonction du champ de contraintes obtenu
pour chaque loi de comportement. Dans le cas de la diminution des contraintes circonférentielles au
cours de la croissance, une connaissance plus exacte de la valeur limite (omin) peut engendrer des
résultats différents, comme cela est montré dans nos résultats, et permet d’augmenter la confiance
dans la prédiction du modeéle.

Finalement, notre modéle mécano-biologique a permis de prédire le taux de la sténose artérielle
pour une condition de travail correspondant a quatre heures d’exposition par jour pendant dix ans.
D’autre conditions de travail pourront étre également simulées afin de quantifier le taux de la sténose
en fonction de la durée d’exposition journaliere.

7.2/ LIMITATIONS ET PERSPECTIVES

Bien que notre modéle soit capable de simuler le développement de I'hyperplasie intimale induite
par les vibrations transmises au systeme main-bras, il a été construit sur des hypotheses fortes et a
ignoré certains aspects qui auraient pu affecter le résultat final du modele.

D’abord, les valeurs du WSS prises en compte pour décrire la présence ou I'absence des vi-
brations (r = 1 Pa et = = 3 Pa) ont été imposées comme deux valeurs constantes et uniformes
sur I'endothélium. Ainsi, on a supposé que la croissance artérielle simulée par notre modéle est
uniforme. En réalité, des histologies des arteres aprés croissance montrent une anisotropie dans
I'épaississement intimal ou le taux de croissance est plus important dans certaines zones que dans
d’autres (Corti et al., 2020). En effet, une section d’'une géométrie réelle d’une artére présentent des
non-uniformités pouvant affecter le flux sanguin et éventuellement le contour des valeurs du WSS
sur 'endothélium. Cette réalité peut conférer une anisotropie de croissance ou la croissance est plus
observable dans les zones ayant des valeurs du WSS plus faibles. Pour surmonter ces limitations,
un couplage de notre modeéle avec un modeéle de dynamique des fluides est envisagé. Le modele
de la mécanique de fluides permettrait de fournir un profil de WSS adapté a une géométrie réelle
de l'artere. Le couplage avec notre modéle permettrait de réactualiser ce profil en fonction de la va-
riation de la géométrie durant la croissance. De plus, cela peut contribuer a la possibilité de décrire
I'état de la croissance dans différentes sections de I'artére digitale et d’identifier les zones les plus
susceptibles au déclenchement de I'hyperplasie intimale.

D’autre part, I'hypothése d’'une géométrie 2D présente une forte limitation du modéle. En ef-
fet, I'élaboration du modéle avec une géométrie 3D apporte plus d’'informations sur I'évolution du
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systeme. Par exemple, la diffusion des médiateurs dans les couches artérielles dans une géométrie
3D correspond plus a la réalité biologique et permet d’étudier le comportement des cellules dans
la direction longitudinale. De plus, dans notre modele actuel, la couche adventice a été ignorée
et on a considéré I'artere comme un milieu fermé au niveau de la media. En realité, un échange
entre la couche adventice et la couche media peut se produire. Par ailleurs, I'ajout de la couche
adventice peut influencer le champ de contraintes circonférentielles dans la paroi artérielle. La prise
en compte de la couche adventice et I'identification des phénomenes biologiques impliqués dans
I'hyperplasie intimale au niveau de cette couche peuvent étre I'objectif d’un futur travail visant a
I'amélioration de la prédiction du modéle actuel.

De surcroit, dans notre étude nous avons ignoré les mécanismes biologiques décrivant le vieillisse-
ment naturel de I'artere, comme par exemple 'augmentation du taux de la dégradation basale du
collagene au cours du temps. Nos parametres ont été maintenus constants durant le temps de la
simulation puisqu’on a considéré qu’entre cing et dix ans, les changements dus au vieillissement
sont négligeables. D’ailleurs, pour des durées de simulation plus longues, la prise en compte de ces
mécanismes de vieillissement permettent d’obtenir des prédictions plus précises et plus réelles.

Lun des avantages de notre modele est la possibilité d’intégrer d’autres mécanismes biologiques a
différentes échelles qui prennent en considération des caractéristiques patient-spécifique, comme
par exemple I'age, la consommation du tabac ou bien le taux de cholestérol, tous des facteurs
susceptibles d’influer sur la croissance artérielle (Wang et al., 2021;|Hao et Friedman, [2014).

Finalement, la création d'une base de données qui permettrait de prédire un taux de sténose
artérielle en fonction de la durée d’exposition journaliere et de la valeur du WSS est envisagée. Lob-
jectif ultime serait de redéfinir une dose vibratoire journaliere visant a protéger les salariés contre
les pathologies vasculaires engendrées par I'utilisation des machines produisant des vibrations de
haute fréquence.
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issues de Servier Medical Art (www.smart.servier.com)) . . . . . ... ... ... ...
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adventice de I'artere. agy; et agy sont les deux vecteurs unitaires représentant la direc-
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Schéma montrant les deux familles croisées des fibres de collagéne séparés d’'un
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La configuration expérimentale réalisée par Noél et Settembre (2022). (a) le banc
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(D’aprés|Noel et Settembre|(2022)) . . . . . . . . . ..

Variation des valeurs de avant, durant et aprés I'exposition aux vibrations main-
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et a la sécrétion de la Matrice ExtraCellulaire (MEC). LEI : Limitante élastique interne,
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2.15 Schéma d’un couplage SMA-EF. Le changement de la géométrie due a la croissance
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nesh et Lally|(2012) . . . . . . . . . . e

3.1 Schéma montrant les phénomeénes biologiques pris en compte dans notre modéle de
I'hyperplasie intimale et leur relation avec I'épaississement de la paroi artérielle. Les
fleches vertes représentent une augmentation ; les fleches rouges représentent une
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TESTS DES HUVEC SOUS FLUX

A.1/ DOSAGE PROTEIQUE POUR LIDENTIFICATION DU NOMBRE DE CEL-
LULES

Afin d’identifier la masse de PDGF-BB sécrétée par chaque CE en fonction des valeurs du WSS, il
fallait connaitre le nombre de cellules sur lesquelles les tests ont été menés. La méthode d’identi-
fication du nombre de cellules est basée sur un dosage protéique dont la concentration est en lien
directe avec le nombre de cellules. Le protocole de lidentification du nombre de cellules est alors le
suivant : 20 pl de chaque échantillon sont placés dans 3 puits d’'une plaque 96 puits. 4 pg et 8 ug
de BSA (Bovine Serum Albumin) sont ajoutés aux puits, le dernier étant le contr6le (sans BSA). 200
ul de réactif de Pierce sont ajoutés aux puits et incubés 30 min a 37°C. Labsorbance est mesurée
immédiatemment a la longueur d’'onde A = 550 nm (Spectrophotometre Multiskan FC, Thermo). Une
droite représentant I'absorbance en fonction de la quantité de BSA incorporée aux puits est tracée.
La concentration protéique en mg de protéine/ml peut donc étre déterminée. Le nombre de cellules
est déterminé en fonction de la concentration protéique obtenue.

Corrrélation comptage cellulaire et concentration
protéique

o
)

e
«n

14
kS

e
N

Nombre de cellules {(.10%6/mL)
o o
= w

o

0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1 0.12

Concentration protéines (mg/mL)

FIGURE A.1 — Corrélation comptage cellulaire et concentration protéique
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A.2/ CALCUL DE LA VALEUR DE WSS EN FONCTION DE LA GEOMETRIE DE
LA LAME LUER UTILISEE DANS NOS TESTS

Léquation permet de calculer la valeur du WSS appliquée sur les cellules dans la lame Luer 0,4
en fonction de la viscosité dynamique n, d’'un parametre de forme f et du débit ®. Cette viscosité
dynamique du milieu des cellules a été mesurée par un viscosimetre au sein du département de
mécanique appliquée. La valeur calculée de la viscosité dynamique est égale a n = 1,15 + 0,314
mPa-s~! (pente de la courbe bleue en pointillée de la figure |A.2).

w [=)
]
s

~

o test 1
e @ test 2

w

]

contrainte de cisaillement (Pa)
®

0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500

taux de cisaillement (s%)

FIGURE A.2 — Nuage de points reflétant la contrainte de cisaillement () (Pa) en fonction du taux de
cisaillement (s~!) mesuré avec un viscosimétre.

La valeur de f de I'équation [3.1| utilisée dans nos tests est égale a f = 131,6 et elle est propre a la
lame Luer 0,4 utilisée dans nos tests. Léquation qui donne la valeur de f en fonction des dimensions
d’'une lame (Figure [A.3) est donnée par :

3
{z;’;;o g;i"f;;(%) tanh | (2n + 1)’;—2]}
f= 5 (A.1)
{%h[ﬁ - 81’4(%) ZZO:O (2n]+1)5 tanh [Qngg)nh}}
y;s/l
A
zm z —,

FIGURE A.3 — Géométrie de la lame



A.3. MONTEE GRADUELLE APPLIQUEE DURANT LAPPLICATION DU FLUX SUR LES CELLULES163

A.3/ MONTEE GRADUELLE APPLIQUEE DURANT LAPPLICATION DU FLUX
SUR LES CELLULES

Durant I'application du flux sur les cellules, des montées graduelles du WSS ont été appliquées avant
I'atteinte de la valeur cible du WSS ; ceci pour éviter I'arrachement des cellules présentes dans la
lame Luer 0,4.

TABLE A.1 — Les durées des montées graduelles du WSS appliquées sur la lame pour chaque valeur
cible.

WSS (Pa) Temps pour atteindre 1 Pa Temps pour atteindre 3 Pa

0.359 150(s) 50(s)
0.659 150(s) 50(s)

1 2(h) 50(s)

1.5 50(s)

2 50(s)
2.5 50(s)

3 2(h)

A.4/ CORRELATION DE LA DENSITE OPTIQUE ET LA CONCENTRATION DU
PDGF-BB

La densité optique (Figure mesurée par le photometre (Spectrophotometre Multiskan FC,
Thermo) a été corrélée avec les concentrations connues du PDGF-BB présentes dans la docu-
mentation du protocole ELISA. Cette relation a permis de calculer la concentration de PDGF-BB
présente dans les essais pour différentes valeurs du WSS.
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ANNEXE A. TESTS DES HUVEC SOUS FLUX

0,250
y = 0,0147x + 0,0068
R2=0,99 .-
0,200
__ 0,150
o
(=]
0,100 o .
0,050
o
L@
0,000 @
0 2 4 6 8 10 12 14 16

PDGF-BB [pg/ml]

FIGURE A.4 — Relation entre la densité optique obtenue par le photometre et la concentration du

PDGF-BB.
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ANNEXE B. REGLES IMPLEMENTEES DANS LE SMA

TABLE B.1 — Les médiateurs sécrétés par les CE en fonction des valeurs du WSS

Médiateurs

Equations Graphes et Références

Taux de production de masse
de PDGF-BB
d une CE

PD( F-BB (T) [fg s_l ]

PD(‘F—BB (T) = aQPD(‘F BB(l exp( (T T, )/K}LDGF,BB))
+ QI’DGF—BB (1 eXp((T T )/KI PDGF- BB))
+ roce-ss (T T

7,.=3Pa

si6<t<3Pa:

a=-1,

=5.44x 107 fg-s7!,

S = 5.15x 1074 fg-s7!
=1 Pa,

QPDGI— BB
=1 Pa, Q

PDFF BB

l DGF-BB

Groce-n = 294 X 107 fg571-Pa”! Hsieh et al] (19971),
sit>3Pa: Cellular tests
a=1,
Q. .. =254x% 10—4 fg-s7!,
Ko =0.6746 Pa, @2, . =0fgs™!
K =1 Pa,

PDGF-BB

Gooosme = 0 fg-s71-Pa~!

Taux de production de masse
de TGF-8
d'une CE
i (1) [fg-s7']

m::”("') =0+ G, XT
QTGF,,, =426 % 10_4 fg.s—l
G, =426 x 1074 fg-s71.Pa~!

Ohno et al.[(1995),
Cucina et al. (1998)

Concentration molaire
du NO
C(t,T) [nM]

Co(n, T) = Ci(1 - exp(=7/ky)) + C2
C1 =51.7x T [nM], ,, = 0.95 Pa
Cy =20.22%x T [nM]

T [h]

Andrews et al.| (2010)

Masse de MMP-2
sécrétée par une CML

;]:vlllp z(T’ T) [fg]

my (7, T) = M;M L(exp(=(7 = 7,)/Kye) = 1)
=3 Pa

—2656>< 107 x T [fg]
=1Pa

MMP

7 [h]

MMP 2

Sakamoto et al.| (2006),
Garanich et al.[(2005)
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TABLE B.2 — Médiateurs sécrétés par les CML en fonction des contraintes circonférentielles (o)

Médiateurs

Equations

Graphes et Références

Masse de PDGF-BB
sécrétée par
une CML

my. (09, T) [fg]

Si 09 2 o max KPa :
m (09, T) = M X 09— Mo un
Myeews = 7.98 X 107 x T [fg-kPa™'],
Mir s = Myr s X Omax X T [fQ]

T [h]

Facteur correcteur de

PDGF-BB
Ci(oe,T) [-]

Sl 09 < omin kPa :
Cf(0-09 T) ﬁPDGF BB X J9 +ﬁPDCF BB
Blovews =798 x 1072 x T [kPa™'],

ﬂPDGF—HB = ILDGF—HB X Omin X T [ ]
T [h]

Keshavarzian et al.|(2018)

Bayer et al.| (1999)

Masse de TGF-B
sécrétée par
une CML
m)< (09, T) [fd]

Si 09 > omax kPa :
m) (09, T) =m,, X 09— M,,
m,,, =276 x 107 x T [fg-kPa~!],
M, X omax X T [fg]

TGF-p TGF B

T [h]

Masse de MMP-2
sécrétée par
une CML

myy. (0, T) [fg]

;‘::P— (0-0’ T) MMP— (1 - CXP(Q((O'Q - O-ZN)/KMMP— )))

sl 09 > omax kKPa :
a=-1
0y = Omax kPa
—7347><10 x T [fq],
= 56.28 kPa
T [h]

MMP 2

MMP 2

Si 09 < ormin KPa :
a=1
0y = Omin kPa
M. .= 7 347 x 1072 x T [fa],
= 56.28 kPa
T [h]

MMP 2

Keshavarzian et al. (2018)

Bayer et al.| (1999)

Keshavarzian et al.[(2018),

Keshavarzian et al.[(2018)

Masse de MMP-9
sécrétée par
une CML

:x:_g(o-% T) [fg]

Sl 09 > omax KPa :
m (09, T) = M, ,(1 = exp(=((09 — 0") Kiwrs)))
oy = omax kPa
M,,, =2.118 x 1074 x T [fg] ,
Kuwrs = 26 KPa
T [h]

Keshavarzian et al.[(2018)
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TABLE B.3 — Dynamique des CML.

Regle

Equation Graphes et Références

Probabilité de
prolifération d’'une CML
P(T’ T, T) [']

PPDGF—BB(T’ Og, T) =A

P(T, 09, T) = Pbd.w\l(T) + PPDGF—BB(T’ Ty, T) + me(T’ 09, T)

P (T)=146%x10"*%xT

pDGF,BB(l - eXp(_mPDGl-—BB (Te 0y, T)/w;mpss))
QAL X Miee (T, 09, T)

PDGF-BB

Al =2323%x1072
Munera(T, 09, T) = mie (079, T) + mis, ()

+ Cy(og, T)X m,, [fg],
W = 433 fg }
a=-1 W
A =335%107 £ |
m,, = 1fg - \

P (109, T) = A, exp(—m,. (1,00, T)] W),

A, =2936x10" Wolf et al.| (2005),

m,, (7,0, T)’: w00 T) + m (7) [fa] Cucina et al.[(1998)

TGF-§ TGF-§

w,., =107 fg

Probabilité
d’apoptose
pour une CML
A, T) []

A, T) = Ao(T) + Au(r, T)

Apu =146 x 1074 x T

Ao(T, T) = 30 X (C(7, T) =™ C)
Yo = 7.317 x 1077 nM~!

““““ CE =69.7nM Krick et al.| (2002)

Probabilité de
migration pour une CML
M) [-]

M(T) = APDGF—BB(I - exp(_mCE (T)/a)PDGF—BB))

PDGF-BB

Ao = 7.913 x 1074,

mlSEGF—BB(T) [fg]
Wpoer s = 4.9 x 1072 fg

Dardik et al.| (2005),
Bornfeldt et al.[(1994)
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TABLE B.4 — Dynamiques des agents de la MEC

Reégles Equations Graphes et Références

"S(og, T) ="S¢_(T) + ™S, (sigmay, T)

Probabilité de sécrétion
du collagene dans la media
par une CML
"S(oe,T) [-]

mSt (T)=1.04x10°xT

mSTGF—ﬂ(o-o, T) = YTGF B x mi’,\ﬁ/,(o-g’ T)
Yoy = 2.27 x 107 fg~!

m™ (09, T) [fg] Keshavarzian et al.| (2018),

Zahedmanesh et Lally| (2012)

Probabilité de sécrétion $ (@, T) ='S.,(T) + 'S0, T)
de collagene dans I'intima
par une CML
'S (09, T) [-]

'S; (1) =2.08x 107 x T Okada et al./(1987)

'S, (06, T)="8,, (06, T)

"D0e, T) ="D;, (T) + "D, (1,09, T)

MMP-2

Probabilité de dégradation
de collagene
par une CML
dans la media
"D (r,00,T) [-]

mpE (T)=1.07x 103 x T

"D (T 00, T) = vy, X My, (7,06, T)

Yiws = 3.5x 1074 fg~!
mMMP—Z(T’ 0—9’ T) = mCML (T9 T) + mCML (0—9’ T)[fg]

MMP-2 MMP-2

Zahedmanesh et Lally| (2012)

mDe(T9 T, T) ="Dy

MMP-2

(r,06,T) + "D

MMP-9

(09, T)

Probabilité de dégradation D000, T) = P X a7, 70, T)

d’élastine
par une CML mD:[]wp_g(o-o’ T) = ’)/MMP—\) X mMMP—‘)(O—e’ T)

mdDae?i (Iile’n;idl‘?_] Vs = 3.1429 x 1076 fg~!
Yo = 1.036 x 1076 fg~!
My (T, 079, T) = mS (7, T) + mS™ (g, T)[fQ]
My (09, T) = miy (079, T) [fQ]

MMP-9

Zahedmanesh et Lally| (2012)
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TABLE B.5 — Coefficients de diffusion et d’élimination des médiateurs.

Paramétre Valeur Références

Coefficient de diffusion
du PDGF-BB 1.26 x 1077 cm?.s! Céndor et al.[ (2018)

DPDGF—BB

Coefficient de diffusion

du TGF-3 2.13x 1077 cm?.s~! Albro et al.| (2013)
Drcr-p
Demi-vie du PDGF-BB 2.5h Gay et Winkles| (1991)
Demi-vie du TGF-8 1.6 h Wakefield et al.[(1990)

Taux d’élimination du MMP-2 1 % par heure Zahedmanesh et Lally|(2012)
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Titre : Modélisation mécano-biologique de I'hyperplasie intimale induite par les vibrations transmises au

systéme main-bras

Mots-clés : Systemes multi-agents, hyperplasie intimale, éléments finis

Résumeé :

Lexposition aigué du systéme main-bras aux vibrations mécaniques peut diminuer
les contraintes de cisaillement (Wall Shear Stress - WSS) exercées par le sang
sur 'endothélium de lartére. Or une modification chronique de ces contraintes
hémodynamiques peut entrainer une croissance et un remodelage artériels induits par
un phénomeéne d’hyperplasie intimale. Dans cette thése, un modéle mécano-biologique
de I'hyperplasie intimale, basé sur un couplage entre un systéme multi-agents (SMA)
et un modéle éléments finis, a été élaboré. Le SMA décrit les phénoménes biologiques
au niveau cellulaire et moléculaire, comme par exemple, la sécrétion des médiateurs
biochimiques par les cellules endothéliales (CE) et les cellules musculaires lisses
(CML), la prolifération, I'apoptose et la migration des CML, ainsi que la synthése et
la dégradation de la matrice extracellulaire (MEC). Ces phénomenes sont régulés d’'une
part par les valeurs du WSS, introduites comme données d’entrée, et d’autre part par
les contraintes circonférentielles, simulées par le modele élément finis. De plus, des
tests ex-vivo sur des cellules endothéliales sous flux ont été menés afin de quantifier
la sécrétion, par ces cellules, du facteur de croissance Platelet-Derived Growth Factor
BB (PDGF-BB) en fonction des valeurs du WSS. Les paramétres du modéle biologique
sont alors issus, soit de nos propres résultats expérimentaux précédents, soit de la

littérature. Lhyperplasie intimale a été simulée en appliquant un WSS de 3 Pa, ce qui
correspond a I'état non vibré et un WSS de 1 Pa s’agissant de I'état vibré. Le modéle
mécano-biologique est capable de maintenir un état basal, dans la condition non vibrée,
et de prédire 30 % de sténose aprés 10 ans d’exposition aux vibrations pendant 4
heures par jour. Les analyses de I'étude paramétrique ont montré que le taux de sténose
artérielle est influencé par les effets chimiotactique et mitogénique du PDGF-BB et du
Transforming Growth Factor 8 (TGF-B) sur les CML. Le coefficient de diffusion du PDGF-
BB a un impact majeur sur le développement de I'hyperplasie intimale. Latrophie de la
media due a la dégradation de la MEC a été prédite par le modele mécano-biologique
lorsque les contraintes circonférentielles ont diminué en raison de I'épaississement des
parois artérielles lors de la croissance. Enfin, nos simulations ont montré que la loi de
comportement utilisée pour décrire le comportement mécanique de I'artére digitale a
peu d’influence sur I'évolution de la sténose artérielle durant cing ans de simulation.
Notre modéle mécano-biologique pourra servir de base a une nouvelle définition de la
dose d’exposition vibratoire permettant de mieux protéger les salariés contre le risque
vibratoire vasculaire.

Title: Mechanobiological modeling of vibration-induced intimal hyperplasia

Keywords: Agent-based modeling, intimal hyperplasia, finite elements model

Abstract:

Acute exposure to hand-arm transmitted vibrations (HAVs) may decrease the Wall
Shear Stress (WSS) exerted by the blood flow on the arterial endothelium. In the case
of chronic exposure to HAVs, these WSS changes can lead to arterial growth and
remodeling potentially induced by an intimal hyperplasia phenomenon. Accordingly, a
mechanobiological framework of an agent-based model (ABM) coupled with a finite
elements model (FEM) was elaborated. The ABM captures the hemodynamics-driven
and mechanoregulated cellular and molecular mechanisms involved in vibration-induced
intimal hyperplasia, such as the secretion of mediators by the endothelial cells (ECs) and
the smooth muscle cells (SMCs), the proliferation/apoptosis and migration of the SMCs
and the synthesis/degradation of the extracellular matrix (ECM). The input data of the
model are the WSS values varying during time according to the presence or absence of
vibration during a long-term working condition. The circumferential stress values were
simulated in the FEM that describes the mechanical behavior of digital artery. The
mechanobiological model was combined with flow loop experiments that investigated

the WSS-modulated secretion of the Platelet-Derived Growth Factor BB (PDGF-BB) by
the ECs. The model rules parameters were obtained using our experimental findings
and literature data. The model was able to replicate the basal state (no vibration) as
well as predict a 30 % stenosis resulting from a chronic drop of WSS values mimicking
exposure to vibration during a timeframe of 10 years. The study of the influence of
different WSS-modulated phenomena on the model has shown that the magnitude
of stenosis largely depends on the migratory and mitogenic effects of PDGF-BB and
Transforming Growth Factor B (TGF-B8) on SMCs. A parametric study was conducted
to study the effects of some parameters, such as diffusion coefficient of PDGF-BB for
example, on the onset of intimal hyperplasia. The results also proved that the fall in
circumferential stress due to arterial layer thickening to a great extent accounts for the
degradation of the ECM in the media. Fully coupled simulations of five years duration
has suggested that the mechanical behavior employed in the FEM for the digital artery
had no effects on the arterial stenosis rate.
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