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Résumé / Abstract : Ce travail fait partie d 'un projet de recherche
en chirurgie virtuelle avec pour objectif la proposition d 'une solu-
tion de localisation et de contrdle peropératoire précis du largage
d’une endoprothése dans un anévrisme de l’aorte thoracique.

Une technique de corrélation d’images a été utilisée pendant un test
en gonflement et un test de traction uni-axiale afin d’observer les
déformations sur une aorte thoracique. Une loi polynomiale de
comportement hyperélastique incompressible isotrope a été utilisée
pour caractériser mécaniquement le matériau. Des simulations
d’écoulement sanguin dans 1’aorte thoracique ont ensuite été réa-
lisées chez un patient sain avec le logiciel OpenFOAM. Le modele
rhéologique non-Newtonien de Phan-Thien et Tanner modifié
(MPTT) a été implanté dans OpenFOAM et les résultats obtenus a
partir de ce modéle comparés au modéle Newtonien ainsi qu’aux
données de I'IRM 4D pendant un cycle cardiaque. Le modele rhéo-
logique MPTT montre plus de similarités avec les données IRM
pendant les phases systolique et diastolique que le modele Newto-
nien ou Newtonien généralisé. Les résultats expérimentaux sur la
crosse aortique ont permis d obtenir des coefficients pour la loi de
comportement de la structure. Un couplage fluide-structure réalisé
entre OpenFOAM et Abaqus© permettra de valider plus précisé-
ment les résultats en se rapprochant des conditions d’obtention de
l’imagerie dynamique.

Mots-clés : crosse aortique, comportement hyperélastique,
rhéologie du sang, couplage fluide-structure

1. Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont la premiere cause de
mortalité dans le monde et les problématiques pluridiscipli-
naires que posent ces pathologies nécessitent une diversité,
une transversalité et une complémentarité des approches [1].
La zone d’intérét de cette étude est 1’aorte thoracique plus
particuliérement la crosse aortique en forme de canne a partir
de laquelle naissent les arteres qui alimentent le cerveau et
les bras. Une de ces maladies vasculaires consiste en la for-
mation d’un anévrisme, c’est-a-dire une dilatation localisée
et permanente de la paroi d'une artére aboutissant a la forma-
tion d’une poche de taille variable, dont la rupture provoque
une hémorragie interne. En pratique, la décision d'un traite-
ment endovasculaire de cette pathologie est basée essentiel-
lement sur la mesure du diamétre de ’anévrisme, de la tor-
tuosité des artéres iliaques et de 1’état de santé du patient. La
prise en charge de la maladie, souvent difficile et empirique,
nécessite alors de nouveaux critéres pour proposer une solu-
tion opérationnelle fiable de localisation et de contrdle pero-
pératoire précis du largage de I’endoprothése. L’intégration
d’une modélisation précise et réaliste des interactions entre
les outils et les tissus devient nécessaire pour la proposition
d’une solution personnalisée pour le choix d’un systéme de
largage et d’une endoprothése adaptés. Dans ce contexte, le
comportement mécanique de la paroi aortique et les caracté-
ristiques hémodynamiques propres du patient sont indispen-
sables a I’outil de diagnostic et d’aide a la planification cli-
nique. L’approche envisagée du projet de recherche consiste
donc & identifier le comportement mécanique de 1’aorte tho-
racique ainsi que celui de I’écoulement du sang pour réaliser

des calculs numériques d’interaction entre le fluide et la
structure validés par ’Imagerie par Résonance Magnétique
(IRM) dynamique.

11 existe différentes techniques de caractérisation de 1’aorte :
des tests en gonflement, des tests en traction uni-axiaux et bi-
axiaux et des méthodes d’indentation. Ces méthodes ont dé-
montré le caractere non linéaire, anisotrope et viscoélastique
de la paroi aortique ainsi que le comportement hétérogéne
entre les parois saines et malades. La technique de corréla-
tion d’images permet d’identifier le comportement des ma-
tériaux non linéaires. Elle est appliquée pour mesurer le
champ de déformations d’une aorte thoracique pendant un
test en gonflement et un test en traction uni-axiale. Concer-
nant 1’écoulement sanguin, grace aux progrés de 1'imagerie,
avec I’'IRM de flux il est possible d'évaluer de nombreux pa-
ramétres comme les champs des vitesses et les pressions en-
dovasculaires, en complément de I'imagerie de l'aorte thora-
cique obtenue par CT-scanner. Avec ces données expérimen-
tales obtenues in-vivo on peut valider les calculs en méca-
nique des fluides avec notamment un modele rhéologique
d’écoulement prenant en compte entre autres I’effet rhéoflui-
difiant du sang.

2. Matériels et méthodes

2.1. Tests en gonflement

Les prélévements d’aortes ont été effectués sur des sujets hu-
mains provenant du Laboratoire d’Anatomie de la Faculté de
médecine de Lyon dans le cadre du don du corps a la science.
lls ont été conservés a +4°C au maximum 4 jours apres le
décés puis nettoyés a I’aide d’une solution saline de fagon a
ne conserver que l’aorte thoracique comprenant 1’aorte as-
cendante, la crosse et 1’aorte descendante. L’échantillon est
rendu étanche a 1’aide de sutures et de colle chirurgicale puis
monté sur un support fabriqué a cet effet aprés I’installation
des tuyaux a ses deux extrémités. L’échantillon est moucheté
puis plongé dans un bassin de capacité 125 L d’eau chauffée
a37°C de fagon a s’approcher des conditions physiologiques
(Figure 1). Les caméras d’acquisition sont installées a 1’ex-
térieur du bassin.

Figure 1 Aorte installée sur son support et immergée dans I'eau
avant I'essai.
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L’une des principales difficultés lors de 1’utilisation de la
technique de corrélation d’images sur des tissus biologiques
est ’hydratation. La surface de 1’échantillon brille et refléte
la lumiére, entrainant I’apparition de pixels parasites qui em-
péchent la corrélation. Le fait que 1’aorte soit plongée dans
I’eau permet d’avoir des images mates, conditions optimales
pour la corrélation. Les caméras utilisées sont des caméras
d’acquisition rapide dont la fréquence d’acquisition est fixée
ici a 50 Hz et I’ouverture du diaphragme est de 16 mm ce qui
permet d’obtenir une profondeur de champ suffisante pour le
gonflement de la crosse aortique. La pression est mesurée
avec deux capteurs de pression EPB-PW-3.5BS-/L3M dont
un est installé en amont du tuyau d’entrée pour mesurer la
pression a I’arrivée. Le deuxiéme capteur est installé dans la
crosse aortique afin d’avoir les mesures exactes de pressions
associées aux images. La pompe utilisée a un débit moyen de
5 L/min et le gonflement de I’aorte est assuré avec une vanne
réglable en sortie de circuit.

2.2. Tests en traction uni-axiale sur du tissu sain

Les prélevements de tissus sains ont été effectués dans le
cadre d’un projet de recherche déclaré a I’agence de la bio-
médecine et proviennent de patients donneurs d’organes et
de tissus (Figure 2 a). lls ont été conservés dans une solution
saline a +4°C et testés 2 jours apres le déces.

(@) (b)

Figure 2 (a) Aorte saine (homme, 42 ans) aprés prélévement (b)

Echantillon prélevé pour le test en traction (c) Echantillon mou-
cheté et installé sur la machine en traction

Les échantillons ont été découpés selon la longueur de 1’aorte
et sectionnés en éprouvettes rectangulaires d’épaisseur 1,62
+ 0,02 mm (Figure 3Figure 2 b) mesurée a plusieurs endroits.
La contrainte est calculée en divisant la force par la surface
de la section et le ratio d’allongement en divisant la longueur
instantanée par la longueur initiale de 1’échantillon mesurée
par corrélation d’images (Figure 3).

(a) (b) (©)

Figure 3 (a) Allongement Lo de 1’échantillon d’aorte (b) Allonge-

ment intermédiaire avec déformation du mouchetis (c) Des fibres

de I’intima cédent et se détachent de la média (zone non exploitée
par corrélation d’images)

2.3. Modele mathématique

Un modele hyperélastique isotrope incompressible est utilisé
pour modéliser le comportement mécanique du tissu testeé.
La fonction d’énergie de déformation utilisée est celle d’un
modele a 5 paramétres de type Mooney-Rivlin :

W = Cio(l; —3) + Co1 (I —3) + Cpo(I; — 3)2
+ Cll(ll - 3)(12 - 3) (1)
+ Co2(I; — 3)2

Les contraintes principales du tenseur de Cauchy exprimées
en fonction des élongations principales s’écrivent sous la
forme :

ow

N )

O'izﬂ.

Avec I’hypothése d’incompressibilité, les invariants du
tenseur de déformations de Cauchy-Green deviennent pour
le test en gonflement et le test en traction uni-axiale
respectivement :

L=2+24+

22
| s, 11 ©))
k]2=ll.lz+g+g
et
5 2
L =2 +I 4
1
12=2).+A_2

Les relations contraintes-déformations sont ensuite
déterminées a la fois pour le test en gonflement et le test en
traction uni-axiale. Les paramétres du modéle polynomial
sont ensuite calculés en utilisant 1’algorithme de Levenberg-
Marquardt sur Matlab© par une méthode de recalage des
courbes.

2.4. Modélisation numérique du fluide

Obtention de ’'IRM de flux

L’acquisition de I’IRM de flux comprend une séquence dy-
namique pour couvrir toute l'aorte thoracique avec 30 phases
cardiaques. Une imagerie en contraste de phase 2D est aussi
réalisée perpendiculairement & l'axe des vaisseaux pour
I'étude des flux en entrée et sortie de I'aorte thoracique ainsi
que sur les troncs supra-aortiques, afin d'obtenir une mesure
locale de vitesses [2]. L’acquisition a été réalisée sur un pa-
tient sain dont les images CT-scanner ont été utilisées pour
la reconstruction du modéle 3D.

Configuration du modéle et conditions aux limites

Les équations de Navier-Stokes sont résolues pour un écou-
lement considéré laminaire et incompressible avec le logiciel
libre d’accés OpenFOAM. Dans une premicre étape, la réso-
lution est effectuée en régime transitoire et pour un fluide
Newtonien dont la viscosité dynamique vaut p = 6,0x107
Pa.s. Dans une seconde étape, les modéles non-Newtonien
de Phan-Thien et Tanner modifié (MPTT) et Newtonien Gé-
néralisé de Carreau Yasuda sont utilisés. Ces deux modeles
permettent de caractériser un comportement rhéofluidifiant
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donc une décroissance de la viscosité avec I’augmentation de
la contrainte de cisaillement. Pour ces deux modéles, la vis-
cosité a fort taux de cisaillement vaut p = 5,0x10° Pa.s et
celle a faible taux de cisaillement p = 5,0x102 Pa.s.

Le modele MPTT a été implanté dans OpenFOAM. Il traduit
le comportement rhéologique de lubrifiants constitués d’un
solvant additivé de polymeres soumis a certaines conditions
de sollicitations. Son utilisation appropriée pour 1’hémody-
namique a été analysée dans [3]. Une lIégére modification au
modele de Phan-Thien et Tanner permet de prendre en
compte D’effet rhéofluidifiant. On obtient alors 1’équation
constitutive du modéle [4]:

A ok + oy (t = 2N, D (5)
10y Gij( I’Tij)Tij = aNmVyj
tr‘ti]-
Gii = exp € G (6)
i,0

Avec T;; le tenseur des contraintes, D;; le tenseur des défor-
mations et n,, la viscosité donnée par la loi de Carreau :

I 1€ £)A%y?

= . 6
"l (1 4 rzy2)a-nyz ©)

Avec 1, la viscosite cinématique des globules rouges lorsque
le taux de cisaillement est faible, & le taux de glissement entre
les globules et le plasma, A le temps de relaxation du fluide,
y le taux de cisaillement, I" un parametre de dimension égale
a un temps valant 11,08x A et n le degré de la loi puissance.
Les parois sont considérées rigides. Le modéle de Windkes-
sel [5] a été developpé dans OpenFOAM afin de prendre en
compte la compliance vasculaire due a I’¢lasticité des artéres
qui ne sont pas modélisées. Ce modéle est appliqué aux 3
sorties des troncs supra-aortiques ainsi qu’a 1’aorte descen-
dante. Un profil de Poiseuille basé sur les débits mesurés par
I’acquisition de ’imagerie de phase 2D [2] est imposé en en-
trée sur ’aorte ascendante.

3. Résultats

3.1. Parametres du modele hyperélastique isotrope

Le comportement élastique des tissus est fortement non li-
néaire pour des grandes déformations. Les résultats pour les
deux tests présentent des différences importantes en ce qui
concerne la raideur du matériau. Le test en traction uni-axiale
permet d’obtenir des rapports d’allongement beaucoup plus
élevés que le test en gonflement. De plus, les deux échantil-
lons proviennent de deux patients différents : celui du test en
gonflement présentaient des pathologies et provenait d’un
patient agé (86 ans) tandis que le prélévement pour le test en
traction provenait d’un patient sain et plus jeune (42 ans).
La contrainte pour le test en gonflement a été calculée
comme la moyenne des deux contraintes principales pour
chaque valeur de l’allongement mesuré par corrélation
d’images. Ceci permet 1’établissement d’une seule courbe de
contraintes-déformations pour le calcul des coefficients de la
loi hyperélastique polynomiale (
Figure 4). La Figure 5 montre la répétabilité de ’essai : le
test en traction uni-axiale a été réalisé sur deux échantillons
prélevés longitudinalement sur la méme aorte thoracique.

Les parametres de la loi Mooney-Rivlin sont ensuite calculés
de fagon a s’approcher au plus prés des courbes expérimen-
tales. Le Tableau 1 compare les résultats obtenus pour les
prélévements d’aorte thoracique avec les résultats de la litté-
rature [6] pour une artére fémorale humaine.

2000

[Eny
a1
o
o

500

Contraintes (kPa)
=
8

1 1,05 11 1,15 1,2
Rapport d'allongement
Contraintes calculées avec les données expérimentales
Contraintes calculés avec les données de la littérature [6]
Modele hyperélastique ajusté a I'expérimentation

Figure 4 Courbes de contraintes-déformations pour un test en gon-
flement sur une aorte thoracique humaine pathologique (femme,
86 ans) réalisé 3 jours apres le déces.

600
< 500
400
300
200
100

Echantillon 1
Echantillon 2

Contraintes (kPa

1 1,1 1,2 1,3 1,4
Rapport d'allongement

Figure 5 Courbes de contraintes-déformations pour deux tests uni-
axiaux longitudinaux sur une aorte thoracique descendante hu-
maine saine (homme, 42 ans) réalisés 2 jours apres le déces

Tableau 1 Comparaison des paramétres du modele hyperélastique
de Mooney-Rivlin (Eq. 1) issus de I’expérimentation avec ceux de
la littérature

Paramétres issus de 1’ex-
périmentation pour une
aorte thoracique (kPa)

Parametres pour une artéere
fémorale (kPa)
Prendergast et al. (2003) [6]

Cio 18.9 74.6
Cor 2.75 ~0
Ca0 590.42 ~0
Ciy 857.18 513.4
Coz 0 ~0

3.2. Simulations numériques du fluide : comparaison des
modeles Newtonien et MPTT avec I'imagerie dynamique
Les parametres du modele de Windkessel (Tableau 2) ont été
ajustés pour les 4 sorties du modele numérique en se basant
sur les données de I’imagerie de phase 2D qui mesure a 30
instants du cycle les débits dans une coupe prédéfinie. Sur la
Figure 6 sont tracés les différents débits aux sorties du mo-
dele comparés aux données de I’imagerie. Le débit entrant
dans I’aorte thoracique ascendante est imposé.
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Tronc artériel brachio-céphalique

Artére carotide gauche

Artére sous-claviére gauche
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------------ D¢ébits mesurés par I’imagerie de phase (L/min)

Pression obtenue avec le modéle de Windkessel (mm Hg) /
] /

I

Figure 6 L’évolution de la pression et des débits aux différentes conditions aux limites pendant un cycle cardiaque. La comparaison entre
les débits obtenus par I’imagerie de phase 2D (pointillés) et les débits calculés dans OpenFOAM (bleu) montrent le recalage des para-
metres du modele de Windkessel

Tableau 2 Paramétres du modéles de Windkessel appliqués aux
sorties du modele fluide et recalée avec les données de I’imagerie

de phase 2D.
R1 R2 C
(mis?h (108mis?) (107m.s?)

Tronp artériel brachio-cé- 52500 0.8337 8.6334
phalique

Avrtere carotide gauche 147000 2.3203 3.1003
Avrtere sous-claviere 71985 12135 5 0511
gauche

Aorte descendante 15443 0.2603 0.2774

Différents modéles rhéologiques ont été comparés avec les
profils de vitesses obtenus par imagerie dynamique. Le mo-
déle MPTT montre plus de similarités avec les données IRM
pendant les phases systolique et diastolique que les modeéles
Newtonien ou de Carreau-Yasuda. La Figure 7 montre des
profils de vitesse au pic systolique et pendant la diastole, ceci
sur 3 coupes notées A, B et C au niveau de la crosse aortique
et I’aorte descendante. (Figure 6). Les profils en systole pour
les modéles Newtonien et Carreau-Yasuda sont similaires
bien qu’ils présentent des différences en diastole. Cependant
ils différent des profils obtenus par imagerie dynamique.

4. Discussion
4.1. Caractérisation mécanique du tissu aortique

Les parois vasculaires présentent une structure stratifiée,
composée de 3 couches : I’intima, la média et I’adventice, ou

3 constituants fondamentaux, les fibres d’élastine, de colla-
géne et musculaires lisses, apparaissent en proportions et ar-
rangements différents. Ceci est & ’origine des propriétés mé-
caniques fortement anisotropes des vaisseaux. Dans cette
étude, le comportement global du tissu aortique a été carac-
térise avec des tests en gonflement et en traction uni-axiale.
Le comportement élastique de tous les prélévements est for-
tement non linéaire pour les grandes déformations. Cepen-
dant, des déformations plus élevées sont observées pour les
tests en traction uni-axiale. Ceci est lié d’une part au fait que
les échantillons soient sollicités longitudinalement et donc
dans le sens de des fibres d’élastine [7], assurant des proprié-
tés de compliance artérielle de la média. D’autre part, les
échantillons sont issus de tissus sains ayant alors des carac-
teres plus élastiques. Les tests en gonflement sur aorte thora-
cique entiére, et donc sans endommagement du tissu artériel,
ont permis de prendre en compte les effets de contraintes et
de déformations résiduelles [8]. Le caractére non linéaire est
notable & de faibles déformations. Cependant, les préleve-
ments pour les tests en gonflement sont issus de patients agés
expliquant alors les fortes hétérogénéités donc non linéarités.
Les résultats de corrélation d’images montrent 1’hétérogé-
néité « structurée » du champ de déformations sous la crosse
aortique, bien que le caractéere orthotrope du tissu aortique
soit bien fondé dans la littérature pour les tissus sains [9].
Ces hétérogénéités peuvent aussi étre dues a la calcification
présente sur ces prélévements.

Le modele de Mooney-Rivlin choisi pour cette étude pré-
sente ses limites, principalement en termes d’isotropie alors
que des modéles plus élaborés prenant en compte par
exemple le caractére orthotrope existent déja [10] [11].
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IRM dynamique ~ MPTT  Newtonien Carreau-Yasuda

Qe
PP

Vitesse (m/s) ‘H\ﬂmum
(Systole) o ose

Vitesse (W/s) | puimimin’ s I&w e

(Diastole) o 02

Figure 7 Comparaison de 3 modeles pour le fluide : MPTT, New-
tonien et Carreau-Yasuda au pic systolique et pendant la diastole.
Les coupes A, B et C sont notées sur la Figure 6.

Cependant, de par la grande variabilité entre les individus,
selon leur &ge, leur sexe, leurs conditions physiques, le mo-
dele de Mooney-Rivlin peut étre considéré comme donnant
des résultats raisonnables dans le cadre de ce projet de re-
cherche.

4.2. Modélisation du flux sanguin

Le modéle aux parois rigides utilisé pour ces simulations
donne des premiéres estimations de flux comparées avec
I’'imagerie dynamique. L’aorte thoracique est 1’'une des ar-
téres qui se déforme le plus sous 1’effet de la pulsation car-
diaque : son diamétre augmente d’environ 10% [12], d’ou la
nécessité de futures simulations d’interaction entre le fluide
et la structure. 1l sera alors possible de comparer les vitesses
expérimentales avec les vitesses calculées en se rapprochant
des conditions physiologiques.

En ce qui concerne la condition d’entrée du fluide dans
I’aorte ascendante, I’hypothése du profil de Poiseuille n’est
pas idéale. Bien qu’un profil de Womersley puisse apporter
une amélioration au modele, des simulations en utilisant di-
rectement le profil obtenu par imagerie dynamique sont en
cours et pourront affiner les résultats dans la crosse aortique
ainsi qu’au début de 1’aorte descendante.

Le caractére pulsatile de I’écoulement influe sur le caractéere
rhéofluidifiant du sang et nécessite donc un modéle rhéolo-
gique pertinent permettant d’évaluer au mieux les contraintes
sanguines sur la paroi artérielle. Les paramétres de ces mo-
déles influencent les résultats des calculs numériques et des
simulations sont en cours pour mesurer leur impact. La vis-
cosité du sang a fort et faible cisaillement varie a la fois entre
les individus mais aussi pour chaque individu.

5. Conclusion

L’objectif de cette étude sur le moyen terme est de pouvoir
simuler virtuellement 1’ensemble de la procédure
endovasculaire visant a implanter une endoprothese dans le
but de contenir un anévrisme. Cette procédure présente un
fort taux de succes a court terme et son taux d’indication par
rapport a la chirurgie ouverte est en constante augmentation.
Malgré de nombreux avantages (réduction des pertes
sanguines, de la morbidité peropératoire et de la durée
d’hospitalisation), le recul reste insuffisant et des limites
liées a des configurations anatomiques complexes, a la
difficulté du geste minimalement invasif et a la
méconnaissance, a ce jour, de la durabilité du traitement
persistent. Cette procédure nécessite donc d'étre fiabilisée et
sécurisée. Dans ce contexte, il est important de pouvoir
identifier le comportement mécanique du tissu aortique pour
des simulations numériques ultérieures.

L’approche envisagée s’inscrit ainsi dans une moindre
mesure dans le cadre des gestes médicaux et chirurgicaux
assistés par ordinateur afin de proposer une solution
opérationnelle de localisation et de contrle peropératoire
précis du largage de I’endoprothése mais surtout
I'intégration d’une modélisation précise et réaliste des
interactions outils / tissus et la recherche et proposition d’une
solution personnalisée pour le choix d’un systeme de largage
et d’une endoprothése adaptés.
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