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RESUME

Dans ce travail de thése, on s’intéresse au traitement endovasculaire de I'anévrisme de
I'aorte abdominale (EVAR). Cette technique mini-invasive couramment utilisée et connait
une croissance importante depuis 10 ans. Elle repose sur I'exclusion du sac anévrismal par
le déploiement au niveau de I'anévrisme d‘une ou plusieurs endoprothéses introduites par
voies fémorales. Au cours de l'intervention, plusieurs types d’outils de rigidité variable sont
introduits pour permettre la navigation de I’endoprothése. La structure vasculaire subit
alors des déformations importantes. Ces déformations sont en général sans incidence sur
le bon déroulement de l'intervention. Cependant dans certains cas, notamment pour les
patients présentant des anatomies défavorables (fortes tortuosités ou angulations,
important degré de calcification, longueur importante des artéres iliaques communes et
externes) les déformations produites par l'insertion des guides rigides peuvent avoir des
conséquences sur le déroulement de l'intervention. Actuellement leur anticipation repose
principalement sur |I’expérience du chirurgien. La simulation mécanique semble étre un
outil adapté pour fournir des indicateurs plus objectifs et utiles au praticien lors du planning
de son intervention : cette pratique permettrait en guidant et sécurisant le geste chirurgical
de diminuer potentiellement les risques de complications peropératoires et
postopératoires.

La premiére étape du travail a consisté a développer un modéle mécanique de la structure
aorto-iliaque et une méthode de simulation permettant de répondre au probléme
mécanique posé. Ce modele a été paramétré de facon patient-spécifique a partir des
données préopératoires disponibles. Puis la deuxieme étape du travail a consisté a valider
la modélisation développée en la confrontant a des données peropératoires réelles obtenus
sur 28 cas de patients opérés au CHU de Rennes. L'ensemble des méthodes développées
a enfin été intégré a un module de démonstration du logiciel EndoSize® (Therenva,
France).

MOTS-CLES : Anévrisme de I’Aorte Abdominale, traitement endovasculaire, modélisation,
simulation éléments-finis explicite, comparaison données peropératoires 3D, intégration
logicielle.
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ABSTRACT

Endovascular Aneurysm Repair (EVAR) is a mini-invasive technique that is commonly used
to treat Abdominal Aortic Aneurysms (AAA). It relies on the exclusion of the aneurysm sac
by introducing one or more stent-grafts through the femoral arteries and deploying them
inside the aneurysm. During the procedure, several tools of varying stiffness are introduced
to enable the delivery of the stent graft to its deployment site. During this process, the
vascular structure undergoes major deformations. Usually, these have no consequence on
the smooth progress of the procedure. However, in some instances, particularly when the
patient presents an unfavorable anatomical profile (major tortuousness or angulation, deep
calcification, long length of the common and external iliac arteries), the deformation caused
by the insertion of stiff guidewires can have major consequences. Today, their prediction
relies mainly on the surgeon’s experience. Numerical simulation appears to be an
appropriate tool to give the practitioner more objective and more useful indicators when
planning the procedure: guiding the surgical act and making it safer using such an
approach would potentially reduce the risks of intraoperative and postoperative
complications.

In the first step of the work, we developed a mechanical model of the aorto-iliac vascular
structure and a simulation methodology to answer the mechanical problem. This patient-
specific model has been parametrized based on available preoperative data. Then the
second step of the work consisted in the validation of this model by confronting the
simulation results to real intraoperative 3D data that were collected on 28 cases of patients
operated at the University Hospital of Rennes. All the methods that were developed during
this PhD were integrated in demonstration module of EndoSize® software (Therenva,
France).

KEYWORDS: Abdominal Aortic Aneurysm (AAA), Endovascular Aneurysm Repair (EVAR),
Modeling, Explicit finite-element simulation, 3D intraoperative data, software integration.

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des matiéres

TABLE DES MATIERES

TABLE DES MATIERES «uutararasssssssssssssssnsnsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssassssssnsns

LISTE DES TABLEAUX wuuuuuusssusssusssusssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssnsssnssanssnnssnnsunnsunnsss

11
15
19

INTRODUCTION GENERALE 11uersusssasssasssanssanssnnssnnssnnssnnsnnnssnnssnnsnnssnnssnnssnnsnnnsnnnsnnnsnnnsnnns 24

CONTEXE DE L'ETUDE ET OBJECTIFS DE LA THESE...ccurureurarsssassssasssrasssssssnssssnssnsansnss 23

1. DESCRIPTION DE LA PATHOLOGIE
1.1, ELEMENTS D’ANATOMIE. +.1 . eetessneseeeesseseeesesssseesee s s eeeses s s eeeee st e seeseenneseeerennns
I N £ =
1.3. OPTIONS THERAPEUTIQUES 1t tttttttuuuseeeesssnnnnnneersennnnseeesssmsnsssneessmessnssneerrmmsnnsneees
2. LE TRAITEMENT ENDOVASCULAIRE DES ANEVRISMES DE L'AORTE ABDOMINALE
2 RO o 1 1 = PP
2.2. SCENARIO OPERATOIRE .tuuuttuteutesunesanesunesanesasesnesnesasesanssasssanessnessnssseessessnnenns
2.3, COMPLICATIONS sttt ettt ttetatesaeesee s e e st e sae e sae e se e sae e st e sae e st e sae e sanesanesaeesaneannenns
3. LE PLANNING PREOPERATOIRE
3.1. LE SCANNER PREOPERATOIRE ...t uutttutetutetutetatstaessaneseesanesessasesasssanesaesssessnessnnenns
3.2. VISUALISATION ET ANALYSE DU SCANNER PREOPERATOIRE AVEC LE LOGICIEL ENDOSIZE........
G TR0 TR o 17N Y] V1 LT
4. BILAN ET OBJECTIFS
4.1. FORMULATION DES OBJECTIFS . utttutttutttuntssesnesanesanesanesanesasessesaesaiesanessneesnesenes
4.2. FORMULATION DE LA PROBLEMATIQUE ...t tuusttuttsnsesnesatesanesanesasesanesasesanessessneesneeenes

ETAT DE L'ART DE LA SIMULATION ENDOVASCULAIRE....ccseusessassassassassassassassassnssnnses D1

1. MODELISATION MECANIQUE DE LA PAROI VASCULAIRE 52
1.1. COMPORTEMENT MECANIQUE DE LA PAROI ARTERIELLE...ttuvuusessneessnneessnnnessnnnsssnnessnnees 52
1.2. STRATEGIES DE MODELISATION DE LA PAROI ARTERIELLE +.uuuvesissessneessnnnessnnnsssnnessnnees 57
1.3. CONCLUSION : CHOIX D'UNE MODELISATION POUR LA PAROI VASCULAIRE......cvvueivueennennnen 60

2. PRISE EN COMPTE DE LA PRECONTRAINTE DE LA PRESSION ARTERIELLE 61
2.1 INTRODUCTION 11t uttttuttesuneesnessansessneesssnessaneessaneeseaseesessnesessnsseseesssseessannesns 61
2.2. METHODES DECRITES DANS LA LITTERATURE ... .ttt ittt sintessintesasneesanessannessnnnessnnnenss 62
2.3. CONCLUSION : CHOIX D'UNE METHODE PRECONTRAINTE .. utuutttueeiuesseereernessneesnessnnenns 64

3. PRISE EN COMPTE DE L'"ENVIRONNEMENT EXTERNE ET CONDITIONS AUX LIMITES 64
3.1. OBSERVATIONS ANATOMIQUES ET DONNEES EXPERIMENTALES .uvvvviurrersnrssnnnrssnnnessnnnenns 64
3.2. MODELISATION DU SUPPORT MECANIQUE EXTERNE +.uuuteussessunesssnnesssnnnsssnnnsssnnessannenns 65
3.3. CONCLUSION : CHOIX D'UNE MODELISATION DE L'ENVIRONNEMENT EXTERNE.....ccevvueeiunnnns 65

4. SIMULATION D'INSERTION D'OUTILS ENDOVASCULAIRES 66
4.1. METHODES DECRITES DANS LA LITTERATURE ... uuttttestsennneeessssnnnnnneesssessnnnmesssssnnnnnnes 66
4.2. CONCLUSION : POSITION PAR RAPPORT AUX TRAVAUX EXISTANTS ET OBJECTIFS ..covvuvenvnne. 68

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 11

© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des matiéres

DEVELOPPEMENT DU MODELE ET DE LA METHODE DE SIMULATION.....csevessusasasasassssss 69

1.

MODELISATION MECANIQUE DU PROBLEME 70
1.1, GEOMETRIE ET MAILLAGE .ttuutttutttutttttttessesanesanesanesasesasesaesaeeanesaeaaieeaneeaneeanes 70
1.2. MODELISATION DU COMPORTEMENT MECANIQUE DE LA PAROI VASCULAIRE ....uvvvueiineinnennns. 72
1.3. MODELISATION DES CHARGEMENTS ET CONDITIONS AUX LIMITES ..ttiiirterineerainessnnnessnnees 73
1.4. MODELISATION DES OUTILS . uuutttuutessuntessnseesassessnnnessaneesssnnesssneesssneesssnessssnessnnees 76
METHODE DE DETERMINATION D'UNE GEOMETRIE ZERO-PRESSION 78
2.1. DESCRIPTION DE L'ALGORITHME ITERATIF 1.uuttuttttetutettettssesantssneeannesaeesaeesnessnnenns 78
2.2. CALCUL DE LA CORRECTION INCREMENTALE & utututtiuteiueesnesaeesnssnnssanssnnesnnsssnssnessnnenns 80
2.3. VALIDATION DE LA METHODE 1 utttutttutetutetutesatesaeessesnssatesasssanesassssesssnsssnesnessnnenns 82
METHODE DE SIMULATION D'INSERTION D'OUTILS ENDOVASCULAIRES 88
3.1. RESOLUTION EXPLICITE DU PROBLEME ELEMENT=FINIS ..t uutttenteraneerannessannesssneessnnnensn 88
3.1. DEROULEMENT DE LA SIMULATION 41t tuuttttutessntessneessneessnneesassesssnsnsssnsesssnnessnnnesnn 89
3.2. PARAMETRES NUMERIQUES . 1. .uuuueteeessenunneeeersesnnnsenesssesnsseeessmesnseneerresssnneerrmmnnnns 91

SENSIBILITE, PARAMETRAGE ET VALIDATION ...crurasessssarasasassssarasasassssssararasnsssssrarass 95

1.

CONFRONTATION AUX DONNEES PEROPERATOIRES 96
1.1. DESCRIPTION DES DONNEES MEDICALES DISPONIBLES ...utiuutsstiisesssessnesanessneesesanesnnes 96
1.2. TRAITEMENT DES DONNEES PEROPERATOIRES ... uuuuttt st tineessaneessaneesasnnessnnessnneessnnees 97
1.3. METHODE DE MESURE DE L'ERREUR DE SIMULATION . .utuuutruuesnneraneeaneeanesaneeaneesneeaneeenes 98
ETUDE PRELIMINAIRE 101
B2 IO - 1 ] 102
2.2. CALIBRATION DES PARAMETRES NUMERIQUES ... .ututtistsnesinesnnessnesanesanesseasnessnesnnes 103
2.3, ETUDE DE SENSIBILITE « .1 uevvrtensesssssnsseesessensessesseseesssssnssessssssseessessssessesnans 106
CALIBRATION DU SUPPORT ELASTIQUE 110
I O o XYY ] = 5 2] = 110
3.2, VALIDATION ttttttetttesentesanessaaeessaees st e saneessantesaantesaneesaanessannessannessnnnes 112
0GR B ) £ @V 117 o ] N 118

MISE EN VALEUR CLINIQUE ET INTEGRATION LOGICIELLE ...cccveururararasessnrarananasnnnas 121

1.

INTEGRATION LOGICIELLE 122
1.1. TRAITEMENT DU SCANNER PREOPERATOIRE ... uututtiuteiusesunssnnesuessanesnnesnnssnessnessnnenns 122
1.2. LANCEMENT DE LA SIMULATION 1 uuuteustesunessansessnnnessaseesssneesssneesssseesssnessnnnnssnns 126
1.3. TRAITEMENT DES RESULTATS DE SIMULATION .t tuuuuttssuutessnneessaneesssneesssneessssessnnnessnns 127
PRISE EN COMPTE DES CHANGEMENTS DE LONGUEURS POUR LE SIZING PREOPERATOIRE 128
20 IO 1 = T o P 129
A A o =1 U - =T R 131
B2 R B ) £=T (17 (0] [ 134
FAISABILITE DES ACCES ILIAQUES 137
T O 1 1 1 T ] 137
I U= U 1 T 140
0GR B ) £ @V 117 o ] N 142

Eotte thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these. pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des matiéres

CONCLUSION ..uuussssssssssssssssssssssssssssssnnsnnnnsnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnnsnnnnnnnnnnnnnnns 145

A.1 DONNEES MATERIAUX SUR LES LANCEURS D’'ENDOPROTHESES 147
A.2 SUBROUTINE POUR L'IMPLEMENTATION DU SUPPORT VISCO-ELASTIQUE 149
A.3 COMPARAISON DE MAILLAGES 150
A.4 ETUDE DE CONVERGENCE DU MAILLAGE 151

BIBLIOGRAPHIE ..uuueeeessssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssnnnnnnnnnnnnnns L D3

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 13
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des figures

TABLE DES FIGURES

Figure 1-1 - Anatomie de l'aorte (d'aprés www.clevelandclinic.org)........ccccoevevevevnnnnnnn. 24
Figure 1-2 - Rapports de l'aorte dans le corps, d'aprés www.clevelandclinic.org............ 25
Figure 1-3 - L'aorte et la veine cave (a gauche). Bifurcation de l'iliague commune (a droite).
D’aprés Anatomy of the human body, Henry Gray, www.bartleby.com. .............cevveen. 25
Figure 1-4 - Schéma de la structure de la paroi artérielle, d’aprés [2]. ...cccvvvieieininnnnn.n. 27

Figure 1-5 - Représentation tridimensionnelle du scanner préopératoire d'un patient
montrant la présence d'un AAA (a) qui s'accompagne d'une importante angulation aortique

(b) et de tortUOSItES IHAQUES (C). «iviriniiiie it e e e e e e e e aeneas 28
Figure 1-6 - Thrombus intra-luminal extrait d'un anévrisme, d'aprés [10]..........cvvvvee.n. 28
Figure 1-7 - Composition d’une lésion anévrismale. Vue sagittale (a) , vue axiale (b),
Lo =T o] =Y 072 29
Figure 1-8 - Etapes de la chirurgie ouverte, d’aprés [17]. cvoviviiiiiiiiiiiiiiiiierareenenns 29

Figure 1-9 - Etapes de la chirurgie endovasculaire, d'aprés http://www.mayoclinic.org. 30
Figure 1-10 - Quatre exemples d'endoprothéses bifurquées. AFX® (Endologix, Endologix
International, Irvine, FL, U.S.A) (a), Endurant II® (Medtronic, World Medical/Medtronic,
Sunrise, FL, U.S.A) (b), Excluder® Gore-Tex (WL Gore and Associates, Flagstaff, AZ,
U.S.A) (c), Zenith Low Profile® (Cook, William Cook Europe, Biaeverskow, Denmark) (d).

.......................................................................................................................... 32
Figure 1-11 - Description d'un lanceur d'endoproth@se. .......cccvviiiiiiiiiiiiiiic e, 33
Figure 1-12 - Illustration de différents types d'outils endovasculaires. Guides souples (a),
guides rigides(b), sondes (b), introducteur (C). «.coviiiiiiiii i e 34
Figure 1-13 - Exemple de C-arm rotationnel (d’aprées www3.gehealthcare.fr et
WWW.healthCare. SiemMEN S . fT) . i e e e e e e eeeas 35
Figure 1-14 - Insertion d’'un guide souple (a), d'un guide rigide (b), puis du lanceur (c)
montrant le redressement progressif des arteres. ......ovuvvviiiiiiiiiiiir 36

Figure 1-15 Illustration des différentes étapes d'une procédure EVAR. Insertion d'un guide
rigide (a), insertion du lanceur du corps principal (b), déploiement du corps principal (c),
cathétérisme du jambage controlatéral (d), déploiement d'une extension iliaque (e),
systéme bifurqué complet déployé (f). (www.cookmedical.com) ......cccovevivriniiiiiieneinnnns 37
Figure 1-16 - Angiographie montrant le départ de I'artéere iliaque interne avant déploiement
de l'extension iliaque (a), couverture involontaire d'une artére iliaque interne apres

déploiement de I'extension (HaqUE (D). ..uiiiiiiiiiiiiii i reraeaas 38
Figure 1-17 - Illustration par simulation numérique d'une plicature d'endoprothése pouvant
causer UNe thrombose [B8]. . iiiiiiii it e r e e s 39
Figure 1-18 - Illustration du probléme de dimensionnement radial de I'EP pouvant mener
A UNe endofUite e LY PE L. cuiuiiiiii it e e e et aaaas 39
Figure 1-19 - Visualisation du scanner préopératoire a I'aide de coupes axiale (a), coronale
(b) et sagittale (c) et d’'un rendu volumique par lancer de rayons (d) [12].....c.ccvvuennne. 41
Figure 1-20 - Représentation des lignes centrales et des points du sizing sur le rendu
tridimensionnel du SCanNer Pré&OPEIratoINe. vuuuiuiiii it it et ettt et e rartenenenenees 43
Figure 1-21 - Indice de tortuosité défini comme le rapport entre la longueur de ligne
centrale (vert) et la longueur en ligne droite (jaune), d’aprés [35]..cccocveviviiiiiiiineinnannns 44
Figure 1-22 - Discrétisation de la ligne centrale et calcul de I'angulation d'un segment
LV Z= 11181 =T 1 ol 44
Figure 1-23 - Artére iliaque droite présentant une tortuosité trés importante (a), occlusion
de l'artére iliaque aprés l'introduction d'un guide rigide (b), d’aprés [34].....ccccvvvevernnnns 45
Figure 2-1 - Illustration d'un essai biaxial sur un échantillon de paroi artérielle, d'aprés
1231 OO 53
Figure 2-2 - Comparaison de courbes de caractérisation biaxiale sur des échantillons AA et
Ay N B o =3 1 1 1 S 54
Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 15

© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des figures

Figure 2-3 - Comparaison de courbes de caractérisation biaxiale sur des échantillons de
thrombus et de paroi artérielle anévrismale, d’aprés [80]. ..ccvvvviiiiiiiiiiiiiii e 56
Figure - 2-4 Illustration du flambement local a l'insertion d'un guide rigide. (a) artére
iliaque non déformée, (b) artére iliaque apres insertion d'un guide rigide (simulation basée

sur [12]), (c) réalité observée en fluoroscopie lors de l'intervention. .........cccoevvvvevninnn. 67
Figure 3-1 - Représentation des lignes centrale et des points du sizing sur le rendu
tridimensionnelle du scanner PréopPeratoire. .....oii i i i e 71

Figure 3-2 - Représentation volumique du scanner préopératoire (en rouge tissu non-
calcifié, en blanc calcifications) (a), maillage éléments-finis (b), carte des calcifications
représentée sur le maillage éléments-finis (C). c.iviiiiiiiiiiii e 72
Figure 3-3 - Paramétrage de la raideur élastique du support externe. .........ccccoevvvvvnnnen. 74
Figure 3-4 - Exemple de lanceur d'endoprothése montrant ses principal composants. ...77
Figure 3-5 - Modélisation des outils : introducteur rigide, sonde souple, guide rigide et

F= T Vo =T 1 o PP 77
Figure 3-6 - Représentation de la structure vasculaire par un ensemble de contours et trois
[To] gLt ol oLl =Y =T 79
Figure 3-7 - Etapes principales d'une itération de I'algorithme C&V. .......eevvvvveereereennnnns 80
Figure 3-8 - Détail et illustration de I'algorithme C&V. .....ccovviiiiiiiiiiiiiiiiiree e 82

Figure 3-9 - Géométries précontraintes obtenues aprés mise sous pression des géométries
zéro-pression. L'id référengant le patient est indiqué sous chaque vignette. Le code couleur

représente I'écart noeuds-a-noeuds avec la géométrie de référence en mm................. 85
Figure 3-10 - Comparaison des géométries zéro-pression obtenues avec la méthode BD et
@ MELNOAE CRV SUI EUX CaS. . utuiuitititiinttitit it reretaeta et s et a et e eneneaaeaaees 86

Figure 3-11 - Illustration d’irrégularités de coubure et de self-intersection pouvant
apparaitre avec la méthode BD (a), qui sont résolues avec la méthode C&V (b). (Le cas
présenté correspond AU Patient 9.) .uiuiiiiii i 87
Figure 3-12 - Illustration du processus de simulation. Précontrainte par application de la
pression dans la géométrie zéro-pression (a), positionnement de lintroducteur (b),
insertion de la sonde souple (c), insertion du guide rigide (d), insertion du lanceur (e)..90
Figure 3-13 - Représentation d'un échelon de vitesse progressif « smooth-step » utilisé

pour I'INsertion des OULIIS. ..o 90
Figure 4-1 - Configuration géométrique pour les stratégies de recalage 3D/2D par
projection, rétroprojection et reconstruction, d’aprés [127]..ccccceiiiiiiiiiiiiiiiiii e, 97
Figure 4-2 - Illustration de la méthode de reconstruction de la position tridimensionnelle
du guide rigide a partir de trois images de fluoroscopie bidimensionnelles. .................. 98
Figure 4-3 - Processus de recalage et de comparaison entre les données peropératoires et
le donNNEées de SIMUIATION. ..u.uiiii et r e aes 99
Figure 4-4 Illustration des lignes centrales et configurations de guides considérées pour le
calcul du gain et du déplacement artériel Dart ........ccovoviiiiiiii i 101

Figure 4-5 - Exemple de maillages. (a) taille de mailles 6.0/3.5 mm, (b) 4.0/1.5 mm.102
Figure 4-6 - Evolution du déplacement de I'artére iliaque commune et de l'artére iliaque
externe au cours de la simulation pour les différentes vitesses d’insertion. ................ 104
Figure 4-7 - Représentation des résultats de I'étude de sensibilité. ...........ccovvvninnnne. 108
Figure 4-8 - Représentation des géométries finales de la paroi vasculaire pour les
différentes valeurs des parametres testés. Le code couleur représente la distance nceud-
a-noeud par rapport aux résultats obtenus avec la configuration nominale. ................ 109
Figure 4-9 - Représentation des positions finales du guide rigide pour les différentes valeurs
des parametres kmax et kiliac. Le code couleur représente la distance locale par rapport
aux résultats obtenus avec la configuration NOMINAIE. .....vvviviiiiiiii e, 109
Figure 4-10 - Paramétrage de la raideur élastique du support externe....................... 111
Figure 4-11 - Présentation des résultats de la simulation pour I'ensemble des 28 patients.
En mauve: structure vasculaire préopératoire non-déformée, en gris : structure vasculaire
déformée par la simulation. En noir: guide peropératoire réel. En couleurs : guide issu de

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Table des figures

la simulation, le code couleur représente la distance locale entre le guide simulé et le guide
réel. Les points P1,P5 et P6 délimitant la zone d'intérét pour la comparaison sont

représentés par les sphéres mauves. (Suite aux Figure 4-12 et Figure 4-13). ............ 115
Figure 4-12 - RESUILAS SUILE (1/2).uiririniiiii i e e e e e aeenes 116
Figure 4-13 - RESUILAS SUILE (2/2) v iririniiiii i e eenes 117
Figure 5-1 - Illustration du nettoyage interactif de la segmentation (a), résultat final de
SEGMENEATION (D) .ttt i e 123
Figure 5-2 - Maillage de segmentation issue de |'étape de nettoyage (a), maillage
éléments-finis issu de I'algorithme de wrapping (b). .ccocviiiiiiiiiiii s 124
Figure 5-3 - Illustration des cartes de données extraites du scanner. Carte des calcifications
(a), carte de la distance au rachis (b), carte des segments artériels (C).........eevvvuenene. 125
Figure 5-4 - Illustration des contours extraits pour I'algorithme de précontrainte........ 126
Figure 5-5 - Définition des coordonnées barycentriques triangulaires. ..........c..c.cevve.e. 126
Figure 5-6 - Boite de dialogue pour le lancement de la simulation............coovvvivivenene, 127
Figure 5-7 - Représentation des longueurs initiales et déformées dans le logiciel EndoSize
........................................................................................................................ 128
Figure 5-8 - Illustration des longueurs rénales-a-iliaque interne sur les trois
configurations : initiale, guide rigide inséré et lanceur iNSéré. ..........c.cooviiiiiiiiiininnns 130

Figure 5-9 - Illustration des configurations initiales, guide rigide et lanceur pour les six cas
de couvertures, ainsi que les longueurs rénales-a-iliaque interne mesurées dans chacun

L6 1T o 1= 132
Figure 5-10 - Comparaison des valeurs moyennes de raccourcissement apres insertion du
guide et de longueur résiduelle initiale entre les deux groupes. ......c.cvevivrvviiieieierannns 134
Figure 5-11 — Exemple d’écart entre ligne centrale et trajectoire de I’endoprothése (patient
115G 3 PP 136
Figure 5-12 - Définition de la courbure 10Cale. .. .ovvvriiiiii e 139
Figure 5-13 - Illustration d'un niveau de déformation locale important en présence d'une
sténose : configuration initiale (a), configuration aprés insertion du lanceur (b). ........ 139
Figure 5-14 — Comparaison des valeurs moyennes de courbure et d’effort de réaction entre
T=T 0 (TN D e o1 o= PP 142

Figure A - 1 - Illustration des essais de flexion trois points sur lanceur d’endoprothése.

........................................................................................................................ 147
Figure A - 2 - Résultats des essais de flexion trois points.........oviviviiiiiiiiinieenrnenene, 148
Figure A - 3 Représentation des différents maillages testés dans la configuration finale
Qe IO 1T LN g e [ e Lo TR E1=T =) PP 151
Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 17

© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Liste des tableaux

LISTE DES TABLEAUX

Tableau 1-1 - Valeurs HU de quelques grandes classes de tissus et matériaux. ............ 40
Tableau 3-1 - Parametres de modélisation. .........ccoiiiiiiiiiiii e 76
Tableau 3-2 - Résultats des algorithmes C&V et BD en termes d'erreur noeuds-a-noeuds
AVEC 12 GEOMEALIIE A N BN CE. wivitititiii ittt ettt e et e et et e e raeaeaerarens 84
Tableau 4-1 - Résultat de I'étude de sensibilité du maillage. ........cocvvvviiiiiiiiiiiinnne, 103
Tableau 4-2 - Etude de la vitesse d'insertion des OULIIS.........u.eiiieeeiiiieeeriiiieiieeeeeeens 103
Tableau 4-3 - Etude du niveau de mMasS-SCaliNg. ......eeeeerruereereerieeeeeresreseeereseeseeseenns 105
Tableau 4-4 - Etude du niveau d’amortissement du SUPPOIt. ........ccevvvvevvvrreerreeeeeeess. 105
Tableau 4-5 - Etude du niveau d’amortissement de 1a SONde. ...........cevvvvvvreeerreeeennnnn. 105
Tableau 4-6 - Valeurs des parametres testés pour |'étude de sensibilité. ................... 107
Tableau 4-7 - Résultats de I'étude de sensibilté sur les configurations finales du guide et
Lo LT = T oY= oo ] S 107
Tableau 4-8 - Résumé des valeurs retenues pour le paramétrage. .........cocvovvvvenenene. 112

Tableau 4-9 - Descripteurs préopératoires des anatomies vasculaires des 28 patients. 113
Tableau 4-10 - Résultats des comparaisons de la position du guide simulé et du guide

PErOPEratoire POUN 1€S B30 CaS. . uiutitiiititet ittt e e et e e e e e e e e tetaaneaeenes 114
Tableau 5-1 - Descripteurs préopératoires des anatomies pour les 6 cas de couverture.
........................................................................................................................ 129
Tableau 5-2 - Valeurs de raccourcissements et longueurs résiduelles pour les six cas de
L0(0 U A= o o= 132
Tableau 5-3 - Valeurs de raccourcissements et longueurs résiduelles pour le groupe témoin.
........................................................................................................................ 133
Tableau 5-4 - Descripteurs préopératoires des anatomies pour les 9 cas de complications.
........................................................................................................................ 138
Tableau 5-5 - Résultats des indicateurs pour le groupe des complications.................. 140
Tableau 5-6 Résultats des indicateurs pour le groupe tEmMOoiN .....ovvvvieveieieiinreneninenene, 141
Tableau A - 1 - Valeurs de module d'Young déterminées par les essais............cceuene. 148
Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 19

© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

Depuis plusieurs années, la simulation numérique est couramment utilisée dans des
domaines tels que I'automobile, I'aéronautique, le batiment, I’énergie. Dans l'industrie, elle
permet de diminuer les colts de conception, d’optimiser les performances par une
meilleure connaissance des systémes, générant des économies, un gain de temps
important et une sécurité accrue dans un trés large champ d‘applications. Cependant, la
simulation numérique n’est encore que faiblement implantée dans la pratique médicale qui
doit pourtant répondre a des exigences économiques, de qualité et de sécurité tout aussi,
voire plus, rigoureuses. Ce décalage peut s’expliquer par le fait qu’en médecine, chaque
patient est un cas particulier et que modéliser le corps humain dans toutes les diversités
gu'il présente est un véritable défi. On préfére alors s’en remettre a I'expertise et au savoir-
faire du praticien acquis au fil des années. Néanmoins, on assiste aujourd’hui a une
évolution de la médecine. Les avancées scientifiques et technologiques actuelles
fournissent aux médecins de nouveaux outils de diagnostic et de soins. Si bien s(ir dans
beaucoup de cas l'expérience et la dextérité du praticien restent nécessaires et
irremplacables, sa position évolue de plus en plus. Il tend a intégrer la démarche de
I'ingénieur basée sur des méthodes objectives et validées, notamment dans le cadre de la
chirurgie assistée par ordinateur. Ceci nécessite le développement d’outils permettant
d’exploiter objectivement et efficacement I'ensemble des données et connaissances
disponibles afin d’anticiper les conséquences d’un geste, d’optimiser et de sécuriser les
procédures.

Dans ce travail de thése, on s’intéresse au traitement de |'anévrisme de |'aorte abdominale.
Cette dilatation localisée de I'aorte est due une dégradation progressive de la paroi aortique
et entraine un risque de rupture croissant. Cette pathologie touche une part grandissante
de la population des pays industrialisés de par I'évolution de notre mode de vie et le
vieillissement de la population. Parmi les traitements possibles, le traitement par voie
endovasculaire (EVAR), consiste pour le chirurgien a faire monter des guides par les artéres
fémorales jusqu’a I’'aorte abdominale, puis déployer une ou plusieurs prothéses aortiques
a l'intérieur méme de l'anévrisme dans le but d'isoler la partie malade de l'aorte et de
recréer un écoulement normal au sein de la prothése. Les interventions EVAR sont de plus
en plus courantes, mais restent néanmoins complexes (manipulation des dispositifs,
utilisation des systemes d’imagerie). De plus, le matériel et les pratiques évoluent
rapidement, ce qui n’est pas toujours compatible avec la courbe d’apprentissage nécessaire
pour maitriser ces techniques. Ce contexte motive le développement d’outils d’assistance
et d'aide a la décision dans les différents temps pré, per et post-interventionnel.

Au moment de l'intervention, les informations visuelles dont dispose le chirurgien pour
guider son geste sont relativement limitées (imagerie 2D fluoroscopique, limitation du
produit de contraste). De plus le contexte interventionnel ne Iui permet pas toujours
d’analyser et de réagir aux situations imprévues dans les meilleures conditions. A l'inverse,
dans le temps préopératoire il peut disposer de données d‘imagerie 3D, de logiciels
d’analyse performants et de temps afin de préparer son intervention. Le planning est donc
une étape cruciale du traitement et doit étre le plus complet et précis possible pour
permettre une prise de décision juste et efficace dans la salle d’opération. Actuellement,
des solutions logicielles de planning existent, mais celles-ci sont basées essentiellement
sur les informations morphologiques issues de I'imagerie préopératoire. L'insertion d’outils
relativement rigides au cours de lintervention génére des déformations et efforts
importants sur les structures vasculaires, qui, a défaut de moyens adaptés, ne sont
actuellement pas pris en compte pour le choix des dispositifs et la stratégie
interventionnelle. Intégrée lors du planning préopératoire, la simulation numérique
permettrait au chirurgien de mieux préparer son intervention en en ayant anticipé les
différents scénarii et complications possibles, afin d’aborder l'intervention dans les
meilleures conditions.

Notre objectif est de développer une méthode de simulation biomécanique par éléments-
finis permettant de prévoir les déformations de la structure vasculaire engendrées par le
matériel endovasculaire inséré au cours de |'opération afin de mieux planifier les
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interventions : assistance pour le dimensionnement des endoprothéses a poser,
anticipation des éventuelles complications per et post-opératoires. L'approche envisagée
est celle d’'un outil clinique préopératoire d'aide a la décision. Le caractére patient-
spécifique est donc un aspect fondamental de modélisation et la compatibilité avec le
protocole clinique fait partie des contraintes a prendre en compte pour le développement
des méthodes.

Cette these s’est déroulée au sein de la société ANSYS leader mondial de la simulation
numérique, et encadrée dans un environnement pluridisciplinaire regroupant des
compétences de recherche en mécanique et en imagerie médicale respectivement au sein
des laboratoires LaMCoS (INSA) a Lyon et LTSI (Université Rennes 1) a Rennes. Elle s’est
déroulée au CHU de Rennes, en lien direct avec I'équipe médicale de chirurgie vasculaire,
et en interaction avec I’équipe de recherche et développement de la PME rennaise Therenva
développant des logiciels d’assistance a destination des chirurgiens, notamment le logiciel
de planning Endosize®.

Dans ce contexte, ancré dans la réalité clinique, |'utilisation de la simulation éléments-finis
est un probléme ouvert. Cette approche numeérique vise a résoudre un probléme
mécanique complexe de fagon approchée. La précision des résultats (déformations, efforts)
dépend de la fidélité du modéle mis en place et de la méthode de résolution adoptée, ces
deux aspects doivent donc étre construits au regard d’objectifs déterminés. Dans un
premier temps notre démarche consiste a exposer plus formellement les attentes cliniques
et les verrous actuellement présents a |I'étape du planning préopératoire, et a estimer dans
guelles mesures une simulation biomécanique peut participer a lever ces verrous. Ces
objectifs cliniques doivent ensuite étre retranscris en termes mécaniques, définissant ainsi
les résultats d’intérét visés par la simulation. Une fois le cadre précisé, le premier travail
consiste a développer un modele et une méthode de calcul exploitant les données et outils
disponibles dans le temps préopératoire pour répondre a ces objectifs. Dans une deuxiéme
partie du travail, la fiabilité et la prédictibilité des modéles doivent étre démontrées par
des études de sensibilité et une validation vis-a-vis de la réalité peropératoire avant
d’envisager leur exploitation dans un processus d'aide a la décision. Durant cette these
nous amorgons cette validation afin de la poursuivre a plus grande échelle, dans I'ambition
d’une utilisation clinique des méthodes développées. Enfin un des objectifs de la thése
consiste a ouvrir des perspectives sur la mise en valeur et I’exploitation des résultats de
simulations en regard des attentes cliniques, par exemple par la définition d'indices et de
recommandations, mais aussi l'intégration de la chaine de traitement dans un logiciel de
planning permettant la restitution des informations pertinentes aux cliniciens.

Le manuscrit est proposé en cing chapitres. Dans le premier chapitre on présente le
contexte et les objectifs cliniques, de plus la problématique est formulée. Le Chapitre 2 est
un état de l'art des méthodes de modélisation et de simulation dans le contexte du
traitement EVAR. Dans le Chapitre 3 nous présentons le modele mécanique et la méthode
de simulation qui ont été développés. Les différents parameétres de ce modéle ont ensuite
été calibrés et validés par confrontation a des données peropératoires, les méthodes
utilisées et les résultats concernant cette étape sont présentés au Chapitre 4. Enfin le
Chapitre 5 ouvre des perspectives sur la mise en valeur clinique du travail et présente
I'intégration de la chaine méthodologique dans un module démonstrateur du logiciel de
planning Endosize®.
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CHAPITRE 1

CONTEXE DE L'ETUDE ET OBJECTIFS DE LA THESE

Dans ce chapitre on présente le contexte clinique, les objectifs scientifiques et les
problématiques méthodologiques de la thése. On décrit tout d’abord des éléments
d’anatomie et de contexte concernant l'anévrisme de 'aorte abdominale. Puis on présente
les points essentiels du traitement endovasculaire qui est au cceur de la thése. Enfin, on
se concentre sur les enjeux du planning préopératoire. On présente les outils a disposition
du clinicien lors de cette étape et leurs limites, afin de formuler plus précisément les
objectifs du travail.
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1. Description de la pathologie

L'aorte est la plus grosse artére de I'organisme, elle nait a la sortie du coeur par la valve
aortique. Elle s’éléve verticalement pour former l'aorte thoracique ascendante, puis elle
décrit une courbe appelée crosse aortique et redescend vers I'abdomen en formant |'aorte
thoracique descendante. L'aorte thoracique descendante traverse ensuite le diaphragme
au niveau du ligament arqué médian pour devenir I'aorte abdominale. Celle-ci se sépare
en deux branches pour former les artéres iliaques communes aux alentours de I'ombilic en
regard des derniéres vertébres lombaires. Les artéres iliaques communes se divisent assez
rapidement pour donner d'une part les artéres iliaques internes qui s’enfoncent vers
I'intérieur, dans la cavité du bassin, et d’autre part les artéres iliaques externes qui se
prolongent jusqu’en dessous du pubis pour devenir les artéres fémorales.

Les branches collatérales principales de I'aorte abdominale se rencontrent généralement
dans 'ordre suivant a partir du diaphragme et jusqu’a la bifurcation aortique (Figure 1-1):

e le tronc ceeliaque

e |'artere mésentérique supérieure

e les artéres rénales droite et gauche qui se trouvent rarement dans un méme plan
mais sont généralement relativement proches

Il existe de nombreuses autres artéres collatérales, de calibre plus faible, naissant de
I'aorte abdominale, qui ne sont pas représentées sur la figure. Il s’agit notamment les
artéres vertébrales qui irriguent le rachis, mais on ne les présente pas toutes ici.

Aorte thoracique descendante

Diaphragme

Artére mésentérique

- Tronc cesliague
supérieure

) Artéres rénales
Aorte abdominale

Artére iliague commune
Artére iliaque interne

Artére iliague externe

Artére fémorale

Figure 1-1 - Anatomie de l'aorte (d'apreés www.clevelandclinic.org).
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L'aorte abdominale et les artéres iliaques se situent dans |'espace rétro-péritonéal de
I'abdomen (Figure 1-2). L'aorte est accompagnée de la veine cave sur toute la longueur
de l'axe aorto-iliaque (Figure 1-3.a). Celle-ci se place généralement sur sa droite le long
de l'aorte abdominale puis les veines iliaques naissent en regard de sa face postérieure
pour se placer entre le rachis et les artéres iliaques communes. La veine rénale gauche
passe en avant de |'aorte abdominale au niveau du tronc cceliaque et des arteres rénales.
Sur sa face postérieure, |'aorte abdominale suit la courbe du rachis lombaire contre lequel
elle est maintenue entre les deux piliers naissant au niveau du ligament arqué du
diaphragme et qui forment le lit fibreux de |'aorte. Sur ses faces latérales et antérieures,
outre la veine cave et ses branches, I'axe aorto-iliaque se trouve en rapport avec plusieurs
organes digestifs comme le foie, le duodénum, ou le pancréas. Apreés la bifurcation de
I'iliague commune, I'artére iliaque interne plonge dans le petit bassin et se sépare au bout
de quelques centimeétres en une dizaine de branches irriguant les organes pelviens, ce qui
lui confére un ancrage important (Figure 1-3.b). Quant a l'iliaque externe, elle se prolonge
pour passer en avant de I'axe osseux du pubis et sous le ligament inguinal, ou elle devient
I'artere fémorale.

) x 2
_,7;'---- Hiatus aortique

Artére iliague
commune
Artére iliaque

Artere iliaque ;
interne

externe

A .
/ "~e=----- Bassin

Artére fémorale

Figure 1-2 - Rapports de 'aorte dans le corps, d'aprés www.clevelandclinic.org.
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Figure 1-3 - L'aorte et la veine cave (a gauche). Bifurcation de l'iliaque commune (& droite).
D’aprés Anatomy of the human body, Henry Gray, www.bartleby.com.
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La structure de la paroi artérielle a été étudiée depuis de nombreuses années, on retrouve
des éléments a ce sujet dans nombre de manuels de cours [1], mais aussi dans des revues
de littérature plus particulierement orientées sur ses propriétés mécaniques [2], [3].

La paroi artérielle est constituée de trois couches baptisée /’intima, la media et I'adventitia
(Figure 1-4). L'intima est une couche fine de cellules, appelées cellules endothéliales, en
contact avec le sang dont la contribution mécanique est assez faible. La media est
généralement la couche la plus épaisse de la paroi, elle est composée d’un nombre variable
de couches concentriques de cellules musculaires lisses entre lesquelles sont intégrées des
lames de tissu conjonctif formé principalement de fibres d’élastine et de collagéne.
L'adventitia est la tunique externe en contact avec les structures environnantes. On y
retrouve notamment du tissu conjonctif riche en fibres d’élastine et de collagéne.

Les propriétés mécaniques des artéres sont déterminées par les propriétés et la proportion
relatives des différents constituants qui la composent dont les trois principaux sont : les
fibres d’élastines, les fibres de collagenes et les fibres musculaires lisses.

> Les fibres d’élastines possédent un comportement élastique et peuvent supporter
des élongations importantes. Elles sont responsables du comportement élastique
de la paroi pour des déformations relativement faibles dans des conditions
physiologiques normales de pression.

> Les fibres de collagenes, elles, se retrouvent en générale sous forme ondulée et
laches. Elles apportent peu de contribution pour des déformations faibles, mais une
fois en tension leur forte rigidité confére a la paroi artérielle une raideur importante,
on leur attribue ainsi un réle de protection contre les sollicitations mécaniques
supra-physiologiques.

» Enfin Jles fibres musculaires lisses apportent peu de contribution dans le
comportement mécanique passif des artéres, mais permettent par contraction de
réguler l'élasticité et le diametre des artéres afin de répondre aux différentes
sollicitations physiologiques auxquelles est soumise la paroi artérielle.

Ainsi, par exemple, les artéres les plus grosses comme |‘aorte possédent
proportionnellement plus de composants élastiques que sont les fibres d’élastine afin
d’amortir I'onde de pression arrivant du cceur. Ces artéres de gros calibre sont appelées
arteres élastiques. A l'inverse, plus |'on s’éloigne du cceur, plus le calibre ainsi que la
proportion de fibres d’élastine des arteres diminuent. La paroi de ces artéres est
proportionnellement plus riche en cellules musculaires lisses, on les appelle artéres
musculaires. Les différentes fibres de la paroi possédent une orientation préférentielle.
L'orientation des fibres de collagénes a notamment beaucoup été étudiée dans la
littérature, afin de comprendre et de mieux modéliser le comportement mécanique de la
paroi [4]. On les retrouve dans les différentes couches de la paroi orientées de fagon
hélicoidale selon un angle qui peut varier assez largement autour de 45° par rapport a la
direction circonférentielle (Figure 1-4).

La proportion des différents constituants et les propriétés mécaniques des arteres varient
ainsi suivant la localisation, le calibre et leur fonction dans I'organisme. Mais encore, au
cours de la vie, la constitution des artéres et I'organisation de leurs différents composants
vont évoluer, ce qui va influer sur leurs propriétés mécaniques. Avec le vieillissement, la
proportion d’élastine des artéres tend a diminuer relativement aux fibres de collagénes,
les fibres se réorientent. Ainsi les artéres vont par exemple devenir moins élastiques et
vont avoir tendance a s’élargir et s’allonger, donnant lieu a I'apparition de tortuosités [5].
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Figure 1-4 - Schéma de la structure de la paroi artérielle, d’aprés [2].

Un anévrisme de l'aorte abdominale (noté AAA) est une dilatation permanente et localisée
de I'aorte abdominale de plus de 50 % par rapport au diamétre infra-renal normal [6]. La
formation d’un anévrisme est le plus souvent due a une dégradation de la paroi artérielle
liée a de l'athérosclérose. L'athérosclérose est la maladie artérielle la plus courante, elle
s’'apparente au phénomeéne de vieillissement des artéres, localisé et intensifié, souvent au
niveau de courbures ou bifurcations artérielles. Elle peut étre favorisée par plusieurs
facteurs comme le tabagisme, I’'hypertension artérielle ou encore des facteurs génétiques
[7]. Dans les artéres de petit calibre, I'athérosclérose se manifeste par la formation de
plaques d’athérome qui causent un épaississement fibreux et peuvent conduire a une
occlusion vasculaire. Sur les artéres de plus gros calibre, elle entraine plutot une
dégradation de la paroi qui favorise la dilatation et I'allongement des artéres donnant lieu
a I'apparition d’anévrismes, mais aussi de tortuosité ou de fortes angulations (Figure 1-5).
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Anévrisme

Tortuosites |
iliaques

Figure 1-5 - Représentation tridimensionnelle du scanner préopératoire d'un patient montrant la
présence d'un AAA (a) qui s'accompagne d'une importante angulation aortique (b) et de tortuosités
iliaques (c).

Dans le cas de I’AAA, la lésion apparait le plus souvent entre le départ des artéres rénales
et la bifurcation aortique, mais s’étend souvent aux arteres iliaques communes et parfois
au-dessus des artéres rénales. L'élargissement de la paroi au niveau de I'anévrisme induit
une modification du flux sanguin, celui-ci devient turbulent et ralenti, ce qui favorise la
formation d’'un amas de cellules et de débris sur la surface interne de l'intima appelé
thrombus intra-luminal. On rapporte la présence d’'un thrombus dans plus de 80% des
anévrismes de diamétre supérieur a 50 mm [8]. Au cours de sa formation le thrombus
passe d'une masse fluide et visqueuse a une structure fibreuse dans laquelle se distinguent
en générale en trois couches appelées, luminale, mediale et abluminale (Figure 1-6)
[9],[10]. Celui-ci peut se trouver déposé de facon circulaire sur I'ensemble du périmétre
de la lumiére ou de fagon latéralisée indifféremment plutét sur la face antérieure,
postérieure entre le rachis et la lumiere artérielle, droite ou gauche. Le thrombus peut
mesurer en général de 0,5 jusqu’a 3 cm d’épaisseur, générant en son centre un chenal
circulant d’'un diamétre proche de celui de la lumiére aortique non-anévrismale. La paroi
aortique ne se trouve alors plus au contact du flux sanguin, mais est repoussée a |'extérieur
du volume thrombotique. Ainsi, en présence d'un thrombus, la limite de la lumiéere
vasculaire, rehaussée par le produit de contraste sur le scanner préopératoire, ne
correspond plus a la paroi vasculaire mais bien a la paroi interne du thrombus (Figure 1-7).

Abluminal

Luminal Medial

Figure 1-6 - Thrombus intra-luminal extrait d'un anévrisme, d'apres [10].
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L'athérosclérose s’accompagne aussi généralement de I‘apparition de plaques de
calcifications de fagon plus ou moins étendue sur I'ensemble de |'axe aorto-iliaque. La
présence d'une plaque correspond a une diminution importante des composants cellulaires
et fibreux de la paroi qui sont remplacés par des dépots de calcium. Elles peuvent varier
en termes de ratio composant cellulaires/calcium, allant d’un tissu fibrotique partiellement
calcifié a des plagues de pure calcification, et en termes de taille allant de dépdts ponctuels
a des plaques circonférentielles et étendues pouvant former des anneaux rigides et
modifiant radicalement les propriétés mécaniques de |'artére [11].

Lumiére
vasculaire

Paroi vasculaire

Limite de la
lumiére
vasculaire

Thrombus

Calcification

Figure 1-7 - Composition d’une lésion anévrismale. Vue sagittale (a) , vue axiale (b), d’aprés [12].

Le risque évolutif majeur d’'un AAA est I'augmentation du volume jusqu’a la rupture de la
paroi aortique. La rupture entraine une morbidité et une mortalité trés importantes avec
un taux de décés souvent supérieur a 80% [13],[14]. Lorsque le risque de rupture est
suffisamment élevé pour justifier une intervention chirurgicale, deux options sont
couramment envisagées : la chirurgie ouverte et le traitement endovasculaire [15], [16].

La chirurgie ouverte de I’AAA consiste a remplacer la partie anévrismale de |'aorte par une
prothése chirurgicale. Une large incision est effectuée au niveau de I'abdomen du patient
afin d’accéder a I'anévrisme et la circulation sanguine est interrompue par un clampage en
amont et en aval. Le sac anévrismal est mis a plat puis la prothése est cousue a la structure
vasculaire en amont et en aval de I'’AAA. Le sac anévrismal est ensuite refermé autour de
la prothése et la circulation sanguine est rétablie (Figure 1-8).

Figure 1-8 - Etapes de la chirurgie ouverte, d’aprés [17].
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Le traitement endovasculaire de I’AAA (noté EVAR) consiste a insérer par voie
endovasculaire et a déployer une ou plusieurs endoprothéses dans la structure vasculaire
dans le but d’exclure l'anévrisme en re-canalisant le flux sanguin. Contrairement a la
chirurgie ouverte, la zone d’abord se limite a une incision minimale réalisée afin de
permettre I'insertion des outils dans les artéres fémorales et la circulation sanguine n’est
pas interrompue (Figure 1-9). Le déroulement du traitement endovasculaire est détaillé
dans la suite du document a la Section 2.

Figure 1-9 - Etapes de la chirurgie endovasculaire, d'aprés http://www.mayoclinic.org.

De nombreuses études comparent les performances des deux types de prise en charges
[18],[19]. Cependant depuis l'apparition des deux techniques, la typologie des patients
opérés, les pratiques, et le matériel évoluent constamment et rendent les statistiques
difficiles a comparer et synthétiser. Globalement si |'intervention endovasculaire présente
un certain nombre d’avantages évidents a court-terme par rapport a la chirurgie ouverte :
traumatisme de l'intervention, morbidité peropératoire, durée d’hospitalisation, elle est
aussi souvent associée a un taux de complications et de réinterventions plus élevé tendant
a rendre ses performances a long terme moins bonnes que la chirurgie ouverte. D’autre
part, plusieurs études montrent que le taux de complications aprés une intervention EVAR
est trés variable selon les centres, et I'expérience des équipes chirurgicales, ceci souligne
le niveau d’expertise important qu’exige la procédure [20].

L'intervention endovasculaire a tout d’abord été recommandée uniquement pour les
patients ne pouvant supporter une chirurgie ouverte du fait des comorbidités associés
(patients agés, insuffisants rénaux...). Cependant aujourd’hui, aprés 25 ans d’expérience,
son indication s’est nettement élargie [21]. Néanmoins elle reste encore soumise a un
certain nombre de critéres d’éligibilité. Si les critéeres d’éligibilité cliniques, (age,
insuffisance cardiaque, renale...) sont plus restrictifs pour la chirurgie ouverte que pour le
traitement endovasculaire du fait de la lourdeur de la procédure, les critéres anatomiques,
eux, sont propres a la technique endovasculaire. Ils concernent en particuliers les zones
de contacts entre I'endoprothéses et la paroi qui doivent assurer une bonne étanchéité,
mais aussi les acceés a la lésion par les artéres iliaques, qui doivent permettre l'insertion
des dispositifs sans danger pour le patient. Ceux-ci affectent en général la faisabilité
technique de l'intervention ainsi que la durabilité a long-terme du traitement EVAR. Ces
critéres anatomiques sont décrits plus en détails a la section 3.3.1.

Aujourd’hui les patients ont tendance a préférer une intervention moins invasive [22]. De
plus au vu de I'évolution des statistiques, des progrés technologiques actuels concernant
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les dispositifs, les logiciels et I'équipement, le traitement endovasculaire semble d’ores et
déja se positionner comme la technique préférentielle et cette tendance devrait d’accentuer
dans l'avenir. Cependant elle présente l'inconvénient d’exiger un niveau d’expertise
important pour le chirurgien et présente encore des critéres d‘éligibilité relativement
restrictifs malgré les efforts des fabricants et les évolutions rapides des dispositifs.

SYNTHESE

» L’anévrisme de l'aorte abdominale est une maladie cardiovasculaire courante liée
a une dégradation localisée de la paroi artérielle.

> Il s"accompagne souvent de la présence de thrombus, de calcifications plus ou
moins étendues le long de l'axe aorto-iliaque, mais aussi de |'apparition de
tortuosités et d’angulations dues a la dégradation des tissus.

» Le traitement conventionnel est la chirurgie ouverte. Mais le traitement
endovasculaire évolue rapidement et est de plus en plus indiqué.

2. Le traitement endovasculaire des anévrismes de |'aorte
abdominale

Le traitement EVAR est une technique mini-invasive utilisée pour le traitement des AAA.
Elle consiste a placer une ou plusieurs endoprothéses, appelées aussi stent-graft, a
I'intérieur de l'aorte de facon a exclure le sac anévrismal de la circulation sanguine. Les
endoprothéses sont acheminées par voies fémorales a travers les artéres iliaques, puis
déployées a l'intérieur de |I'anévrisme établissant ainsi un nouveau chenal circulant. La
réussite de l'intervention repose en grande partie sur la qualité des zones de fixation
proximale et distales. On définit le collet aortique proximal comme le segment de |'aorte
situé entre l'artére rénale la plus basse et I'extrémité proximale de I'anévrisme. Il s’agit de
la zone de fixation proximale de I'endoprothése. Les zones de fixations distales se situent
elles le plus souvent au niveau des artéres iliaques communes. Les zones de fixations
doivent étre assez longues et de bonne qualité pour permettre une bonne étanchéité et la
stabilité de I'endoprothése. Dans ces zones la position de I'endoprothése doit étre choisie
avec précision afin d’éviter tout risque de couverture d’une artére collatérale, notamment
les artéres rénales au niveau proximal et les artéres iliaques internes au niveau distal. Pour
cela un examen préopératoire, le plus souvent une acquisition scanner avec injection de
produit de contraste, est effectuée. Cela permet un sizing précis, c’est-a-dire la prise de
mesures 3D telles que diamétres, angulation, longueurs, permettant un choix de matériel
et un dimensionnement des endoprothéses adapté a la morphologie du patient.

Initialement chaque module d’endoprothése est comprimé radialement (crimpé) dans un
lanceur, appelé aussi porte-stent afin de pouvoir étre acheminé jusqu’au site de
déploiement. Au cours de l'intervention, plusieurs types d’outils de rigidités variables vont
étre introduits pour permettre la conduite de |’endoprothése jusqu’a son site de
déploiement. On introduit tout d’abord des guides et sondes trés souples se conformant a
I'intérieur de la lumiere artérielle, puis des guides fortement rigides dont le but est de
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redresser les artéres iliaques souvent tortueuses. Ceci va permettre de faciliter le passage
et d’apporter un support au lanceur de I’'endoprothése.

2.1.1.1 Endoprothéses

Plusieurs types d’endoprothéses existent, les plus communes, qui sont essentiellement
celles auxquelles nous nous intéressons dans cette thése, sont des systémes bifurqués
composés d‘un corps principal bifurqué et d’'une ou plusieurs extensions iliaques. Leurs
différents modules, corps principal ou extensions, sont composées d’une structure
métallique auto-expansible qui assure la rigidité et I'ancrage de I'endoprothése (les stents),
et d'un revétement textile cousu a la structure qui assure l'imperméabilité de
I’endoprothése au flux sanguin (le graft). La Figure 1-10 présente quatre modéles
d’endoprothéses parmi les plus couramment posés au CHU de Rennes.

Figure 1-10 - Quatre exemples d'endoprothéses bifurquées. AFX® (Endologix, Endologix
International, Irvine, FL, U.S.A) (a), Endurant II® (Medtronic, World Medical/Medtronic, Sunrise,
FL, U.S.A) (b), Excluder® Gore-Tex (WL Gore and Associates, Flagstaff, AZ, U.S.A) (c), Zenith Low
Profile® (Cook, William Cook Europe, Biaeverskow, Denmark) (d).

2.1.1.2 Lanceurs

La conception et les caractéristiques des lanceurs sont propres a chaque fabricant et
modeles d’endoprothése. Ils ont en général un diameétre de l'ordre de 5 a 7 mm et une
rigidité de flexion relativement importante par rapport a la structure vasculaire ce qui
impose que I'anatomie du patient soit favorable (artéres iliaques pas trop tortueuse, ni trop
calcifiée) pour pouvoir introduire le dispositif sans risque par voies fémorales. IlIs sont
composés d’une gaine en plastique longue d’environ 60 cm dans laquelle se trouve en
général (Figure 1-11). :

e 3 son extrémité I'endoprothése crimpée,

e puis un troncon de plastique relativement flexible servant au maintien de
I’endoprothése lors du retrait de la gaine,

¢ enfin le reste du lanceur est en général composé d’un corps de support en plastique
permettant d’assurer la rigidité de la gaine et d’éviter son flambement ou une
plicature lors de son insertion

Au centre se trouve un cathéter permettant linsertion du lanceur sur un guide
endovasculaire. L'extrémité de la gaine est prolongée par une pointe souple afin de faciliter
la progression du lanceur dans les artéres. La structure et les matériaux, et par conséquent,
les propriétés mécaniques, des différents modeles de lanceurs sont tres variables et
évoluent réguliéerement avec la mise sur le marché de nouveaux dispositifs. Trés peu de
données sont disponibles dans la littérature concernant les propriétés mécaniques des
lanceurs et celles-ci sont aussi difficilement accessibles auprés des fabricants. Afin
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d’obtenir des données plus précises pour leur modélisation, nous avons donc d{ effectuer
des essais de flexion sur des échantillons de quelques modéles que nous avons pu obtenir,
les résultats sont précisés en Annexe A.1.

stent cousu
au textile

s L

textile

pointe souple endoprothése « crimpée » corps plastique souple

Y Y Y
partie endoprothése corps plastique support poignée de manipulation

environ25 cm environ 35 cm

Figure 1-11 - Description d'un lanceur d'endoprothése.

2.1.1.3 Guides

Les guides sont des fils comportant un cceur métallique généralement recouvert d’un
revétement de polymeére congu pour optimiser le glissement avec la paroi et les autres
outils endovasculaires (Figure 1-12.b). Il existe plusieurs types de guides, commercialisés
par différentes marques. Leur calibre peut varier selon différentes valeurs standardisées,
les plus courants ont un diameétre de 0.035"” ce qui correspond a 0.889 mm. IIs se
distinguent principalement par leur rigidité de flexion, ce qui permet de s’adapter a
I'anatomie du patient et aux différents gestes interventionnels. Les recommandations
(guidelines) préconisent en général d'utiliser tout d’abord un guide souple pour cathéteriser
le vaisseau jusqu’au site de déploiement, puis une guide de type « super-stiff »,
couramment appelé guide rigide, qui sert de support au lanceur de I'endoprothése [21].
Un modeéle de guide souple couramment utilisé est le Radifocus® Guidewire M Standard
type (Terumo Corporation, Tokyo, Japon) dont les propriétés ont été caractérisées par un
module d’Young de 120 GPa et un coefficient de Poisson de 'ordre de 0.4 [23]. Le modéle
de guide rigide le plus couramment utilisé est le Lunderquist® (Cook, Bloomington, IN), il
est I'un des guides endovasculaires les plus rigides [24]. Il est constitué d’un fil d’acier
galvanisé de diametre 0.889 mm, ces propriétés ont été caractérisées par un module
d’Young de 190 a 200 GPa et un coefficient de Poisson de |'ordre de 0.4 [25].

2.1.1.4 Sondes

Les sondes sont des cathéters trés fins et souples, permettant le passage d'un guide
0.035". Ils sont utilisés pour injecter du produit de contraste, pour faciliter les échanges
de guides ou encore pour vérifier des mesures de longueur grace a des graduations radio-
opaques (Figure 1-12.a.b). Leur comportement en flexion est proche de celui d'un guide
souple, apportant trés peu de déformations aux artéres.

2.1.1.5 Introducteurs

Au niveau des abords fémoraux, des introducteurs de diamétre de I'ordre de 5 a 7 mm
sont introduits plus ou moins loin dans les artéres iliaques par le chirurgien. Ils permettent
de diriger et de maintenir les outils a leur extrémité distale (Figure 1-12.c).
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Figure 1-12 - Illustration de différents types d'outils endovasculaires. Guides souples (a), guides
rigides(b), sondes (b), introducteur (c).

L'intervention EVAR est réalisée au bloc opératoire. Comme I'abdomen du patient n’est pas
ouvert, on utilise un systéme de fluoroscopie par rayon X pour visualiser la structure
vasculaire et I'avancement des outils. Les systémes de fluoroscopie les plus courants,
appelés C-arm mobile sont composés d’un arceau semi-circulaire en forme de C monté sur
un chariot mobile portant, a ses extrémités, une source et un capteur a rayon X. L'image
numérique est recréée grace a un amplificateur de brillance. La fluoroscopie est une
modalité d’'imagerie par transmission et projection, c’est-a-dire que I'image est composée
par la projection des rayons X ayant traversé |'objet a visualiser. Le niveau de gris des
pixels rend compte de I'atténuation subie par le rayon lors de son parcours a travers les
tissus. Les structures métalliques ou osseuses plus denses apparaitront avec un niveau de
gris important alors que les tissus mous seront faiblement contrastés et donc difficilement
visibles. Ainsi pour visualiser les structures vasculaires, il est nécessaire d’effectuer une
angiographie. Celle-ci consiste a injecter un produit de contraste radio-opaque,
généralement de liode, qui en s’écoulant dans les vaisseaux va permettre
momentanément de révéler la lumiére artérielle. Cependant, en raison de leurs effets
iatrogénes, les doses de produit de contraste mais aussi de rayon X doivent étre
minimisées [26].

Depuis les dix derniéres années, on a vu apparaitre une nouvelle génération de C-arm,
appelé C-arm rotationnel (Figure 1-13). Ceux-ci sont fixes et intégrés a des salles
d’opération dites « hybrides », la mobilité de I'arceau est assurée par un bras motorisé.
L'image numérique est obtenue directement a partir d’un capteur plan autorisant ainsi une
qualité d'image nettement supérieure et d’outils d’assistance a la visualisation tels que la
fusion des données 3D issues du scanner préopératoire avec le suivi fluroscopique 2D [27]
. La motorisation et I'articulation du bras permettent une grande amplitude de mouvement
ainsi que le repérage et le contrble précis des positions relatives de la source, du capteur
et de la table d’opération olu est allongé le patient. Ces systémes permettent ainsi,
notamment, la création d‘images de fluoroscopie ou d’angiographie tridimensionnelles par
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I'acquisition rotationnelle d’une série d'images 2D suivie d’une reconstruction par
rétroprojection pour former un volume de type Cone-Beam Computed Tomography
(CBCT)[28]. Ce type d’acquisition 3D peut étre utilisé ponctuellement lors de I'intervention
a des fins de contrdle, voire de recalage pré/peropératoire, le suivi temps réel des
dispositifs reste néanmoins réalisé sous contréle fluoroscopique 2D.
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Figure 1-13 - Exemple de C-arm rotationnel (d’aprées www3.gehealthcare.fr et
www. healthcare.siemens.fr).

La procédure débute par la préparation (positionnement sur la table de chirurgie, asepsie...)
et I'anesthésie du patient. Le chirurgien vasculaire prépare ensuite les voies d’abord en
ponctionnant les artéres fémorales gauche et droite.

Un guide souple, de rigidité de flexion négligeable par rapport a la paroi vasculaire, est
tout d’abord inséré dans chaque artére fémorale et introduit jusqu’a l'aorte ascendante
(Figure 1-15.a). Puis une sonde, un cathéter fin de diametre de I'ordre du millimetre, de
rigidité proche du guide souple, est inséré autour de chaque guide. Ces sondes permettent,
d’un part, l'injection de produit de contraste a l'intérieur de la structure vasculaire, d’autre
part elles sont utilisées pour effectuer des échanges de guides. Ainsi, a cette étape, le
guide souple va étre retiré du cO6té prévu pour linsertion du corps principal de
I’endoprothése et remplacé par un guide rigide inséré a l'intérieur de la sonde pour
redresser les tortuosités iliaques et apporter un support au lanceur. Apreés l'insertion du
guide rigide la structure vasculaire se trouve, la plupart du temps, fortement déformée
(Figure 1-14).

Une fois le guide rigide en place, la sonde souple peut étre retirée pour laisser place au
lanceur du corps principal (Figure 1-15.b). Celui-ci présente une rigidité de flexion encore
plus importante et va donc accentuer les déformations dues a l'insertion du guide rigide.
Une fois le lanceur introduit jusqu’a la zone de déploiement, sa position doit étre ajustée
précisément afin que, lors du déploiement, le bord proximal de I'endoprothése atteigne la
zone de fixation souhaitée. En général, celle-ci se situe juste en dessous de la plus basse
des artéres rénales afin d’offrir une surface de contact la plus grande possible sur le collet
sain de I'aorte, sans pour autant couvrir une artére collatérale importante. A ce moment
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de lintervention, le chirurgien effectue nécessairement une injection de produit de
contraste a I'aide de la sonde montée du c6té controlatéral (opposé au corps principal) afin
de vérifier la position des artéeres rénales et de positionner le lanceur en fonction.

Figure 1-14 - Insertion d’un guide souple (a), d’un guide rigide (b), puis du lanceur (c) montrant le
redressement progressif des artéres.

L'endoprothése est ensuite progressivement libérée par le retrait de la gaine du
lanceur(Figure 1-15.c) . Auparavant comprimée, elle tend a reprendre sa forme initiale et
un équilibre mécanique s’établit avec la paroi artérielle générant une pression de contact
déterminante pour la bonne étanchéité de la réparation.

Pour un systéme bifurqué, la pose de I’'endoprothése consiste a déployer le corps principal
suivi d’'une ou plusieurs extensions iliaques et parfois une extension aortique. Pour cela les
opérations de cathétérisme (guide souple, sonde souple, guide rigide) sont répétées a
travers le jambage du corps bifurqué, du coté controlatéral (Figure 1-15.d). En général,
afin d’assurer une surface d’étanchéité maximale comme au niveau du collet proximal, les
extensions iliagues sont déployées au plus prés du départ des artéres iliaques internes
(Figure 1-15.e). Celles-ci ont un r6le important pour la perfusion des organes pelviens et
ne doivent pas étre recouvertes. Quand l'ensemble des endoprothéses sont larguées, un
ballon peut également étre utilisé pour appliquer une pression interne et déployer au
maximum les stents métalliques afin d’améliorer I'étanchéité en amont et en aval de
I'anévrisme et au niveau des zones de recouvrement des modules.

Une fois I’ensemble des modules déployés, les guides rigides sont retirés pour laisser
I’équilibre entre I'endoprothése et la structure vasculaire s’établir (Figure 1-15.f). Une
angiographie globale de I'axe aorto-iliaque est alors réalisée afin de vérifier que le flux est
bien recanalisé dans I'endoprothéese sans fuites dans le sac anévrismal et que le sang est
toujours diffusé vers les artéres collatérales. La Figure 1-15 illustre les étapes principales
de l'intervention.
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Figure 1-15 Illustration des différentes étapes d'une procédure EVAR. Insertion d'un guide rigide (a),
insertion du lanceur du corps principal (b), déploiement du corps principal (c), cathétérisme du
jambage controlatéral (d), déploiement d'une extension iliaque (e), systéme bifurqué complet
déployé (f). (www.cookmedical.com)

Immédiatement aprés l'intervention, le succés d'une procédure EVAR peut étre défini par
la réussite de |'acheminement de l|'endoprothése jusqu’a son site de déploiement,
I'exclusion compléte de lI'anévrisme et le bon rétablissement de la circulation a travers
I’endoprothése. A plus long terme, la réduction du sac anévrismal, ou d’autres facteurs
cliniques liés par exemple a la qualité de vie peuvent permettre d’évaluer le succés du
traitement [29]. A l'inverse plusieurs complications peuvent survenir pendant l'intervention
ou a plus ou moins long terme aprés l'intervention.

L'insertion du lanceur a travers les artéres iliaques, est une des étapes critiques de la
procédure. En effet si celles-ci sont trop étroites, trop calcifiés ou présentent des
angulations trop importantes, le risque d’endommager la paroi lors de la navigation est
important [30],[31]. Les complications liées aux accés comprennent les Iésion intimales,
la provocation d’un embolisme d{ au détachement d'une plaque d’athérome, jusqu’a la
dissection de la paroi [32]. Dans les cas les plus critiques, |'insertion du lanceur voir méme
du guide rigide est impossible ou considérée comme trop risquée. D’autres voies d’abord
que les arteres fémorales, le recours a des procédures complémentaires ou bien des
approches combinant chirurgie ouverte et endovasculaire peuvent alors étre envisagées
pour permettre 'accés au site de déploiement [33], [34]. Dans les cas les plus critiques il
est parfois nécessaire de recourir a une conversion vers la chirurgie ouverte.

Lors du déploiement, I'ostium d’une artére collatérale peut étre recouverte par le textile de
I'’endoprothése. Les artéres collatérales les plus a risque sont les deux artéres rénales et
les deux artéres iliaques internes. La couverture d'une ou des deux artéres rénales est une
complication majeure pouvant entrainer une insuffisance rénale sévére. Elle peut étre
provoquée par une mauvaise anticipation du mouvement de I’endoprothése lors du
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déploiement ou par un mauvais positionnement du lanceur au regard de la structure
vasculaire. Quand la malposition de l|'endoprothése est détectée avant la fin du
déploiement, I'endoprothése peut étre descendue a I'aide du lanceur. Dans le cas contraire,
un ballon gonflé dans I'endoprothése peut étre utilisé pour tracter I'endoprothése vers le
bas. Lorsque ces deux solutions ne suffisent pas pour restaurer la diffusion vers les artéres
rénales, la conversion chirurgicale s'impose pour revasculariser au moins une artére rénale
par pontage. La couverture d’'une ou des deux artéres iliaques internes peut entrainer une
ischémie des organes situés dans la zone du bassin ou une claudication plus ou moins
importante. Elle peut étre provoquée par le choix d’'une endoprothése trop longue pour
I'anatomie du patient souvent di a un raccourcissement induit par l'insertion des outils
rigides et mal anticipé lors du planning (Figure 1-16).

Figure 1-16 - Angiographie montrant le départ de l'artére iliaque interne avant déploiement de
I’extension iliaque (a), couverture involontaire d'une artére iliaque interne aprés déploiement de
l’'extension iliaque (b).

La thrombose correspond a une occlusion partielle ou totale de la lumiére de I’endoprothése
qui entrave la circulation sanguine. A court terme aprés l'intervention, elle peut apparaitre
principalement au niveau des extensions iliaques [35]. Elle est alors causée par une
« plicature » qui apparait en général lorsque la tortuosité des artéres iliaqgues est
importante ([36], [37]) mais aussi pour des extensions implantées sur une longueur
importante de l'artére iliaque, plus sujettes a des instabilités de type flambement [35].
Cette plicature réduit localement la lumiére de I'endoprothése (Figure 1-17) et entraine
une perturbation de I’écoulement sanguin pouvant nécessiter une réintervention. Des
thromboses peuvent aussi apparaitre a plus long terme par la création d’un caillot provoqué
par une altération du flux pouvant avoir des origines variées et qui est favorisé par des
facteurs cliniques comme des anomalies de la coagulation.
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Figure 1-17 - Illustration par simulation numérique d'une plicature d'endoprothése pouvant causer
une thrombose [38].

L'endofuite est une des complications les plus fréguemment rencontrées. Une endofuite
est définie comme la persistance d’un flux sanguin dans le sac anévrismal, en dehors de
I’endoprothése. Elles peuvent avoir plusieurs origines [39],[40]. L'une des plus courantes,
correspond aux endofuites de type I, elles sont dues a une mauvaise étanchéité entre
I'’endoprothése et la structure vasculaire au niveau des zones de fixation distale ou
proximale. Les endofuites de type I peuvent étre dues a un mauvais dimensionnement
radial : un diameétre trop étroit génére une pression de contact trop faible et un diametre
trop large empéche le déploiement complet du stent et la mise en tension du graft, laissant
ainsi un passage possible pour le flux comme l’illustre la Figure 1-18. Les endofuites
importantes nécessitent généralement une intervention rapide en raison du risque de
rupture important a court-terme [41].

mauvaise apposition

lumiére de paroi-EP (risque fuite)

I'endoprothése

paroi
artérielle
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stent

surdimensionnement sous-dimensionnement dimensionnement
correct

Figure 1-18 - Illustration du probleme de dimensionnement radial de I'EP pouvant mener a une
endofuite de type I.

D’autres complications peuvent étre liées au traitement EVAR (migration,
endommagement ou rupture de I'endoprothése...). Hors du cadre de cette thése nous ne
les développons pas ici. Elles sont largement abordées dans la littérature. Nous renvoyons
le lecteur intéressé a [29] par exemple.

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/20T6LYSEI052/these.pdf 39
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Contexe de I'étude et objectifs de la thése

SYNTHESE

> L'intervention endovasculaire se présente comme la technique préférentielle d’avenir
pour le traitement des AAA.

Elle demande un niveau d’expertise important de la part des cliniciens.

Les pratiques, les dispositifs et les équipements d’'imagerie impliqués dans ce type
d’intervention évoluent rapidement.

> Elle est encore associée a un taux de complications relativement important a plus ou
moins long terme.

3. Le planning préopératoire

Le succés d’une intervention EVAR repose en grande partie sur la phase de planning
préopératoire. Celle-ci consiste a analyser I|'examen préopératoire du patient,
généralement un scanner angiographique, afin, dans un premier temps, de vérifier que
I'anatomie du patient est compatible avec une intervention endovasculaire, puis dans un
second temps, de choisir un modeéle et les dimensions de I'endoprothése adaptées a la
morphologie du patient.

Le scanner permet d’obtenir une image tridimensionnelle de I'abdomen du patient. De
méme que la fluoroscopie, il consiste & émettre des rayons X depuis une source vers des
récepteurs et a mesurer le degré d’absorption des rayons X par les tissus. Afin de pouvoir
visualiser la structure vasculaire, I'acquisition est en général effectuée avec une injection
de produit de contraste, on parle de scanner angiographique (computed tomography
angiography, CTA). Les images tomodensimétriques obtenues a partir d'une acquisition
scanner sont calibrées et restituées en niveau de gris selon I'échelle Houndsfield. Celle-ci
est relativement stable et peu dépendante du systéme d’émission de rayon X et permet de
définir des grandes classes de tissus a partir des valeurs observées [42](Tableau 1-1).

Type de tissu Valeur Hounsfield
air -1000

graisse -100 - -50

eau 0

muscle - sang 30-60

sang réhaussé (produit de contraste) 250-400

os - calcification 450-1000

métal (stent) 700-1200

Tableau 1-1 - Valeurs HU de quelques grandes classes de tissus et matériaux.

L’acquisition scanner permet ainsi la reconstruction d’un volume qui peut étre observé sous
forme de coupes bidimensionnelles dans les directions anatomiques principales (axiale,
coronale, sagittale), ou encore sous forme de rendu volumique tridimensionnel obtenu par
une technique de « lancer de rayons » (Figure 1-19).
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Figure 1-19 - Visualisation du scanner préopératoire a l’aide de coupes axiale (a), coronale (b) et
sagittale (c) et d’'un rendu volumique par lancer de rayons (d) [12].

Il existe plusieurs logiciels proposant une solution pour la visualisation du scanner
préopératoire et la planification d‘intervention endovasculaires. Parmi ces solutions, le
logiciel EndoSize®, développé et commercialisé par la société Therenva, posséde un
module dédié a la planification du traitement endovasculaire de I’AAA [43]. C’est celui qui
a été utilisé au cours de cette thése, nous nous concentrerons donc sur cette solution et
en décrirons le principe et les points les plus importants en lien avec notre travail.

En premier lieu, une étape de segmentation des données scanner permet de délimiter
séparément un volume représentant |'axe vasculaire aorto-iliaque et un volume
représentant les structures osseuses. Au cours du processus de segmentation, des lignes
centrales, représentant I'axe des trois vaisseaux principaux (aorte, iliaque gauche et
droite) sont créées. Enfin a partir de ces lignes centrales des mesures de longueur, de
diamétre ou encore d’angle peuvent étre effectuées.

La segmentation a pour but d’extraire un volume représentant la lumiére vasculaire. Celle-
ci est effectuée en deux étapes. Tout d’abord un prétraitement consiste a débruiter les
images et a éliminer les structures telles que les os et le cceur afin de préparer I'étape de
segmentation a proprement parler et d’assurer sa robustesse. La deuxiéme étape
correspond a l'extraction de la structure vasculaire a |I'aide d’un algorithme de croissance
de région. Pour cela l'utilisateur place 3 points sources correspondant respectivement a
I'extrémité proximale (nommé P1) et aux extrémités distales de I'axe aorto-iliaque droite
(P7) et gauche (P8), puis la croissance de région s’effectue automatiquement a partir de
ces points (Figure 1-20). Le volume segmenté est ensuite affiné a I'aide de filtres et de
différents traitements propres au logiciel Endosize. Le volume segmenté obtenu comprend
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les trois vaisseaux principaux mais aussi une partie des artéres collatérales, notamment
les artéres rénales, la mésentérique supérieure et le tronc ceeliaque ainsi que les artéres
iliaques internes. Par ailleurs, une derniére étape de dilatation permet d’inclure la paroi
vasculaire dans le volume segmenté qui, sinon, comprend uniquement la lumiére artérielle.
Ce volume peut alors étre utilisé pour la visualisation : il est représenté en trois dimensions
grace a la technique du lancer de rayon et d’une fonction de transfert, et permet d’évaluer
globalement la morphologie de I'anévrisme ou encore de visualiser les calcifications
présentes sur la paroi. D'autre part il permet I'extraction de lignes centrales et la prise de
mesures précises. Au cours de la segmentation de la structure vasculaire, une
segmentation des structures osseuses est également obtenue de fagon automatique, elle
est utilisée principalement pour la visualisation. Dans le cadre de la simulation nous
I'utiliserons par ailleurs pour calculer une carte de distance entre la paroi vasculaire et le
rachis.

Les lignes centrales sont extraites a partir du volume segmenté de la structure vasculaire.
Leur détermination repose sur un algorithme de fast-marching respectivement entre les
points P1 et P7, et les points P1 et P8 (Figure 1-20). Le fast-marching consiste en
I'extraction d’'un chemin minimal entre les deux points sources [44] . Ici, au cours de
I’'extraction, une carte de la distance des contours de la segmentation est utilisée afin de
contraindre au maximum le chemin a rester au centre du vaisseau.

L'étape de sizing consiste a placer un certain nombre de repéres anatomiques matérialisés
par des points sur les lignes centrales et qui serviront a la prise de mesures de longueurs
et de diameétres (Figure 1-20) :

e P2 : extrémité proximale du collet aortique, située en-dessous de |'artére rénale la
plus basse ;

e P3: extrémité distale du collet aortique, située au-dessus de I'anévrisme ;

e P4 : bifurcation aortique ou |'aorte se divise en deux artéres iliaques communes ;

e P5/P6 : limite de la zone de fixation distale, située au-dessus |'artére iliaque interne
droite et gauche respectivement.

La distance entre chaque point de repére est calculée automatiquement le long de la ligne
centrale afin de planifier les dimensions des modules d’endoprothése a poser. En
particulier, les longueurs P2-P5 et P2-P6 correspondent aux longueurs totales a couvrir par
I'’ensemble des modules. Le diameéetre de la lumiére vasculaire est également mesuré
automatiqguement au niveau de chaque point de repére, dans un plan orthogonal a la ligne
centrale pour le dimensionnement radial des modules.

% tte thése est accessible a l'adresse : htip://theses.insa-lyon.fr/publication/20T6LYSEI052/these.pdf
J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Contexe de I'étude et objectifs de la thése

Figure 1-20 - Représentation des lignes centrales et des points du sizing sur le rendu
tridimensionnel du scanner préopératoire.

Une fois le sizing effectué, il revient encore au clinicien d‘analyser ces mesures et les
données scanner et, si nécessaire, de prendre des mesures complémentaires afin de :

o vérifier la faisabilité de la procédure EVAR,
e choisir une endoprothése adaptée a la morphologie du patient,
o planifier le déroulement de l'intervention.

Plusieurs publications rapportent des méthodes de calcul de scores permettant d’évaluer
I’éligibilité du patient selon un certain nombre de critéres anatomiques pour vérifier la
faisabilité de la procédure EVAR. Ces scores sont notamment synthétisés dans une
publication de recommandations concernant les procédures EVAR [21].

3.3.1.1 Morphologie de I'anévrisme

La morphologie globale de I'anévrisme doit étre évaluée par la tortuosité, I’'angulation et la
présence de thrombus dans le segment vasculaire situé entre |I'artére rénale la plus basse
et la bifurcation aortique (P2-P4). Ces facteurs peuvent déterminer, d'une part, la difficulté
d’acheminer I'endoprothése jusqu’au site de déploiement et la possibilité de la déployer
correctement, et, d'autre part, l'efficacité a long terme de la réparation et le risque
d’endofuites par exemple.

e La tortuosité d’'un segment vasculaire est en général évaluée par un indice défini
comme le rapport entre longueur calculée le long de la ligne centrale de ce segment
et la longueur de la ligne droite entre les points extrémes du segment (Figure 1-21)
[45].
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Figure 1-21 - Indice de tortuosité défini comme le rapport entre la longueur de ligne centrale (vert)
et la longueur en ligne droite (jaune), d’aprés [35].

e L'angulation d’'un segment vasculaire est définie comme I'angle maximal rencontré
le long de la ligne centrale de ce segment [45] (Figure 1-22). Ce calcul dépend
fortement de la discrétisation choisie pour définir deux points consécutifs de la ligne
centrale. L'expérience montre que l'utilisation d’'un pas de 10 mm permet de bien
capturer les angulation significatives de la ligne centrale sans prendre en compte
les irrégularités pouvant étre dues a l'algorithme d’extraction [46].

Figure 1-22 - Discrétisation de la ligne centrale et calcul de I'angulation d'un segment vasculaire.

3.3.1.2 Zones de fixation proximale et distales

Les zones de fixation de I'endoprothése sont des zones critiques pour la réussite de
I'intervention EVAR. La zone de fixation proximale est appelée collet proximal, elle
correspond au segment P2-P3. Elle doit permettre d’assurer une bonne stabilité et une
bonne étanchéité. Le score du collet est calculé a partir de plusieurs critéres : sa longueur
doit étre assez importante pour permettre une surface de contact suffisante entre
I'’endoprothése et la paroi aortique, la présence de thrombus et de calcification sur sa
circonférence doit étre limitée afin d’assurer un bon ancrage. Son diametre, son angulation,
et enfin sa forme (conique, bords paralléles...) doivent en outre étre favorables pour
permettre un bon déploiement et la bonne apposition de I’endoprothése sur la paroi. La
problématique est la méme pour les zones de fixation distale qui se situent en général au
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niveau des iliaques communes en amont des artéres iliaques internes. Il faut de plus
vérifier la présence d'un anévrisme iliaque pouvant mettre en difficulté le dimensionnement
radial de I’'extension iliaque et sa bonne étanchéité.

3.3.1.3 Acces iliaques

Afin de prévenir tout risque de complication liée aux accés, le clinicien doit s'assurer que
les artéres iliaques sont favorables a I'acheminement des différents modules de
I’endoprothése jusqu’a leur site de déploiement. Le score proposé pour évaluer I'éligibilité
des accés prend en compte le diametre, le degré de calcification et la tortuosité de
I'’ensemble des artéres iliagues communes et externes jusqu’aux artéres fémorales
correspondant aux segments P4-P7 et P4-P8 [45]. Les artéres doivent présenter un
diamétre suffisant pour permettre le passage du lanceur, on doit notamment vérifier
I'absence de sténose importante. Si les artéres sont extrémement calcifiées, elles ne
pourront se dilater et les guides rigides peuvent ne pas parvenir a redresser leurs
tortuosités. Le risque de ne pouvoir insérer le lanceur est alors trés élevé [47]. Enfin des
tortuosités trés importantes présentent aussi un risque méme si le guide rigide est parvenu
a les redresser. Dans ce cas la paroi artérielle se trouve repliée sur elle-méme pouvant
générer une sténose temporaire (Figure 1-23) et donc un risque d’endommagement lors
du passage du lanceur [48],[34]. Généralement, le score est calculé respectivement pour
le cOté droit et gauche, et le coté présentant I'anatomie la plus favorable est choisi pour
I'introduction du lanceur du corps principal qui est celui présentant le diamétre le plus
important.

Figure 1-23 - Artére iliaque droite présentant une tortuosité trés importante (a), occlusion de
l'artere iliaque apres l'introduction d'un guide rigide (b), d’aprés [34].

Les modeles d’endoprothése varient par leur constitution, leurs propriétés mécaniques, la
gamme de dimensions disponibles (diamétre et longueur des modules), mais aussi par les
dimensions et les propriétés du lanceur. Il revient au chirurgien de choisir le modeéle qui
selon lui conviendra le mieux au patient, en fonction de toutes ses données, en prenant en
compte la morphologie, les accés, mais aussi, le plus souvent, son expérience avec tel ou
tel dispositif.

Il détermine ensuite le nombre de modules a poser et leurs dimensions afin de couvrir et
d’assurer |'étanchéité de toute la lésion anévrismale. Pour cela les solutions logicielles
actuelles, comme décrit a la section 3.2 pour le logiciel Endosize, proposent la mesure de
longueurs et de diamétres basés sur les lignes centrales du scanner préopératoire. Le
chirurgien choisit alors les modules parmi le catalogue du modéle considéré, en fonction

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/20T6LYSEI052/these.pdf 45
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Contexe de I'étude et objectifs de la thése

de ces dimensions, pour assurer que |I'ensemble de I'endoprothése recouvrira bien les
longueurs P2 a P5 a droite et P2 a P6 a gauche. Pour chaque module il peut adapter les
diamétres proximaux et distaux, dans la mesure de la gamme proposée par le fabricant,
afin de correspondre au mieux aux diameétres artériels mesurés au niveau des sites de
fixation.

Au cours de lintervention plusieurs outils sont introduits dans les artéres avant le
déploiement de I'endoprothése, et parmi eux, notamment, le guide rigide. L'introduction
du guide rigide génére généralement des déformations importantes. Les artéres iliaques
subissent le plus de déformations, elles sont en général redressées et raccourcies
[49],[50]. Si l'aorte abdominale présente de fortes angulations, celles-ci peuvent étre
redressées, et I'ensemble de la structure vasculaire peut subir des déplacements latéraux
ou axiaux de l'ordre du centimeétre [51]. A I'heure actuelle, pour toutes les solutions
logicielles de planning EVAR disponibles, I’ensemble des mesures permettant le
dimensionnement des endoprothéses sont prises sur le scanner préopératoire non-
déformé. Par conséquent la configuration des vaisseaux sur laquelle les modules
d’endoprotheése vont étre déployés ne correspond plus a celle sur laquelle les mesures de
dimensionnement ont été effectuées. Il existe alors un fort risque que les extensions
iliaques prévues soient trop longues et recouvrent une iliaque interne, ou encore que le
diametre du site de fixation ne corresponde plus au diamétre prévu lors du planning et que
I’étanchéité soit mise en défaut. Généralement des vérifications sont effectuées au cours
de l'intervention : injection de produit de contraste pour distinguer le départ des artéres
collatérales, mesures de longueurs a l'aide de sondes graduées. Cependant elles
complexifient et rallongent le temps de l'intervention. De plus les mesures effectuées en
peropératoires sont souvent moins précises, di aux limitations techniques du systéme
d’'imagerie 2D, mais aussi au contexte interventionnel qui est moins approprié a un examen
rigoureux. Par ailleurs, cette incertitude conduit généralement les cliniciens a commander
plus de modules que nécessaires lors du planning afin de pouvoir s’adapter a la situation
peropératoire, et cela peut générer des surcolit non négligeables a chaque intervention, le
colit d’un module bifurqué complet (corps principal + jambage contro-latéral) étant de
I'ordre de 5000 euros et celui d’'une extension iliaque de I'ordre de 1000 euros [52].

SYNTHESE
> Le planning préopératoire est une phase essentielle de I'intervention EVAR.

> Il consiste a vérifier la faisabilité des acceés, choisir I'endoprothése et ses
dimensions, anticiper les scénarii et complications possibles.

> Pour cela le clinicien étudie le scanner préopératoire du patient a I'aide d’une
reconstruction tridimensionnelle permettant d’évaluer la morphologie et I'état de
calcification des artéres et de prendre un certain nombre de mesures le long des
lignes centrales (longueurs, diamétres et angles).
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4. Bilan et objectifs

Le temps de l'intervention, puisqu’il correspond a I’'exécution du geste est naturellement le
moment le plus important du traitement. Cependant le contexte interventionnel
(informations visuelles réduites, temps limité, contraintes d’asepsie...) ne permet pas
toujours d’analyser et de réagir aux situations imprévues dans les meilleures conditions.
C’est pourquoi le planning préopératoire est une étape cruciale du traitement. Celui-ci doit
étre le plus complet et précis possible pour permettre au clinicien d’aborder l'intervention
en ayant anticipé les différents scénarii et complications possibles. Dans ce contexte, nous
nous intéressons a l'‘apport de la simulation numérique pour le planning préopératoire
d’une intervention EVAR. Notre approche est la mise en place d’'un modéle mécanique
patient-spécifique de l'axe aorto-iliaque permettant la prédiction des déformations
engendrées par les outils endovasculaires avant déploiement de I’endoprothése, en
particulier le guide rigide et le lanceur de I'endoprothése. Nous pensons qu’une telle
approche peut permettre d’apporter des éléments de solution a deux problématiques
propres au planning EVAR : la prise en compte des déformations vasculaires pour le sizing
préopératoire et I’évaluation de la faisabilité des acces iliaques.

Les déformations que subissent les artéres lors de I'introduction des outils endovasculaires,
décrites a la Section 3.3.3, dépendent de plusieurs facteurs comme : la morphologie des
arteres, le degré de calcification de la paroi mais aussi les caractéristiques des outils
utilisés. Si celles-ci sont mal anticipées, le risque de couverture d’une artére iliaque interne
est important. Actuellement, aucune solution de planning ne permet de les prévoir de fagon
objective et de prendre en compte les changements de longueurs qui en découlent lors du
choix des dimensions des endoprothéses. Leur anticipation repose alors essentiellement
sur I'expérience du chirurgien, mais exige un apprentissage relativement long et peut étre
rapidement mise en défaut face a un cas patient particulier ou I'utilisation d’un dispositif
nouveau.

L'essentiel des déformations pré-déploiement est provoqué lors de l'insertion du guide
rigide puis du lanceur. Nous pensons qu’un calcul mécanique modélisant |I’état déformé de
la structure vasculaire aprés linsertion de ces outils apporterait des informations
importantes sur le risque de réduction de longueurs de certains segments critiques, en
particulier les artéres iliaques communes. A partir d’indicateur fournis par la simulation, le
clinicien pourrait alors adapter la dimension des endoprothéses choisies et mieux anticiper
les scénarii peropératoires possibles.

Le taux d’exclusion des patients pour le traitement EVAR lié a I'anatomie iliaque varie de 5
a 15 % suivant les études [34]. Comme mentionné a la Section 3.3.1, des critéres et
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recommandations existent pour évaluer la faisabilité des acces iliaques. Mais le caractére
souvent subjectif de ces critéres et leur marge d’interprétation, associés a la grande
diversité des caractéristiques des outils utilisés, générent une grande variabilité dans la
décision finale qui repose alors avant tout sur I'expérience du chirurgien [53],[54]. D’autre
part, si des corrélations entre la tortuosité, I‘angulation des artéres iliaques et les
complications liés aux accés sont attestées dans plusieurs études ([32],[31]), les
mécanismes menant a ces complications ne sont pas pour autant connus et expliqués, d’ou
la difficulté de fournir des recommandations précises et de les éviter.

Notre hypothése est qu’un calcul basé sur une modélisation mécanique de l'axe aorto-
iliaque soumis a l'insertion des outils endovasculaires, en particulier le guide rigide et le
lanceur, permettrait d’estimer le risque de non-redressement des artéres trop tortueuses
et calcifiées. Parmi les pistes envisagées, la courbure plus ou moins forte du guide rigide
une fois inséré permettrait d’évaluer le degré de redressement des tortuosités et pourrait
donner ainsi un indicateur du risque d’échec de linsertion du lanceur. D’autre part
I'intensité des efforts et contraintes générés lors de l'insertion du lanceur pourrait étre un
autre indicateur potentiel du risque de difficulté ou d’endommagement des accés. A partir
de ces indicateurs, le clinicien pourrait envisager de modifier sa stratégie par exemple en
choisissant un lanceur plus adapté, ou renoncer aux abords iliaques si ceux-ci sont trop
risques.

La mise en place d’un tel outil de simulation ne doit pas modifier le workflow clinique, mais
plutét s’intégrer a la pratique courante en apportant des informations complémentaires au
clinicien lors du planning préopératoire. Il ne semble, par exemple, pas envisageable
d’exiger la réalisation d’examens complémentaires, les données préopératoires disponibles
pour la construction du modéle seront donc, a priori, limitées au scanner préopératoire du
patient. Le temps de calcul des simulations est un point important, il devra étre optimisé
afin d’étre compatible avec les attentes cliniques. En médecine tous les cas sont des cas
particuliers, les simulations devront donc étre robustes afin de s’adapter a la grande
diversité des morphologies rencontrées et notamment les plus complexes qui sont celles
pour lesquelles I'utilisation d’un outil d'assistance est la plus justifiée.

Par ailleurs, d'un point de vue industriel, I'objectif secondaire de la thése est d’intégrer
I'outil de simulation développé a un module dédié dans le logiciel Endosize, dans le but de
le rendre accessible a des utilisateurs « non-experts », en particulier les cliniciens. Ce
travail a été réalisé dans le cadre du projet ANR TecSan ENDOSIM. Le processus depuis la
construction du modeéle a partir des données scanner jusqu’a la restitution d’indicateurs
cliniques doit étre au maximum automatisé afin d’étre intégrable sous forme d’application
logicielle. De plus, une grande attention doit étre portée sur la facilité de préparation et de
lancement d’une simulation ainsi que sur la restitution d‘informations utiles et
compréhensibles a I'utilisateur, a travers l'interface d’Endosize.

Enfin, les simulations développées n’auront de valeur qu’une fois validées par comparaison
aux données médicales peropératoires ou post-opératoires réelles afin de prouver leur
capacité prédictive.

La problématique principale de la thése est avant tout méthodologique. Elle correspond a
la mise en place d’un environnement de calcul numérique qui comprend le développement
du modéle, des méthodes de validation de celui-ci, mais aussi, son exploitation dans le
contexte clinique. Il s’agira d’utiliser les outils numériques a notre disposition : logiciel
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Endosize pour le traitement d’image, suite logicielle Ansys pour le calcul mécanique, pour
construire un modele répondant aux objectifs visés ; d’envisager les méthodes de
validation possibles a partir des images médicales et des outils de traitements disponibles,
puis de les mettre en place. L'environnement développé devra satisfaire au compromis
entre raffinement du modéle et prise en compte des différentes contraintes sus-citées
(temps de calcul, convivialité de linterface, automatisation de la procédure). Enfin,
I’équilibre de ce compromis est assujetti au niveau de précision recherché par les
simulations.

SYNTHESE

> Le guide rigide et le lanceur de I'endoprotheése génerent des déformations
importantes sur la structure vasculaire qui peuvent avoir des conséquences pour
l'accés au site de déploiement et pour le bon dimensionnement des
endoprothéses.

> Une simulation mécanique pourrait apporter des éléments objectifs pour aider le
clinicien lors du planning pour évaluer la faisabilité des accés et pour choisir les
dimensions de I'endoprothése.

> La méthodologie choisie devra répondre a certaines contraintes liées au contexte
clinique (temps de calcul, robustesse, automatisation).

> Les simulations devront étre validées par comparaison aux données médicales
réelles afin de démontrer leur capacité de prédiction.
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CHAPITRE 2

ETAT DE L'ART DE LA SIMULATION ENDOVASCULAIRE

Dans ce chapitre, on établit un état de l'art des données disponibles et des méthodes
décrites dans la littérature pour la modélisation de la structure vasculaire et la simulation
d’insertion d’outils endovasculaires.
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1. Modélisation mécanique de la paroi vasculaire

Les simulations développées dans cette thése visent a modéliser l'interaction mécanique
entre la structure vasculaire et les outils chirurgicaux. Les lois de comportement utilisées
pour chacun des corps en interaction représentent donc a priori un aspect important du
modele. Si les propriétés mécaniques des outils endovasculaires peuvent étre facilement
déterminées par des essais de caractérisation standards et modélisées par des lois linéaires
simples, a l'inverse plusieurs difficultés se présentent lorsque I'on souhaite connaitre et
modéliser le comportement d’un tissu biologique comme le tissu artériel. Tout d'abord se
pose la question de la collecte de données biologiques humaines (législation, comité
éthique, prélévement et conservation...), ensuite le choix d’un protocole de caractérisation
adapté. Méme si actuellement de nombreux travaux de recherche portent sur la
caractérisation du tissu artériel par des moyens non invasifs in-vivo, tels que
I'élastographie par ultrason 4D, ces protocoles ne sont pas encore validés et utilisés
systématiquement pour la caractérisation [55], [56]. Les essais in-vitro sont donc a I'heure
actuelle la seule solution utilisée en pratique. Ce type d’essai implique alors des difficultés
particuliéres : connaitre les conditions physiologiques et les sollicitations mécaniques in-
vivo, puis, les reproduire de facon suffisamment réaliste in-vitro, d’autant plus que celles-
ci sont complexes : contraintes multiaxiales, précontrainte, hydratation des tissus,
température. Enfin concernant lI'analyse et la modélisation des propriétés caractérisées,
plusieurs guestions méthodologiques se posent : comment tenir compte de la variabilité
inter-sujet, de I'nétérogénéité intra-sujet, de I'hétérogénéité du matériau (tissu sain,
thrombus, calcifications...) ? Ces questions sont d’autant plus importantes que la quantité
de données disponibles est nécessairement limitée du fait des difficultés éthiques et
techniques décrites plus haut. Pour ces raisons, un compromis entre raffinement de la loi
de comportement et faisabilité de I'identification des paramétres de cette loi doit étre établi
en regard des données de caractérisation disponibles et des objectifs visés des simulations.

La caractérisation et le développement d’'un modele de comportement de la paroi artérielle
spécifique pour notre recherche ne fait pas parti des objectifs de la thése. Nous avons donc
effectué une revue des différents résultats de caractérisations et des modéles de
comportements développés dans la littérature. Puis nous avons positionné nos objectifs
par rapport aux travaux existants afin de choisir une modélisation adaptée a nos besoins.

Les premiers auteurs a fournir des données expérimentales conséquentes décrivant le
comportement mécanique de la paroi artérielle pour de grandes déformations ont mené
des essais de traction uniaxiale sur 61 échantillons de paroi anévrismale, complétés dans
une seconde publication pour porter a 69 le nombre total d’échantillons, distingués selon
leur orientation de test : longitudinale ou circonférentielle [57], [58]. Les résultats ont
confirmé le caractere non-linéaire élastique pour de grandes déformations allant jusqu’a
environ 30 % pour la paroi des anévrismes de |I'aorte abdominale (AAA) et 50% pour la
paroi aortique saine (AA) en traction uniaxiale, mais n‘ont pas pu révéler de différence
importante entre les deux directions de traction.

Par la suite, les différents travaux de caractérisation publiés ont privilégié des essais de
sollicitations biaxiales ou multiaxiales, plus représentatifs des contraintes physiologiques
auxquelles est soumise la paroi aortique in-vivo (Figure 2-1). Vande Geest et al. ont été
les premiers a publier des caractérisations biaxiales de 18 échantillons d’AA [59]. Ces
caractérisations ont par la suite été complétées dans une seconde publication par 26
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échantillons [60]. La deuxiéme contribution importante a été publiée par Haskett et al. et
concernait 30 spécimens AA [61]. Enfin la publication de Kamenskiy et al. présente l'intérét
de proposer des caractérisations biaxiales sur des échantillons d’AA mais aussi, en ce qui
concerne notre étude, d’artéres iliagues communes [62]. Dans deux publications, Labrosse
et al. ont eux effectué des essais de pressurisation et non de tension biaxiale sur un total
de 19 échantillons d’AA [63],[64].

Concernant le tissu aortique anévrismal (AAA), les premiers résultats de caractérisation en
tension biaxiale ont été publiés par Vande Geest et al sur 8 spécimens et comparés aux
caractérisations d’AA de ces mémes auteurs [60] (Figure 2-2). Par la suite, Tong et Al. se
sont intéressés uniquement a des parois AAA couvertes par du thrombus intra-luminal
(ILT) et ont rapporté des caractérisations sur 14 échantillons [65]. Sept spécimens ont été
testés dans [66]. Enfin plus récemment une contribution importante a été publiée par
O’Leary et al. concernant 34 échantillons d’AAA [10].

Les publications présentées ici ont largement démontré que la paroi aortique saine ou
anévrismale peut supporter de grandes déformations élastiques jusqu’a 20-40% et
présente un comportement non-linéaire montrant une augmentation de sa rigidité avec le
niveau de déformation, souvent attribuée a la mise en tension progressive des fibres de
collagénes initialement laches et ondulées qu’elle contient. Les caractérisations biaxiales
effectuées durant les 15 dernieres années tendent par ailleurs a montrer que la paroi
aortique posséde le plus souvent un caractére anisotrope avec un comportement plus rigide
et moins extensible dans la direction circonférentielle. Cette anisotropie peut étre plus
faiblement marquée sur les parois saines et ses directions préférentielles peuvent varier,
mais plusieurs études rapportent qu’avec I'age et la maladie anévrismale celle-ci tend a
s’'accentuer de facon caractéristique dans la direction circonférentielle. Ces résultats sont
en trés bon accord avec plusieurs études histologiques démontrant une orientation
préférentielle des fibres de collagéne dans la plupart des parois artérielles saines et
anévrismales [67],[4],[68]. De plus, avec la dégradation due a l'age et a la maladie
anévrismale, la paroi aortique tend a étre plus rigide et moins extensible. Cependant les
données expérimentales disponibles dans la littérature montrent aussi que les propriétés
mécaniques de la paroi aortique peuvent étre extrémement dispersées entre individus et
pour un méme individu suivant les différents échantillons prélevés.

4

Figure 2-1 - Illustration d'un essai biaxial sur un échantillon de paroi artérielle, d'aprés [65].
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Figure 2-2 - Comparaison de courbes de caractérisation biaxiale sur des échantillons AA et AAA,
d’aprés [60].

SYNTHESE
> La paroi aortique se comporte de maniere élastique et non-linéaire pour de
grandes déformations.

> Les fibres de collagéne qui la composent lui conférent un caractére anisotrope,
avec le plus souvent une rigidité plus importante dans la direction

circonférentielle.

> Avec la maladie anévrismale la paroi aortique devient plus rigide et moins
extensible et son anisotropie s’accentue.

> D’un individu a l'autre, mais aussi, pour un méme individu, selon la localisation
anatomique, les propriétés des tissus sont trés dispersées

Compte-tenu du caractére élastique et non-linéaire de la paroi aortique pour de grandes
déformations, un potentiel hyperélastique est une formulation bien adaptée pour décrire
son comportement meécanique. Les premiers auteurs a proposer une telle loi de
comportement pour la paroi AA et AAA ont utilisé les caractérisations uniaxiales de
Raghavan et Vorp ([58]) pour déterminer les paramétres d’une loi hyperélastique isotrope
polynomiale du second degré, et qui a par la suite été utilisée dans de nombreuses études

biomécaniques [69],[70],[71] :
W= a(l, —3)+ 26, —3)? (2-1)

Selon nous, la source la plus compléte et la plus slire de données expérimentales
permettant l'identification des parameétres de lois de comportement hyperélastiques pour
la paroi aortique saine et anévrismale est due a Vande Geest et al. [60]. Plusieurs études
ont utilisé ces données expérimentales pour déterminer des lois de comportement
hyperélastiques anisotropes. La tendance générale est I'utilisation d’'un modéle a deux
familles de fibres [72],[73],[74],[65],[61] ou a 4 familles de fibres [75],[76],[62]. Ces
modeles trouvent leur origine dans la microstructure de la paroi artérielle dont la rigidité
est principalement due aux fibres de collagéne orientées en double hélice qu’elle contient.
Mais il reste des modéles phénoménologiques, les différents parameétres (angle des fibres,
coefficients de rigidité...) n’étant pas déterminés directement par des observations
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histologiques mais identifiés par des régressions non-linéaires. D'autres auteurs ont par
ailleurs développé des lois anisotropes ne faisant pas appel explicitement a des familles de
fibres. Vande Geest et al. ([60]) ont utilisé un potentiel de « Choi and Vito » qui a été
réutilisé par la suite dans une étude de O’Leary [10]. Labrosse et al. ont quant a eux utilisé
un potentiel de « Guccione » [63].

SYNTHESE

> Une loi hyperélastique non-linéaire est bien adaptée pour représenter le
comportement de la paroi aortique.

> Le plus souvent, les lois utilisées dans la littérature sont anisotropes et utilisent
une représentation a 2 ou 4 familles de fibres, pour représenter la structure en
double-hélice des fibres de collagene.

Peu d’études rapportent des caractérisations mécaniques de thrombus intra-luminal (ILT).
Les premiéres publications de Di Martino et al. et Wang et al. présentent des résultats de
traction uniaxiale [77],[78]. Di Martino et al. ont testé 21 échantillons sans précision sur
les couches considérées et ont trouvé une relation linéaire entre la contrainte et la
déformation « ingénieur » avec un module tangent de 131kPa. Wang et Al. ont de leur coté
testé 50 échantillons incluant uniquement la couche luminale du thrombus et rapportent
un module tangent maximal moyen de 547 kPa dans la direction circonférentielle et de 577
kPa dans la direction longitudinale. Enfin trois études rapportent des caractérisations
biaxiales, pour lesquelles chacune les trois couches du thrombus ont été testées
séparément [79],[65],[10]. Les modules tangents en tension équibiaxiale rapportés pour
ces trois études sont cohérents avec des valeurs respectives de 201 et 231 kPa, 189 et
206 kPa, et 135 et 148 kPa dans les directions circonférentielles et longitudinales pour la
couche luminale a des niveaux d’élongation proches de 15%.

Ces cing études semblent montrer que la rigidité du thrombus intra-luminal réside
principalement dans sa couche luminale. Celle-ci a un comportement élastique quasi-
linéaire et faiblement anisotrope pour des niveaux de déformations allant jusqu’a environ
15-20%. Globalement le thrombus intra-luminal semble se comporter de fagon plus linéaire
et plus compliante que la paroi vasculaire avec un module tangent qu‘on peut estimer a 5
a 10 fois plus faible que celui de la paroi aortique a un niveau d'élongation équibiaxiale de
I'ordre de 10 a 15 % (Figure 2-3). Par ailleurs, O’Leary and al. et Tong and al. ont distingué
au moins deux types de thrombus, les thrombus multicouches fibreux et les thrombus
monocouche « frais » s’apparentant plutét a une masse fluide visqueuse. Le thrombus
nouvellement formé posséderait donc trés peu de rigidité et sa raideur tendrait a
augmenter avec le temps et avec la formation de couches fibreuses.

SYNTHESE

> Le thrombus intraluminal se comporte de maniére élastique quasi-linéaire et est
en général 5 a 10 fois plus compliant que la paroi aortique.
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Figure 2-3 - Comparaison de courbes de caractérisation biaxiale sur des échantillons de thrombus
et de paroi artérielle anévrismale, d’aprés [80].

En ce qui concerne la caractérisation mécanique des plaques de calcifications, les premiers
auteurs a publier des données expérimentales ont été [81]. Ils ont conduit des tests de
traction uniaxiale sur des plaques aortiques et rapportent un module tangentiel variant de
13.5 MPa a 12% d’élongation a 32 MPa a 20% d’élongation pour des plaques calcifiées. Ils
rapportent des valeurs environ 4 fois inférieures pour des échantillons de tissu non calcifié
testés dans les mémes conditions. Par la suite Holzapfel et al. ont effectué des
caractérisations uniaxiales sur 4 échantillons de calcifications extraites de la couche intima
d’artéres iliaques et ont trouvé un comportement linéaire élastique caractérisé par un
module d'Young de 12.6 MPa [82]. Marra et al. ont, de leur c6té, pratiqué des essais de
nano-indentation sur 12 échantillons de calcifications issues d’AAA, cependant les valeurs
de module d'Young trouvées (autour de 20 GPa) semblent irréalistes en comparaison aux
données de la littérature (environ 2 a 3 ordres de grandeurs supérieures) ce qui peut étre
expliqué par le fait que les échantillons ont été séchés avant les essais et que la nano-
indentation n’est pas représentative des conditions de chargement réelles auxquelles les
plagues sont soumises in-vivo [83]. Enfin Maier et al. ont conduit des essais de traction
uniaxiale sur des échantillons classés en « dispersed calcifications », « highly calcified » et
« pure calcification ». La premiére catégorie présente une réponse non-linéaire alors que
les deux catégories plus calcifiées ont montré un comportement quasi-linéaire élastique
caractérisé par un module d'Young variant de 40MPa a 450MPa.

Ces études montrent que le tissu calcifié est au moins dix fois plus rigide que le tissu
aortique non-calcifié pour des niveaux de déformation similaires. Cependant on observe
une importante dispersion des valeurs rapportées. Celle-ci peut s’expliquer par
I’nétérogénéité des protocoles de test utilisés, mais aussi par |'hétérogénéité de
composition des échantillons testés allant d’échantillons de paroi |égérement calcifiée a des
plaques de calcification pure.

SYNTHESE

> Les plaques de calcifications se comportent de maniéere élastique linéaire, et sont
environ dix fois plus rigides que le tissu non calcifié.

Sette thése est accessible a 'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Etat de I'art de la simulation endovasculaire

De nombreux auteurs se sont intéressés a la mesure de I’épaisseur de la paroi vasculaire.
Les protocoles décrits dans la littérature sont trés variés : mesures ex-vivo ou mesures in-
vivo par imagerie [84], mesures effectuées sur la paroi saine ou anévrismale [60],
recouverte de thrombus intra-luminal ou non [65], mesure de |I’épaisseur de |'aorte, des
artéres iliaques [85],[86], ou de portions localisées encore plus spécifiquement (antérieur,
postérieur, droite, gauche...). Des mesures ont encore été faites sur des plaques de
calcifications aortiques [87].

Les valeurs moyennes rapportées pour chacune de ces publications sont assez largement
distribuées entre environ 1.3 mm et 2.3 mm pour la paroi aortique saine ou anévrismale,
et entre 1 mm et 2 mm pour les artéres iliaques, mais il apparait aussi une dispersion trés
importante inter-individus et intra-individu selon la localisation. D’'autre part, la paroi
anévrismale apparait souvent légérement plus fine que la paroi saine notamment dans les
zones proches de la rupture, et au contraire les zones de calcifications sont généralement
significativement plus épaisses.

SYNTHESE

> Les épaisseurs de la paroi aortique sont trés dispersées selon les individus, la
localisation anatomique et la constitution du tissu.

\7

L'épaisseur moyenne de la paroi aortique se situe entre 1.3 mm et 2.3 mm et
tend a diminuer dans les zones anévrismales.

> L'épaisseur moyenne des artéres iliaques se situe entre 1 mm et 2 mm.

Les travaux de recherche publiés ces quinze derniéres années ont permis de développer
des modéles de plus en plus complexes et fideles par rapport aux données de
caractérisations publiées dans la littérature. Cependant, le choix d'un modéle de
comportement doit se faire en regard des objectifs visés et des données disponibles pour
I'identification de ses parametres, tout en privilégiant la simplicité de mise en ceuvre. Dans
cette perspective, de nombreuses études de sensibilité ont été publiées afin d’étudier
I'influence de différentes propriétés des lois de comportement utilisées pour des
simulations numériques relatives aux anévrismes de I'aorte abdominale. La plupart de ces
simulations concernent le calcul des contraintes pariétales d'un anévrisme aortique
abdominal sous l'effet de la pression artérielle a des fins diagnostiques pour la prédiction
du risque de rupture. Les travaux présentés dans cette thése s’intéressent au
comportement de la structure vasculaire soumise aux déformations imposées par les outils
endovasculaires et sont donc hors du cadre de ces études, cependant les résultats
rapportés permettent une premiere appréhension de linfluence du modeéle de
comportement choisi.

La plupart des publications récentes de simulations biomécaniques concernant des AAA
utilisent une formulation hyperélastique non-linéaire pour représenter le comportement
mécanique de la paroi artérielle. L'importance de la prise en compte de la non-linéarité du
comportement mécanique de la paroi a été démontrée dans deux études [70],[88]. Dans
celles-ci, des simulations de mise sous pression d’anévrismes sont comparées en utilisant
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une loi linéaire élastique puis le modéle non-linéaire hyperélastique proposé par Raghavan
et al. [58].

Par la suite, au moins 3 auteurs ont étudié les effets de la prise en compte de I'anisotropie
de la paroi artérielle pour des simulations de mise sous pression d’anévrismes. Vande Geest
et al. ([89]) et Rissland et al. ([73]) ont comparé |'utilisation de la loi isotrope proposée
par Raghavan et Vorp ([58]) et celle d’'une loi anisotrope dérivée des caractérisations
biaxiales de Vande Geest et al. [60]. Dans une autre étude, en plus de ces deux types de
lois, les auteurs ont aussi comparé |'utilisation d’une loi anisotrope dérivée cette fois des
caractérisations uniaxiales de Raghavan et Vorp [90]. Méme si pour la plupart des
simulations, la contrainte maximale calculée dans la paroi semble légérement plus
importante avec I'utilisation d’une loi anisotrope, les résultats ne permettent pas de plaider
significativement en faveur de I'utilisation d’un modéle anisotrope plutét qu’isotrope.
Cependant, les résultats obtenus avec la loi anisotrope dérivée de données uniaxiales
montrent de grands écarts de résultats avec les autres modéles [90]. Ceci souligne
I'extréme importance d’utiliser des caractérisations adaptées a la nature des tissus et
représentatives de I'état de contrainte auquel est soumise la paroi artérielle in-vivo, c’est-
a-dire plutét biaxiale ou multiaxiale qu’uniaxiale, pour la détermination de lois de
comportements.

Enfin, plus récemment, deux études ont cherché a quantifier I'effet de I'utilisation de lois
de comportement patient-spécifiques plutot que basée sur données moyennes de
populations. Doyle et al. présentent le cas d’un patient pour lequel des paramétres patient-
spécifiques du modéle isotrope bien connu de Raghavan et Vorp ([58]) ont été déterminés
par des essais uniaxiaux [91]. Des calculs de contraintes pariétales ont ensuite été réalisés
en utilisant les parametres patient-spécifiques ou des paramétres moyens issus de la
littérature et les résultats ont été comparés. Le modéle patient-spécifique présentait un
comportement significativement moins rigide que la moyenne de la population et par
conséquent la contrainte, la déformation et le déplacement maximaux calculés par la
simulation étaient largement supérieurs, remettant en cause la validité de I'utilisation de
données issues de moyennes de populations. Dans la deuxieme étude menée par Polzer et
al., des essais biaxiaux ont été effectués sur un échantillon de la paroi antérieure de
I'anévrisme de chacun des 7 patients impliqués dans |'étude et pour chacun un modéle
hyperélastique isotrope patient-spécifique a été déterminé [66]. Ces lois patient-
spécifiques ont ensuite été comparées en particulier a deux lois moyennes, le modéle
isotrope de Raghavan et Vorp qui est dérivée de données uniaxiales, et le modéle
anisotrope de Vande Geest et al. ([60]) qui est dérivé de données biaxiales. Bien que la
formulation et les caractéristiques des lois de comportement patient-spécifiques soient
significativement différentes de la loi utilisée par Vande Geest et al., celles-ci ont donné
des résultats trés similaires en termes de distribution et niveau de contraintes. Par contre,
le modele proposé par Raghavan et Vorp, bien que proche des modeles patient-spécifiques
en terme de formulation a donné des résultats significativement différents. D’une part, le
fait que les résultats obtenus avec les lois patients-spécifiques ou la loi moyenne de Vande
Geest et al. soient relativement proches semble modérer la nécessité d’utiliser de
propriétés matériaux patient-spécifique pour ce type de calculs. D'autre part, encore une
fois, ces résultats semblent suggérer que, bien qu'il soit désormais reconnu que la paroi
aortique saine et anévrismale présente un comportement anisotrope, les résultats de
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simulation semblent moins affectés par |'utilisation d’une loi anisotrope que par |'utilisation
d’'un modéle dérivé d’essais biaxiaux, plus adaptés a la caractérisation de la paroi artérielle,
plutét qu’uniaxiaux.

D’un autre c6té, plusieurs études ont montré que la prise en compte des calcifications dans
des simulation de mise sous pression tendent a donner une contrainte pariétale maximale
supérieure [11], [71]. Cependant, dans cette derniére publication, aucune corrélation
significative n’a pu étre établie entre la quantité de calcifications et une augmentation
moyenne des valeurs de contraintes. Par contre il apparait de fagon claire que la prise en
compte des calcifications altére les distributions de déformations et contraintes en générant
des concentrations de contrainte importantes dues au fort gradient de rigidité entre le tissu
sain et les plaques, et en empéchant les déformations locales de la paroi dans les zones
les plus calcifiées due a leur forte rigidité.

De nombreux auteurs ont étudié I'effet de la modélisation du thrombus dans les calculs de
mise sous pression d’AAA [92],[71],[93]. Dans ces travaux, le thrombus est représenté de
maniére volumique, son épaisseur importante ne permettant pas une modélisation réaliste
par des éléments de type coques. Les premiers constats ont été que la prise en compte du
thrombus diminue considérablement la contrainte pariétale maximale, mais aussi le niveau
de déformation dans la plupart des cas. Ceci se comprend facilement par le fait que, malgré
sa faible rigidité, le thrombus, par son épaisseur importante empéche les déformations de
la paroi dans les zones ou elle en est recouverte. Plus récemment des études suggerent
que l'effet du thrombus sur les contraintes et les déformations calculées dépend du modele
de comportement utilisé pour celui-ci, et distinguent notamment |'utilisation d’une loi de
porosité ou non, et la modélisation d’'un thrombus fibreux multi-couches ou un thrombus
« frais » monocouche [94]. De maniere générale, le thrombus intra-luminal semble jouer
un role important sur la mécanique de la structure vasculaire. Cependant la principale
difficulté liée a sa modélisation est le fait que celui-ci est peu contrasté sur les images
scanner par rapport aux tissus environnants, sa segmentation automatique reste un sujet
de recherche ; actuellement celle-ci doit donc se faire par une interaction manuelle souvent
fastidieuse. Ceci présente actuellement un frein au développement de modéles mécaniques
le prenant en compte.

Les études citées ici étudient l'influence de la prise en compte du thrombus intra-luminal,
et des calcifications, et, concernant la modélisation de la paroi vasculaire, I'utilisation d’un
modele isotrope plutdt qu’anisotrope, ainsi que l'utilisation de données patient-spécifiques
plutét que des données issues de moyennes de populations. Ces différentes méthodes de
modélisation sont comparées, pour des simulations de mise sous pression d’'un anévrisme,
principalement en termes de contraintes maximales, mais aussi de distribution de
contraintes, de déformations ou de déplacements. La plupart montrent I'importance de la
prise en compte des calcifications sur la distribution locale de contraintes plus que sur le
niveau global de contraintes obtenu, et I'importance de la considération du thrombus sur
le niveau global de contraintes calculées qui est en général plus faible lorsque celui-ci est
pris en compte. Cependant, |'effet de I'utilisation d’'un modeéle anisotrope plutot qu’isotrope
pour la paroi vasculaire n’est pas clairement établi. Il semble plutot ressortir de ces études
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qu’il est nécessaire d’utiliser des modeéles issus de caractérisations biaxiales, soient-ils
isotropes ou anisotropes, plutét qu’issus de caractérisations uniaxiales, moins
représentatives des conditions de chargement auxquelles est soumis la paroi vasculaire in-
vivo. D'autre part, les propriétés matériaux de la paroi artérielle saine ou anévrismale
présentent une grande variabilité d’un individu a l'autre, I'utilisation de lois issues de
moyennes de population peut donc parfois mener a des erreurs importantes de
modélisation. Il semble donc important de chercher a se rapprocher le plus possible d’'une
prise en compte patient-spécifique des propriétés matériaux de la paroi, mais celles-ci sont
difficilement caractérisables de facon non-invasive avec les moyens techniques actuels.
Une solution intermédiaire pourrait étre I'utilisation de corrélations entre propriétés
mécaniques et des données anatomiques, biologique etc... du patient comme proposé dans
[95].

Les simulations de mise sous pression présentées dans les études citées ici ne sont pas
complétement représentatives des états de contraintes, déformations et déplacements
obtenus pour la simulation d’insertion d’outils que nous souhaitons développer. Les
constats rapportés ici doivent donc étre modérés relativement a nos objectifs.

SYNTHESE

>  Pour étre caractérisée dans des conditions proches des contraintes in-vivo, la paroi
aortique doit étre testée en sollicitations biaxiale ou multiaxiale.

Le bénéfice d’une loi anisotrope plutdt qu’isotrope n’est pas clairement démontré.

Des écarts de résultats importants peuvent étre constatés entre |'utilisation de
propriété moyennes et les propriétés patient-spécifiques, mais celles-ci sont
difficilement accessibles de maniere non-invasive.

» La prise en compte calcifications et du thrombus intraluminal semble avoir une
influence importante sur le comportement mécanique de la paroi.

» Ces conclusions sont valables pour des calculs de mise sous pression. Elles doivent
étre qualifiées pour des simulations d’insertion d’outils.

Plusieurs aspects sont a prendre en compte pour choisir quelle modélisation utiliser pour
la paroi vasculaire pour les calculs que nous souhaitons effectuer.

Tout d’abord, les lois de comportement choisies doivent étre adaptées aux types de
sollicitations modélisées dans les simulations. La paroi va par exemple étre soumise a un
état de déformation biaxial dont les déformations maximales pourront atteindre 40 a 50
%, d’autre part lors de linsertion des outils les artéres vont étre soumise a des
phénomeénes de flambement avec la formation de plis générant des déformations locales
en flexion et compression. Cette plage importante de déformation, associée au caractére
non-linéaire de la paroi nous interdit I'utilisation d’une loi linéarisée, on lui préférera plutét
une loi hyperélastique.

D’autre part, concernant les données disponibles, il est inenvisageable a I'heure actuelle
d'identifier des propriétés mécaniques patient-spécifiques de fagon non-invasive. Les
données patient-spécifiques dont nous disposons sont donc uniquement les informations
contenues dans les images du scanner préopératoire. Par exemple, les valeurs d’Unité
Hounsfield nous donnent une information sur le degré de calcifications des tissus, les
calcifications pourront donc assez facilement étre prises en compte dans la modélisation.
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Cependant nous n’avons en aucun cas la possibilité d’obtenir des données patient-
spécifiques sur l'orientation des directions d’anisotropie de la paroi. Or nous avons pu voir
gue celles-ci peuvent varier de fagon significative d’un individu a l'autre, il n’y aurait donc
gue peu de sens a utiliser un modéle anisotrope dans ce cas. Le thrombus intra-luminal,
quant a lui, se distingue difficilement des structures alentours en terme d’Unité Hounsfield,
il ne peut-étre segmenté de facon automatisée et robuste a I’heure actuelle avec les outils
dont nous disposons. De plus nous avons fait le choix d’une représentation surfacique de
la paroi vasculaire. Cette représentation ne semble pas adaptée pour représenter le
thrombus intraluminal qui s’'apparente plutdt a une structure volumique d’un point de vue
mécanique au vu de son épaisseur souvent proche de 1 a 2 cm. Pour ces raisons nous
choisissons de ne pas prendre en compte le thrombus dans le modéle mécanique de la
paroi. De méme, il est impossible de mesurer de fagon précise et automatique I’'épaisseur
de la paroi aortique a partir des données d’imagerie scanner, |'épaisseur ne pourra donc
pas étre définie localement de fagon patient spécifique.

Compte-tenu de ces éléments, nous avons donc choisi de modéliser la paroi vasculaire par
une loi de comportement hyperélastique isotrope en distinguant cependant les éléments
appartenant a des plagues de calcifications auxquels on associe une loi de comportement
linéaire élastique de rigidité plus importante. Les parameétres de ces lois seront dérivés
des données de caractérisation biaxiales disponibles dans la littérature. Nous faisons le
choix d’une épaisseur uniforme sur respectivement I'ensemble de 'aorte et des artéres
iliagues et utiliserons des données moyennes en accord avec la littérature.

2. Prise en compte de la précontrainte de la pression artérielle

Dans les conditions in vivo, la structure vasculaire que nous modélisons est soumise a une
pression interne due au flux sanguin. Les efforts mécaniques imposés par cette pression
sur la structure vasculaire peuvent sembler négligeables devant ceux provoqués par
I'insertion des outils lors de la procédure endovasculaire. C'est pourquoi, dans un premier
temps, nous aurions pu choisir de ne pas prendre en compte I'effet de la pression artérielle
dans les simulations. Cependant, dans le cadre de calculs quasi-statiques tels que ceux
entrepris dans cette étude, l'effet principal de la pression est de précontraindre la paroi
artérielle par la mise en tension des fibres de collagéne qu’elle contient. Cet effet est bien
approché par 'application d’une pression statique uniforme tel que cela a déja été rapporté
dans de nombreuses études, notamment [96] ou encore [69]. Comme nous utilisons des
modele matériaux non-linéaires issus de caractérisations mécaniques effectuées sur des
échantillons de tissu ex-vivo donc libres de toute précontrainte, si nous ne réintégrons pas
cette précontrainte dans les simulations, nous risquons alors de sous-estimer de fagon
non-négligeable la rigidité réelle de la paroi artérielle. D’autre part, nous avons pu observer
gue la prise en compte ou non de la pression interne, si elle n’a pas un effet prépondérant
sur la réponse globale de la structure, peut avoir des effets importants sur le comportement
local de la paroi, par exemple sur la formation de « plis » causés par le flambement de la
paroi artérielle lors de l'introduction des outils.
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La géométrie reconstruite a partir des données scanner correspond a |'état de la structure
vasculaire déja précontrainte par I’ensemble des chargements auxquels elle est soumise
in-vivo, et en particulier la pression artérielle. Incorporer la précontrainte de la pression
artérielle consiste alors a déterminer les champs de contraintes et de déformations
inconnus correspondant a la configuration géométrique connue et a un chargement de
pression qu’on estime lui aussi connu. Plusieurs auteurs se sont déja intéressés a ce sujet
concernant des AAA et ont décrit plusieurs méthodes permettant de prendre en compte la
précontrainte induite par la pression artérielle. Parmi celles-ci deux grandes tendances
peuvent étre distinguées. La premiére consiste a rechercher directement I'état de
contrainte et de déformation correspondant a la géométrie observée. La seconde consiste
a rechercher une géométrie fictive appelée « zéro-pression » correspondant a un état libre
du chargement de pression et qui une fois soumis a la pression connue permet de retrouver
la géométrie observée sur le scanner mais cette fois, incorporant I'état de contrainte et de
déformation recherché.

La nécessité de prendre en compte la précontrainte due a la pression artérielle pour des
calculs de contraintes dans la paroi des anévrismes a été démontrée depuis plusieurs
années [97],[98]. Depuis, plusieurs méthodes ont été développées pour résoudre ce
probléme. Nous rapporterons d’abord les méthodes de recherche d’'une géométrie zéro-
pression puis les méthodes de calcul direct des champs de précontraintes et déformations.

Une des premieres méthodes proposées pour la prise en compte de la précontrainte due a
la pression artérielle dans le cadre des anévrismes de I'aorte abdominale a été publiée
dans [99]. La méthode utilise le concept de « inverse design analysis » dont la théorie a
été décrite par Govindjee et Mihalic pour résoudre le probléme éléments finis inverse de la
détermination de la position initiale d’'une structure a partir d'une configuration finale et
d’un chargement connu [100]. Ce type de méthode est utilisé avec succés dans un certain
nombre de cas comme par exemple la mise en précontrainte des structures en rotation
telles que les turbines. Cependant dans le cadre de modéles non-linéaires, cette méthode
rencontre généralement des problemes de stabilité pour des structures comme les AAA
pouvant présenter du flambement. De plus elle nécessite le développement d’une
formulation éléments-finis inverse qui n’est pas disponible dans la plupart des codes
éléments finis commerciaux courants. Plusieurs auteurs ont quant a eux proposé des
méthodes alternatives ne nécessitant pas d’'implémentation particuliére dans le code
éléments finis, et qui présentent donc |I'avantage d’étre trés facilement applicables peu
importe le code éléments finis utilisé.

Les premiers ont été Raghavan et al. qui ont proposé de réduire le probléme de recherche
d’'une géométrie zéro-pression a un probléme d’optimisation a une seule variable [97]. 1l
se base pour cela sur I'hypothése que le champ de déplacement reliant la géométrie zéro-
pression a la géométrie de référence est égal au champ de déplacement résultant de
I'application de la pression sur la géométrie de référence, multiplié par une constante Kk,
solution du probléme d’optimisation. Si le probléme a résoudre est alors fortement
simplifié, il impose une contrainte forte sur la géométrie recherchée et peut difficilement
se généraliser.
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De fagon presque concomitante, De Putter et al. ont proposé une méthode différente
appelée « backward incremental » [98]. Celle-ci vise a déterminer une géométrie zéro-
pression de facon incrémentale. A chaque pas de calcul, la pression est augmentée jusqu’a
la pression totale, et la géométrie initiale est corrigée par application d’'un champ de
déformation inverse de la déformation observée sous l'effet de la pression. Cependant, les
détails d'implémentation, et les résultats de stabilité et de convergence de la méthode ne
sont pas développés.

Une méthode plus générale a par contre été présentée par Bols et al., appelée méthode
« backward displacement », elle reprend le concept de la méthode « backward
incremental » de De Putter et al., mais utilise directement les déplacements aux noesuds
plutét que les tenseurs de déformation, ce qui simplifie I'implémentation [101]. Dans cette
méthode, la géométrie de référence observée sur le scanner est choisie comme premiére
estimation de I'état zéro-pression, puis est corrigée de fagon itérative a chaque pas de
I'algorithme. Pour cela, chaque itération consiste a appliquer la pression interne dans la
géométrie zéro-pression puis a comparer la géométrie finale ainsi obtenue avec la
géométrie de référence. La géométrie zéro-pression est alors corrigée par application
inverse des écarts de position observés. Cependant, |'article valide la convergence et la
précision de la méthode uniquement sur un cas de géométrie spécifique de souris
relativement simple. Enfin une méthode identique a été publiée dans [102]. Cette fois la
méthode est testée sur douze modéles d’anatomies patient-spécifiques d’AAA comprenant
le thrombus intra-luminal et une modélisation de la paroi aortique par éléments 3D.

Le grand avantage des méthodes itératives proposées par Bols et al. et Riveros et al. est
gu’elles ne nécessitent en aucun cas l'accés au code éléments-finis puisque toute
I'implémentation se fait en post-traitement des résultats de déplacement du calcul de mise
sous-pression. De plus, le processus itératif permet de passer outre les problemes de
stabilité liés a la non-unicité de la solution rencontrée avec la méthode « inverse design
analysis ». Cependant, la convergence de la méthode n’est pas garantie de fagon
intrinséque mais doit étre démontrée de fagon empirique.

D’autre part, en paralléle, plusieurs publications ont porté sur une méthode alternative,
permettant de prendre en compte la précontrainte de la pression artérielle sans avoir a
déterminer explicitement une géomeétrie zéro-pression. Gee et al. ont été les premiers a
proposer une telle méthode [103],[104]. Le principe est basé sur la mise a jour
incrémentale du gradient de déformation permettant la génération d’une configuration
précontrainte sans aucune modification de la géométrie de référence. Leur méthode est
testée sur trois modeéles patients spécifiques d’AAA et comparée aux résultats données par
la méthode « inverse design analysis ». Par la suite, Weisbecker et al. ont repris le concept
proposé par Gee et al. pour développer une méthode appelée « Generalized Prestress
Algorithm » [105]. Enfin une publication, plus récente de Pierce et al. propose une
amélioration permettant de prendre en compte les contraintes résiduelles se développant
dans les parois artérielles au cours de la croissance et du remodelage ([106],[107]) en
plus de la précontrainte de pression en utilisant la méme méthodologie [108].

D’un point de vue conceptuel, ces méthodes sont relativement proches des méthodes
itératives de détermination d’'une géométrie zéro-pression, puisqu’elles reposent sur la
détermination d‘un champ de gradient de déformation inverse basé sur les déformations
observées a l'itération précédente. Ainsi elles présentent le méme avantage de s’affranchir
des problémes d’instabilité de la méthode « inverse design analysis » comme souligné par
Gee et al. ([104]), sans pour autant assurer de facon intrinséque la convergence vers une
solution. Elles présentent |’élégance de s’appliquer directement sur la géométrie de
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référence sans avoir a déterminer une nouvelle géométrie zéro-pression fictive.
Cependant, si ces méthodes demandent moins d’effort de développement qu’une
formulation éléments-finis inverse, elles nécessitent tout de méme d’étre implémentées
au niveau du code élément-finis ce qui pose des difficultés techniques lors de |'utilisation
de codes commerciaux, ce qui n’est pas le cas pour les méthodes de détermination explicite
d’'une géométrie zéro-pression présentée a la Section 2.2.1.

Au cours de nos recherches nous avons mis en évidence la nécessité de prendre en compte
la précontrainte de la pression artérielle pour les simulations d‘insertion d’outils. Comme
présenté plus haut, les différentes méthodes proposées dans la littérature aboutissent a
des résultats équivalents, mais different surtout en termes d'implémentation, de
convergence ou de stabilité. Pour les applications visées dans le cadre de nos travaux de
recherche, la stabilité de la méthode choisie est un aspect essentiel. L'implémentation
d’'une méthode de précontrainte n’étant pas l'objectif principal de la thése nous avons
préféré nous tourner vers des méthodes ne nécessitant pas |'accés au code élément fini,
afin de simplifier et d'accélérer le développement du modéle. Pour ces raisons nous avons
choisi une méthode qui permet de déterminer une géométrie zéro-pression dans laquelle
la pression artérielle est appliquée avant la simulation d’insertion des outils pour
précontraindre la paroi artérielle. Pour cela nous avons utilisé un algorithme itératif proche
de celui proposé par Bols et al. puis Riveros et al. ([101],[102]), que nous avons modifié
afin de répondre aux problémes spécifiques liés au modeéle biomécanique que nous avons
développé. La description de la méthode utilisée sera détaillée au Chapitre 3

SYNTHESE

> Il est nécessaire de prendre en compte la précontrainte de la pression afin de ne
pas sous-estimer la rigidité de la paroi artérielle.

> Principalement deux types de méthodes se distinguent dans la littérature :
I'application directe d'un champ de précontrainte, ou la détermination d‘une
géométrie dite zéro-pression.

3. Prise en compte de I'environnement externe et conditions
aux limites

Les déformations que subit la structure vasculaire sous l'effet des outils endovasculaires
dépendent fortement de son anatomie et de ses rapports avec les organes et tissus
environnants. Une prise en compte pertinente de cet environnement dans les conditions
aux limites du modéle est donc cruciale pour la fiabilité des simulations. In-vivo, la
structure vasculaire aortoiliaque se trouve au contact de différentes structures Iui
apportant un support mécanique plus ou moins important. Il n’existe pas a notre
connaissance de données expérimentales a ce sujet dans la littérature, mais des éléments
d’anatomie et I'expérience des chirurgiens permettent de déterminer des zones de support
plus ou moins rigide. Des éléments d’anatomie sont décrits au chapitre 1. A son extrémité
distale, I'aorte abdominale traverse le diaphragme au niveau hiatus fibreux aortique ce qui
correspond a une zone trés fixe, il en est de méme aux extrémités distales des artéres
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iliaques externes au passage du ligament inguinal. L'aorte abdominale supra-rénale est
maintenue fermement contre le rachis sur sa face antérieure par le lit fibreux de |'aorte,
ce support est en général affaibli au niveau du sac anévrismal en raison de la dégradation
des tissus dans cette zone. Outre les structures osseuses sur sa face postérieure, sur toute
sa surface externe, la structure vasculaire se trouve en regard des organes, tissus et fluides
de la cavité rétro-péritonéale dont principalement la veine cave et ses branches ainsi que
les viscéres, qui apportent un support plutét faible et visqueux. Enfin les différentes artéres
collatérales telles que les artéres rénales, les artéres vertébrales ou les artéres iliaques
internes apportent des points de supports supplémentaires a différentes localisation le long
de la structure vasculaire.

Dans la littérature trés peu d’auteurs proposent des méthodes de modélisation du support
mécanique externe de la structure vasculaire par les organes et tissus environnants. La
plupart des publications concernent des simulations de flux faisant intervenir des
interactions fluides-structures. Deux publications de 2007 ont montré que celui-ci peut en
partie étre pris en compte par l'application d’'une pression externe uniforme appelée
« effective perivascular pressure » [109],[110]. Hodis et al. et soulignent qu’il est
important de prendre en compte les supports apportés par I'environnement externe qui
différent suivant la localisation des artéres[111]. IIs proposent une modélisation numérique
générique pour prendre en compte ce maintien dans le cadre d’une simulation fluide-
structure. Plus récemment, Moireau et al. ont, quant a eux, modélisé le support du rachis
et des tissus périvasculaires de I'aorte thoracique pour des simulations fluides-structures
par une condition aux limites viscoélastique sur la surface de la paroi introduisant une
relation entre les contraintes, le déplacement et la vitesse de celle-ci [112]. Enfin, Jozsa
et Paal ont étudié l'influence de la prise en compte du support de la colonne sur les
anévrismes aortiques dans le cadre de simulations fluides-structures : dans ce travail le
support est représenté par une condition de déplacement nulle pour les nceuds situés dans
une zone proche de la colonne. Mais ils ont trouvé une influence négligeable du support
pour ce type de calculs [113].

La plupart des simulations biomécaniques impliquant des anévrismes de |’'aorte abdominale
concernent le calcul des contraintes pariétales sous l'effet de la pression artérielle pour
I'estimation du risque de rupture a des fins diagnostiques, ou plus récemment la simulation
du déploiement d’endoprothéses [114]. Dans I'ensemble des travaux publiés a ce sujet,
I'environnement externe de la structure vasculaire n’est jamais considéré
[96],[115],[116],[117]. Cependant lors de linsertion d’outils endovasculaires, les
sollicitations subies par la structure vasculaire sont souvent beaucoup plus importantes
que le simple chargement de pression. Les conditions aux limites choisies vont donc avoir
une importance prépondérante sur les déformations engendrées. Il nous a donc semblé
nécessaire de développer un modéle tenant compte de I’ensemble des tissus et structures
environnants pouvant apporter un support mécanique a la structure vasculaire. Pour cela
la modélisation que nous avons choisie comprend trois aspects, comme proposé par
Moireau et al. ([112]) : un terme de rappel élastique fonction du déplacement de la paroi,
un terme de viscosité fonction de la vitesse de la paroi et enfin un terme constant de
pression externe. Le support mécanique de |'environnement externe est une des
composantes principales du modéle développé dans cette thése. Son implémentation sera
détaillée au Chapitre 3 et son paramétrage sera le sujet principal du Chapitre 4.
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SYNTHESE

> Les déformations subies par la structure vasculaire dépendent fortement des
points de support apportés par son environnement externe.

> Trés peu de données quantitative et exploitable sont disponibles dans la littérature
concernant ce support

> Nous choisissons de le représenter par un modele a trois composantes : un rappel
élastique, une viscosité et une pression.

4. Simulation d’insertion d’outils endovasculaires

Ces derniéres années le développement du calcul éléments-finis dans le domaine vasculaire
s’est fortement accéléré. Outre les études focalisées sur |'utilisation du calcul par éléments
finis pour la détermination du risque de rupture d’un anévrisme par le calcul des contraintes
pariétales sous l'effet de la pression artérielle parmi ([96],[70],[71],[90],[89]) et déja
évoquées précédemment, plus récemment, quelques études ont été publiées concernant
la simulation de déploiement d’endoprothéses abdominales ou thoraciques tout d‘abord
dans des géométries idéalisées [118] puis patient-spécifiques [119],[114]. Enfin a notre
connaissance, dans la littérature, trés peu d’études existent concernant la simulation par
élément-finis de la déformation de la structure vasculaire sous |'effet de l'insertion des
guides et outils endovasculaires. En 2010, une étude préliminaire a comparé deux
méthodes de calcul éléments-finis implicite et explicite pour la simulation de l'insertion
progressive d’'un guide endovasculaire dans une artére iliaque [120]. La publication
démontre la faisabilité des méthodes, mais celles-ci ne sont testées que sur une anatomie
d’artére iliaque et aucune validation par rapport a des données peropératoires n’est
proposée. En 2013, Mouktadiri et al. ont présenté une étude de faisabilité de I'utilisation
d'une méthode élément-finis explicite pour la simulation d‘insertion d’outils
endovasculaires [23]. Cependant, la modélisation d’un guide de type extra-stiff n’est pas
mentionnée et aucun résultat de validation n’est rapporté. Plus récemment, Roy et al. ont
publié la description d’'une méthode par éléments-finis explicite pour simuler l'insertion de
deux cathéters représentant les dispositifs de largages d’une endoprothése bifurquée sur
un cas patient-spécifiques [121]. Cependant, les auteurs donnent peu de détails sur la
méthode et ne proposent pas de validation de leurs résultats.

A notre connaissance, les travaux les plus aboutis & I'heure actuelle sont issus de
recherches de Dumenil et al. : ils présentent une méthode de calcul par éléments-finis des
déformations provoquées par l'insertion d'un guide « extra-stiff » dans une structure
vasculaire aorto-iliaque [122]. Dans ces travaux, les auteurs ont acquis des images
peropératoires 2D du guide endovasculaire inséré dans la structure vasculaire durant
I'intervention. Aprés une étape de recalage et de projection, ils utilisent ces images pour
comparer la position du guide obtenue par la simulation a la position réelle peropératoire.
Le modele a ainsi été paramétré sur 10 patients puis sa capacité prédicitive a été testée
sur 8 autres. Le modéle présente I'avantage d’étre paramétré uniquement par des données
dérivées directement du scanner préopératoire et nécessite donc trés peu de traitement
supplémentaire par rapport a la routine clinique de planning. Dans le processus de
simulation, le guide endovasculaire est tout d’abord initialisé artificiellement a l'intérieur
de la lumiere vasculaire puis relaché a l'intérieur de la structure vasculaire jusqu’a
I’établissement d’un équilibre mécanique. L’équilibre mécanique est résolu a l'aide d’un
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solveur implicite et obtenu en général au bout de 15 a 30 min de calcul suivant les capacités
physiques de la machine utilisée.

Plusieurs limites sont mentionnées dans cette étude :

e Le comportement de la paroi vasculaire est modélisé par une loi linéaire élastique.

e Le support mécanique des tissus environnants est en parti pris en compte mais
selon une approche relativement simplificatrice qui ne permet pas toujours de
s’adapter a la diversité des anatomies patient-spécifique possibles.

e Pour les patients présentant des anatomies fortement tortueuses la méthode
d’initialisation a I'intérieur de la lumiere vasculaire génere un état de contrainte trop
irréaliste sur le guide, caractérisée par une énergie de déformation trés importante.
Ceci met alors en échec la convergence du calcul ou nécessite l'utilisation de
procédés tels que I'amortissement numérique qui rallonge fortement le temps de
calcul.

e Nous avons pu constater que la méthode rencontre souvent des problémes
d’instabilité numériques lors la résolution de I’équilibre mécanique entre la structure
vasculaire et le guide. Ces instabilités sont causées par |'apparition de points de
bifurcation dans le calcul d’équilibre liés a des phénomeénes de flambement de la
paroi artérielle lorsque celle-ci est soumise a l'insertion des outils (Figure - 2-4).

Pour ces raisons, la méthode permet généralement d’obtenir de bons résultats pour des
patients présentant des anatomies favorables, iliaques courtes et peu tortueuses
principalement, mais elle peut étre mise en échec pour des patients présentant des
anatomies complexes. C'est justement dans ces cas complexes que la simulation
numérique pourrait apporter la plus grande contribution en termes d’aide a la décision.

Figure - 2-4 Illustration du flambement local a l'insertion d'un guide rigide. (a) artere iliaque non
déformée, (b) artére iliaque aprés insertion d'un guide rigide (simulation basée sur [12]), (c)
réalité observée en fluoroscopie lors de l'intervention.
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Suite aux travaux de Dumenil et al. ([122],[12], [50]) l'objectif de nos recherches est de
développer une méthode de simulation robuste sur les anatomies les plus complexes
(tortueuses, angulées, calcifiées) qui sont les cas les plus intéressants pour des
applications cliniques et industrielles. Nous souhaitons nous affranchir des problémes
d’'instabilité liés au flambement local de la paroi aortique, qui est un phénoméne réaliste
mais ne présentant pas un intérét prépondérant pour les applications visées. Pour cela
nous choisissons d’utiliser un solveur éléments-finis explicite. De plus pour éviter d'avoir
recours a une initialisation irréaliste des outils a l'intérieur de la structure vasculaire nous
souhaitons simuler l'insertion progressive des outils depuis I'extrémité distale des artéres
iliaques. La méthode de simulation sera décrite dans le Chapitre 3.

SYNTHESE

> Peu de recherches sont rapportées sur la simulation d‘insertion d’outils
endovasculaires dans la littérature.

> Des travaux précédents ont montré la faisabilité de telles simulations mais la
méthode implicite utilisée est mise en échec pour des anatomies complexes et
présente des difficultés de convergence

> Afin de développer une méthode de simulation robuste nous choisirons d’utiliser
une méthode de résolution par éléments-finis explicite représentant l'insertion
progressive des outils.
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Développement du modeéle et de la méthode de simulation

CHAPITRE 3

DEVELOPPEMENT DU MODELE ET DE LA METHODE DE
SIMULATION

Ce chapitre présente la méthode utilisée pour simuler le processus d’insertion des outils
endovasculaires. On décrit tout d’abord le modéele mécaniqgue mis en place pour représenter
la structure vasculaire, le support des organes et structures environnants. Puis on détaille
la méthode employée pour prendre en compte la précontrainte de la pression artérielle.
Enfin sont présentés la méthode d’insertion des outils et les différents paramétres
numeériques liés a la résolution par éléments-finis explicite.
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Développement du modeéle et de la méthode de simulation

1. Modélisation mécanique du probleme

Un des objectifs principaux du calcul développé est d’étre utilisé comme outil prédictif lors
du planning préopératoire, mais il ne doit pas induire de modifications importantes dans la
routine clinique. Pour cela, nous souhaitons que les simulations soient complétement
paramétrées a partir des informations du scanner préopératoire du patient sans nécessiter
d’examen ou le recueil de données supplémentaires. Notre approche est de développer
une modélisation et un paramétrage générique donnant lieu a un modéle qui est
automatiquement adapté a chaque patient a partir de données extraites du scanner
préopératoire. Le caractére patient-spécifique du modele se déclinera en particulier sous
trois aspects qui sont détaillés dans cette partie :

¢ la géométrie a travers le maillage et la position de points anatomiques particuliers,

e la répartition des propriétés mécaniques de la paroi basée sur une carte des
calcifications,

e la répartition des propriétés du support externe basée sur une carte de la distance
paroi-rachis.

La géométrie vasculaire représentée dans les simulations correspond aux trois branches
principales de |I'axe aorto-iliaque :

o |'aorte comprenant I'aorte thoracique descendante et I'aorte abdominale,

e liliague gauche comprenant liliaque commune et liliaque externe jusqu’a la
bifurcation fémorale,

¢ l’iliaque droite comprenant de méme l'iliaque commune et l'iliagque externe jusqu’a
la bifurcation fémorale.

Les artéres collatérales, telles que les artéres rénales, mésentériques et iliaques
communes ne sont pas représentées dans la géométrie mais leur effet mécanique est en
partie pris en compte par des conditions aux limites adaptées : cela est décrit a la Section
1.3. La surface représentée correspond a la surface interne de la lumiére artérielle et non
la surface interne de la paroi vasculaire elle-méme, celles-ci n’étant confondues qu’en
I'absence de thrombus intra-luminal.

Les définitions des points anatomiques P1 a P8 placés sur les lignes centrales des vaisseaux
par le praticien lors du sizing préopératoire, ainsi que les segments vasculaires
correspondants sont rappelées ici (Figure 3-1).

e P11 : extrémité proximale de l'aorte thoracique descendante

e P2 : extrémité proximale du collet aortique

o P3: extrémité distale du collet aortique

e P4 : bifurcation aortique

e P5/P6 : extrémité distale des artéres iliaques communes droites/gauche
e P7/P8 : extrémité distale des artéres iliagues externes droite/gauche

Ainsi le segment P1-P2 correspond a l'aorte descendante et abdominale suprarénale saine,
le segment P2-P3 correspond au collet aortique sain, le segment P3-P4 correspond a la
lésion anévrismale, les segments P4-P5 et P4-P6 correspondent aux arteres iliaques
communes droites et gauches et les segments P5-P7 et P6-P8 correspondent aux arteres
iliagues externes droites et gauches. Dans la suite de ce chapitre, sans précisions
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supplémentaires, le terme iliaque sera utilisé pour signifier 'ensemble de I'artére iliaque
commune et de l'artere iliaque externe

Figure 3-1 - Représentation des lignes centrale et des points du sizing sur le rendu
tridimensionnelle du scanner préopératoire.

La surface de la lumiére vasculaire est maillée a 'aide d’éléments de coques triangulaires
a 3 nceuds de type Discrete-Kirschoff (DKT) (Figure 3-2.b). Les artéres iliaques sont les
zones de la géométrie vasculaire subissant le plus de déformations, I'aorte quant a elle
subit en général des déformations beaucoup plus faibles. Nous avons choisi de fixer la taille
des éléments de fagcon homogéne respectivement sur l'aorte et les artéres iliaques, en
imposant une taille plus petite sur les segments P4-P7 et P4-P8 et plus importante sur le
segment P1-P4. Le temps de calcul des simulations dépend fortement de la taille des
éléments du maillage de la structure vasculaire. Nous avons donc effectué une étude de
sensibilité afin de déterminer un niveau de discrétisation permettant d’optimiser le temps
de simulation tout en s’assurant que celle-ci n'a pas d’influence sur les résultats d’intérét.
Les résultats de cette étude sont rapportés au Chapitre 4. En moyenne, pour les différents
cas patients testés, un maillage ainsi défini se compose de 7300 nceuds et 14200 éléments.

L'épaisseur locale de la paroi n'est pas discernable de facon assez précise sur les données
scanner. Nous avons donc choisi en premiére approche d’utiliser une épaisseur uniforme
respectivement sur l'aorte et les arteres iliaques, notées th,,,tq €t thjjiqc, leurs valeurs
sont déterminées a partir de données de la littérature et d'une étude de sensibilité
également présentée au Chapitre 4.
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Compte-tenu des remarques exposées au chapitre 2, nous avons choisi ici de modéliser le
comportement de la paroi artérielle par un potentiel hyperélastique non-linéaire isotrope
polynomial dont I'expression est donnée équation

W = Cyo(Iy = 3) + Coo(l; — 3)* + C30(1; — 3)? (3-1)

Les parametres C;q, Cyo €t C3o ont été déterminés par régression non-linéaire a partir des
données moyennes des caractérisations biaxiales présentées dans [60].

Il est reconnu que |'état de calcification des artéres iliagues peut avoir une influence sur
les déformations imposées par les outils endovasculaires [47][45][123], c’est pourquoi
deux comportements mécaniques différents, correspondant au comportement du tissu
artériel sain ou a celui d’'une plaque de calcification, sont attribués aux éléments selon les
valeurs d’Unité Hounsfield observées sur le scanner, comme proposé dans [122](Fig.2.c).
Les détails de la méthode utilisée sont donnés dans le détail de l'intégration logicielle au
Chapitre 5. Les informations contenues dans la littérature concernant le comportement
mécanique du tissu calcifié sont trés dispersées, la source qui nous semble la plus fiable et
la plus adaptée a notre travail est [11] : dans celle-ci des échantillons de tissus peu a
extrémement calcifiés ont été caractérisés en traction uniaxiale et ont livré des valeurs de
module d’Young variant de 40 a 450 MPa et coefficient de Poisson de 0.4. Nous avons
choisi pour nos simulations une modélisation linéaire élastique : on a donné au module
d’Young une valeur intermédiaire de E.q;;r = 100MPa et le coefficient de Poisson a été pris

€gal a veqeir = 0.4. Devant la difficulté liée a la segmentation automatique du thrombus

intra-luminal nous choisissons dans un premier de temps de ne pas prendre en compte sa
présence dans le modéle, malgré son influence reconnue sur le comportement mécanique
de la structure vasculaire.

sagittal

coronal

Bl Calcification
Il Tissu non-calcifié

100 mm

Figure 3-2 - Représentation volumique du scanner préopératoire (en rouge tissu non-calcifié, en
blanc calcifications) (a), maillage éléments-finis (b), carte des calcifications représentée sur le
maillage éléments-finis (c).
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La modélisation du support externe, qui est une des composantes les plus influentes du
modéle a été développée a partir d'observations anatomiques et de l'expérience des
chirurgiens afin de reproduire l'effet des différentes structures, tissus ou organes
environnants. Celui-ci se traduit par exemple par une zone de soutien fort, par exemple
au niveau du rapport aorte-rachis et des points d’attaches localisés au niveau du départ
d’artéres collatérales, ou bien un effet de rappel élastique plus faible ou une pression di a
la présence et au contact d’organes ou de tissus mous, comme la veine cave ou certains
organes digestifs. La modélisation que nous avons choisie pour représenter cet
environnement comprend trois aspects, comme proposé dans [112] : un terme de rappel
élastique fonction du déplacement de la paroi, un terme de viscosité fonction de la vitesse
de la paroi et enfin un terme constant de pression externe. Le vecteur contrainte puis la
distribution de forces dues au support externe s’expriment ainsi en tout point de la surface
par :

Foxt = boxs-AS = (—KU — € + Doy ). dS (3-1)

Ou u est le déplacement du nceud considéré, v sa vitesse, i le vecteur normal a la surface
du maillage en ce nceud. k est le coefficient surfacique de raideur du support qui dépend
des directions globales de I’'espace, ¢ correspond au coefficient surfacique de viscosité du

support, p.,: €st la pression externe de la cavité retro-péritonéale. Enfin f.,; correspond
au vecteur des efforts externes résultant et dS est une surface élémentaire.

Le terme hydrostatique p.,; rend compte de I'effet de I'ensemble des fluides et tissus mous
de la cavité rétro-péritonéale qui exercent une pression relativement faible mais non-
négligeable sur la structure vasculaire, comme rapporté dans [109]. Ce terme est choisi
uniforme sur toute la surface de la structure vasculaire.

Le terme de viscosité ¢ modélise I'ensemble des sources d’amortissement naturelles que
représentent les tissus et fluides biologiques en contact avec la structure vasculaire. Il est
aussi choisi uniforme sur I’ensemble de la structure vasculaire et sa valeur est déterminée
par une étude de sensibilité dont les résultats sont fournis au chapitre 4.

Le terme de rappel élastique —ku représente le support apporté par les structures et
organes environnants. En pratique, il apparait qu’il est principalement d{ a I'attache de la
structure vasculaire au rachis notamment par le biais du lit fibreux aortique. Sa valeur est
définie localement sur la surface du maillage comme une fonction décroissante de la
distance locale d entre la paroi artérielle et le rachis comme défini par I'’équation (3-2):

kbones(d) = kmax(1 - d/dmax) if d< dmax (3'2)
kpones(d) =0 if d>dpay
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oU Kppax €t dimax SONt deux parameétres du support. k. représente la raideur maximale
du support au niveau du contact paroi-rachis (d = 0), d,,q, représente la distance d’effet
du support du rachis ; au-dela, pourd > d,,4x, C€ support est considéré comme nul. De
plus, au vu de nos observations, nous avons choisi de décomposer le coefficient de raideur
selon les trois directions anatomiques du patient : axiale, coronale, sagittale. Des facteurs
multiplicatifs {sf,, sf.,sf;} sont appliqués selon chaque direction pour rendre compte du
caractére directionnel du support. Le coefficient de raideur anisotrope résultant est ainsi
défini par I'équation (3-3) :

Sfa- kbones (d)

Sfc-kbones(d) (3'3)
st- kbones (d)

kq
k={k,
ks

La raideur k varie de plus le long de la structure vasculaire qui est divisée selon trois
segments : kq sur l'aorte abdominale saine et anévrismale (P1-P4), kg sur les iliaques
communes (P4- P5 et P4-P6) et k; sur les iliaques externes (P5-P7 et P6-P8).

De plus, localement, au niveau du départ des artéres iliaques internes, un support de
raideur élastique isotrope k;jiqc est défini afin de représenter ces points de faible mobilité.

La distribution des raideurs élastiques kq, ks, k7, kjjiqac qui résultent de cette modélisation
est illustrée a la Figure 3-3.

P1

axial

Distance au rachis
den mm

30 mm
28

sagittal
coronal

Aorte abdominale
saine

~

Sfal-kbones (d)
ky = {Sff:l-kbones(d) avec
stl-kbones (d)
pones(d) = g (1 — d/ dinay)
Epones(d) =0 si d > dpg,

=

Aorte anévrismale

m_‘lmlllmmlllmlrmm

0 mm

ks = Sfcs- kpones(d)
sts- kbones (d)

lliaques communes

------------------: ‘ {Sfas-kbones (d)

liaques externes axial

§fo - kpones(d)
k7 = Sfc7-kbones (d)
$£7 kpones(d)

coronal

sagittal
— p7 B

Figure 3-3 - Paramétrage de la raideur élastique du support externe.

Cette modélisation résulte en:
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e une distribution surfacique de raideur qui est définie par un vecteur tridimensionnel
pour chaque élément du maillage,

e une distribution surfacique uniforme de viscosité qui est définie par une valeur
scalaire pour chaque élément.

Ces champs de valeurs sont calculés automatiquement a partir de la carte de distance
paroi-rachis et des points anatomiques. Pour appliquer cette condition de support dans le
modele par éléments finis, une raideur et une viscosité équivalentes sont d’abord calculées
en chaque noeud du maillage a partir des fonctions de formes des éléments. Puis le support
viscoélastique est implémenté dans le logiciel LS-Dyna R8.0.0 (LSTC, Livermore,
California) par une subroutine utilisateur « loadsetud » qui permet la définition d’un
chargement nodal fonction du déplacement et de la vitesse du nceud considéré. Les détails
de la subroutine utilisée sont donnés en Annexe A.2.

Les extrémités proximales et distales relativement fixes sont modélisées par une condition
de déplacement nul des trois bords extrémes du maillage.

L'effet de précontrainte de la pression artérielle est pris en compte. Nous utilisons pour
cela un algorithme itératif pour déterminer une géométrie « zéro-pression » qui est décrit
en détails dans la Partie 2. Tel que cela a déja été rapporté dans [96][69], bien que la
pression artérielle soit en réalité variable et cyclique, son effet est bien approché par la
considération d’une pression statique uniforme, dont la valeur moyenne est en général
calculée comme la somme d’un tiers de la pression systolique et de deux tiers de la pression
diastolique. La pression p effectivement appliquée a la surface interne du maillage
correspond finalement a la différence entre la pression interne due a la pression sanguine
et la pression externe correspondant au terme p,,; de I’équation (2). La valeur de cette
pression est choisie en relation avec les données utilisées dans la littérature, soit une valeur
finale de la 0.01MPa (75 mmHg) [69],[102].

Les différents parameétres introduits dans cette modélisation sont regroupés dans le
Tableau 3-1 ci-dessous. Une étape importante du travail va consister a déterminer un
paramétrage, c’est-a-dire déterminer une valeur pour chacun d’eux, permettant d’aboutir
a des modéles patient-spécifiques prédictifs. Certains paramétres ont une influence
relativement faible sur les résultats et leurs valeurs sont établies avec peu d’incertitude
dans la littérature. Pour ceux-ci on choisit de fixer d’ores et déja la valeur a partir de
données de la littérature. C'est le cas pour le comportement mécanique des calcifications
(Ecaicir = 100MPa,veqicir = 0.4) et pour la pression de précontrainte (p = 0.01 MPa). Pour
les autres, soit leur niveau d'influence sur les résultats est incertain, c’est le cas des
parameétres de comportement et d’épaisseur de la paroi, soit trés peu de données sont
disponibles dans la littérature les concernant, c’est le cas des paramétres du support. Pour
ceux-ci une étude de sensibilité, puis une calibration par confrontation a des données
réelles sera nécessaire. C'est I'objet du Chapitre 4 de cette these.
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Parametres de modélisation

Cio parameétre degré 1
Comportement paroi Czo parametre degré 2
Czo parameétre degré 3

Ecaciy module d’Young

Ucaicif coefficient de Poisson
thaorta épaisseur aorte

thijiqc épaisseur arteres iliaques

Comportement calcifications

Epaisseur paroi

Kitiac raideur isotrope au niveau des iliaques internes
Komax raideur maximale du support pourd =0
Support Amax distance d’effet du support

{sfl sfl, sfl} |facteurs d’anisotropie du support
c viscosité du support
Précontrainte p pression de précontrainte

Tableau 3-1 - Paramétres de modélisation.

Dans la simulation, quatre types d’outils peuvent étre modélisés (Figure 3-5). Par ordre
d’insertion, il s'agit de :

e Un introducteur rigide qui permet de maintenir les outils a I'extérieur de la structure
vasculaire,

e Une sonde souple imposant trés peu de déformations aux artéres qui a pour but de
faciliter la montée du guide rigide,

e Le guide rigide,

e Enfin le lanceur de I'endoprothése.

Les sondes souples représentent typiquement des sondes Radiofocus® Optitorque®,
(Terumo Corporation, Tokyo, Japon) de longueur 70 cm, de diamétre intérieur 1.03mm et
d’épaisseur 0.37 mm ; elles sont modélisées par des éléments de type coques quadrilatéres
de cOté 2 mm auxquels on attribue des propriétés matériaux proches du polyamide (E =
1GPav = 04).

Les guides représentent des guides de type « extra-stiff » typiquement Lunderquist®
(Cook, Bloomington,IN) d‘une longueur de 80 mm de diamétre 0.889 mm, ils sont
modélisés par des éléments de type poutre de longueur 4mm auxquels on attribue les
propriétés matériau de |'acier (E = 180 GPa,v = 0.3). Afin de faciliter leur insertion, leurs
extrémités supérieures présentent un gradient de rigidité de 10 a 180 GPa sur 12cm.

Le lanceur est modélisé par un cylindre de diamétre intérieur 1.4 mm permettant son
insertion sur le guide rigide, et de diameétre externe 6 mm. En premiére approche il est
divisé en 3 parties correspondant a la pointe effilée, la partie contenant I'endoprothése
crimpée, et la partie restante correspondant au corps plastique de support (Figure 3-4).
Son comportement mécanique est modélisé par des propriétés élastiques isotropes
équivalentes qui ont été déterminées a partir d’essais mécaniques présentés en Annexe
A.1.
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int I loprothése « crimpée » corps plastique

Figure 3-4 - Exemple de lanceur d'endoprothése montrant ses principal composants.
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Figure 3-5 - Modélisation des outils : introducteur rigide, sonde souple, guide rigide et lanceur.
SYNTHESE

> La structure vasculaire est modélisée par un maillage surfacique représentant
la lumiere vasculaire issue du CT-scan.

> La variation locale de |'épaisseur de la paroi et la présence de thrombus ne sont
pas prises en compte.

> La loi de comportement utilisée pour la paroi artérielle est une loi hyperélastique
isotrope dont les parametres sont déterminés a partir de données de
caractérisations issues de la littérature.

» Le support de I'environnement externe de la structure vasculaire est un point
essentiel du modele, il est modélisé par une condition de support viscoélastique
sur I'ensemble de la surface du maillage.

> Les outils modélisés sont un introducteur rigide, la sonde souple, le guide rigide
et le lanceur.

> Une étape de calibration sera nécessaire afin de déterminer la valeur des
parametres incertains.
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2. Méthode de détermination d’'une géométrie zéro-pression

Les algorithmes présentés dans cette partie consistent a rechercher une géométrie fictive
appelée zéro-pression correspondant a un état libre du chargement de pression et qui une
fois soumis a la pression permet de retrouver la géométrie observée sur le scanner
(appelée géométrie de référence) mais cette fois, incorporant la précontrainte due a la
pression artérielle.

2.1.1.1 Méthode 1 : « backward displacement » (BD)

La premiére méthode que nous avons utilisée est la méthode « backward displacement »
(BD) décrite dans [101] et reprise dans [102]. Dans cette méthode, la géométrie de
référence observée sur le scanner est choisie comme premiére estimation de I'état zéro-
pression, puis est corrigée de fagon itérative a chaque pas de l'algorithme. Pour cela,
chaque itération consiste a appliquer la pression interne dans la géométrie zéro-pression
puis a comparer la géométrie finale ainsi obtenue avec la géométrie de référence. La
géométrie zéro-pression est alors corrigée par application de l'opposé des écarts de
position observés. Elle présente de bons résultats et une convergence rapide si les
déplacements et rotations observés lors de I'application de la pression dans la structure
vasculaire restent relativement faibles. Mais la convergence n’est pas garantie si les
déformations et déplacements deviennent trop importants car alors I'application directe du
déplacement inverse de chaque point n‘a plus de sens physique et devient une hypothése
trop restrictive. Or dans notre cas, les déplacements observés peuvent étre trés
importants, notamment au niveau des artéres iliaques externes, qui sont faiblement
contraintes par les structures environnantes et souvent tortueuses, mais aussi au niveau
de la paroi de I'anévrisme peu contrainte si I'on ne prend pas en compte le thrombus. Dans
ces cas-la par exemple, les géométries zéro-pression déterminées par la méthode BD
présentent souvent des courbures inverses trés prononcées, qui ont tendance a s’accentuer
au fur et a mesure des itérations (Figure 3-11). Nous avons donc pu observer que
I'utilisation de cette méthode sur les géométries vasculaires auxquelles nous nous
intéressons donne lieu a des probléemes de convergence, mais aussi de distorsion de
maillage ou des géométries irréalistes.

2.1.1.2 Méthode 2 : « contours et vaisseaux » (C&V)

Nous avons donc jugé nécessaire d’'améliorer cette méthode. Nous choisissons de simplifier
la recherche de la géométrie zéro-pression en la contraignant a I'aide d’hypothéses simples
afin d’obtenir un meilleur contréle sur le résultat obtenu. Cette approche est permise par
le fait que le probleme inverse décrit ici n‘a pas une unique solution : pour une méme
configuration de référence (géométrie, conditions limites, loi de comportement) il existe
en théorie plusieurs géométries zéro-pression possibles permettant de retrouver la
géomeétrie de référence précontrainte. En effet, la configuration zéro-pression est un état
mécaniquement instable. A I'image d’un ballon de baudruche dégonflé et soumis & aucun
chargement, dans |'état zéro-pression, la paroi vasculaire peut prendre indifféremment
plusieurs configurations d’équilibre possibles. L'idée de la méthode présentée ici est alors
de rechercher parmi ces différentes géomeétries possibles, une solution.
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La géométrie de l'artére est maintenant décrite par un ensemble de contours plans de la
lumiére vasculaire et trois lignes centrales reliant les barycentres de ces contours pour
former trois vaisseaux : I'aorte et les deux iliaques. Cette représentation est illustrée Figure
3-6.

Figure 3-6 - Représentation de la structure vasculaire par un ensemble de contours et trois lignes
centrales.

L'hypothése principale que nous allons alors utiliser est que pour passer de la géométrie
de référence a la géométrie zéro-pression, les contours peuvent se déplacer et se
déformer, mais restent plans et leur angle par rapport a la ligne centrale reste constant,
ce qui peut s’apparenter a une hypothése de non-cisaillement en référence a la théorie des
poutres. La transformation a appliquer a la géométrie de référence pour retrouver la
géométrie zéro-pression peut alors étre décrite pour chaque contour par une translation et
une rotation, suivie d’'une déformation dans son plan. En d’autres termes, cela peut étre
défini comme un « redressement et raccourcissement » de la ligne centrale, suivis d'un
« rétrécissement de section » du vaisseau.

Les points décrivant les contours peuvent étre considérés comme les points de contréle de
I'algorithme de correction. A chaque itération, I’écart entre la configuration de référence et
la configuration sous-pression est mesuré au niveau de ces points, puis la correction a
appliquer est calculée en ces points uniquement suivant les hypothéses énoncées plus
haut. Ils sont situés sur la surface du maillage et leur position est repérée dans le maillage
a |'aide des fonctions de forme linéaires des éléments. Il est nécessaire d’effectuer une
correspondance entre le maillage éléments-finis et la position des points de contours a
deux étapes de I'algorithme. A la fin de la simulation de mise sous-pression la position des
points de contours sous-pression est interpolée a I'aide des fonctions de forme. Puis dans
I'autre sens, une fois la nouvelle position zéro-pression des points de controle déterminée,
la position correspondante de tous les noeuds du maillage est calculée gréace a un
algorithme de d’interpolation par « radial basis functions » [124].

Pour résumer, on travaille donc ici sur un modele simplifié de la géométrie pour chercher
la géométrie zéro-pression. Cette géométrie zéro-pression simplifiée étant supposée
connue, on lui fait correspondre le maillage complet par éléments finis et on la soumet au
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chargement de pression. On mesure alors sur le modele simplifié I’écart entre sa position
déformée, et la géométrie de référence correspondant au scanner. Quand cet écart est
suffisamment petit, I'algorithme a « convergé ».

Les étapes principales d’une itération de I'algorithme sont ainsi résumées Figure 3-7.

l R !

1. Mise sous-pression du maillage « zéro-pression » i Maillage EF !
' Interpolation fonctions de forme linéaires
2. Détermination de |a position sous-pression des
Contours
contours
Boucle de retour 3. Evaluation de I'écart entre les contours de
P s . Contours
itération n+1 référence et les contours sous-pression
4. Correction de la position « zéro-pression » des
Contours
contours
‘ Morphing par fonctions RBF
5. Interpolation de la correction a tous les nceuds du )
- . ) Maillage EF
maillage « zéro-pression »

Figure 3-7 - Etapes principales d'une itération de I'algorithme C&V.

Comme dans la méthode BD, la nouvelle géométrie zéro-pression est corrigée de fagon
itérative, a partir de la géométrie de référence en comparant la géométrie finale sous
pression avec la géométrie de référence. Cependant, la correction appliquée a la géométrie
zéro-pression a chaque itération n’est plus définie directement comme |‘opposé de |'écart
observé en chaque point du maillage. Cette fois elle est calculée et appliquée uniquement
au niveau des points de contours. Elle se décompose en un déplacement et une rotation
rigide de chaque contour, correspondant au « redressement » de la ligne centrale suivi
d’'un déplacement radial de chaque point dans le plan du contour correspondant au
« rétrécissement » de section. A chaque itération, il s’agit donc de déterminer:

e un vecteur déplacement u, a 3 composantes pour chaque point de la ligne centrale
e une valeur scalaire u, représentant la correction radiale pour chaque point de
contour

(La valeur de la correction radiale n‘est pas supposée a priori égale en tout point sur un
méme contour).

La ligne centrale d'un vaisseau est définie comme l’ensemble des barycentres de ses
contours. Le redressement des lignes centrales est effectué en deux temps. Tout d’abord,
en chaque point de la ligne centrale on applique un déplacement correspondant a I'opposé
de I'écart observé entre la ligne centrale de référence et la ligne centrale finale de la
géométrie sous pression. En chaque barycentre de contour, cette correction correspond a
un vecteur de déplacement de I'espace noté u,. Ce déplacement est suivi d'une rotation
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rigide du contour afin de le réorienter pour conserver un angle constant entre la ligne
centrale et chacun des contours.

Pour chaque contour, on choisit de rétrécir le contour du facteur correspondant a
I’élargissement observé entre la géométrie sous-pression a l'itération précédente et la
géométrie de référence, tout en préservant la forme du contour de référence. Ainsi, a
chaque itération, un facteur de rétrécissement f,.., €st défini pour chaque contour par
I'expression (3-4) :

Pfin
fpen‘m = P:ef (3-4)

ou Py, correspond au périmeétre du contour sous-pression et P, correspond au périmetre
du contour dans la configuration de référence.

Puis pour obtenir le nouveau contour rétréci a l'iteration i + 1, on effectue une homothétie
1
de facteur

a partir du contour de référence. Chaque point de contour est alors

perim

, , . . . 1
déplacé en direction du barycentre, d‘une distance u, = r..r *
r ref

—1) ou
fperim ) ref

correspond au rayon de référence, c’est-a-dire la distance entre point de contour et son
barycentre dans la configuration de référence.

On applique tout d’abord le déplacement u,. d{ au redressement de la ligne centrale, celui-
ci donne lieu a une translation simple des contours. Puis on détermine en chaque point de
la ligne centrale la nouvelle tangente. A partir de cette nouvelle tangente on peut définir
la rotation a appliquer aux points du contour pour réorienter celle-ci afin de maintenir un
« cisaillement » nul. Enfin pour chacun des points de contour on applique le déplacement
radial u, dans la direction radiale définie par la nouvelle orientation du contour ce qui a
pour effet de déformer le contour dans son plan. Les différentes étapes de I'application de
la correction sont résumées a la Figure 3-8.
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1. Application du déplacement de la ligne centrale
Xpi1=Xntuc
Xps1 = Xp U
2. Caleul nouvelles tangentes de la ligne centrale
ther = Xfl}ll *Xinl + xEn-l ’Xfa}il
IerH-l =X " ”xm-l _Xnn”

ke

X Position barycentre contour i a l'itérationn

3.Calcul de la rotation [R] pour réorientation des contours définie par
(tns1 = Xps1) = [R].(8; — X))

Position point de contour itération n

LS

Xy

’ ¢ té
4.Rotation des contours autour de leur centre e U, | Correction ligne centrale itération n

(Xns1 = Xns1) = [R](xns1 — Xp)

t, t), | Tangente ligne centrale itération n

Matrice de rotation pour la réorientation des

IR contours

5. Détermination de la nouvelle direction radiale

Xnt1 — Xnay

241 = Knsall

r Direction radiale du point de contour

Uy Correction radiale du point de contour

6. Application du déplacementradial

Xns1 = Xp4q + Uy ¥

Géométrie
« 2éro-pression »
iteration n-1

1- Application du déplacement 2- Réorientation des contours 3- Application des Nouvelle géométrie
de la ligne centrale U, pour annuler le « cisaillement »  déplacements radiaux U, « zéro-pression »

Figure 3-8 - Détail et illustration de I'algorithme C&V.

Pour valider la méthode nous comparons la géométrie précontrainte finale obtenue a la
géométrie de référence sur 28 cas patients. Pour cela nous mesurons les distances nceuds-
a-noeuds des deux maillages puisque ceux-ci sont topologiquement identiques. Pour cette
étude, nous avons basé le critére de convergence sur la moyenne globale de ces distances.
Nous estimons que quand celle-ci est inférieure a 1 mm la précision est suffisante pour nos
objectifs. La Figure 3-9 présente I'ensemble des géométries précontraintes obtenues, le
code couleur représente I'erreur noeuds-a-noeuds par rapport a la géométrie de référence.
Pour les 28 cas testés, 24 cas ont atteint ce critére en moins de 5 itérations, en moyenne
la convergence est atteinte en 3 itérations. Quatre cas n‘ont pas atteint le critére de 1mm.
Parmi eux, deux cas (patients 11 et 12) présentent une erreur maximale au niveau des
artéeres iliaques externes, ce qui explique I'erreur moyenne plus importante. En effet, ces
segments trés peu contraints peuvent présenter des instabilités de flambement et générer
ainsi un écart important au moment de la mise sous-pression. Cependant les erreurs de ce
type ont trés peu d’influence sur le résultat des simulations d’insertion d’outils, car les
efforts imposés sont alors trés largement supérieurs a ceux générés par la précontrainte
dans ces zones. Pour trois d’entre eux (patients 3, 11 et 13), I'essentiel de |'écart se trouve
au niveau de lI'anévrisme qui est dans la réalité recouvert d’un important thrombus dans
ces trois cas. Dans les modéles le thrombus n’est pas représenté et le comportement en
flexion de la paroi interne de la lumiére est ainsi sous-estimé, ce qui explique les erreurs
constatées.
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D’autre part on compare les résultats obtenus avec la méthode C&V développée ici et la
méthode BD. Le Tableau 3-2 rapporte les valeurs moyennes et maximales des écarts
nceuds-a-noeuds pour I'ensemble des cas patients testés, ainsi que le nombre d’itérations
nécessaires a I'obtention de la géométrie zéro-pression pour ces deux méthodes. Avec la
seconde seulement 10 cas atteignent le critere de convergence. Pour 2 patients
I'algorithme n’a pas pu aller a son terme a cause de trop fortes distorsions du maillage.
Pour certains cas, I'algorithme converge avec une précision proche de celle de la méthode
C&V. Cependant, pour l'ensemble des cas les géométries zéro-pression obtenues
présentent des fortes irrégularités des la seconde itération comme des éléments de
mauvaise qualité, des courbures inverses ou des self-intersections comme lillustre |a
Figure 3-11 qui compare le résultat des deux méthodes au niveau de la section de
I'anévrisme sur un cas patient. La comparaison des géométries zéro-pression obtenues par
les deux méthodes est illustrée sur deux cas a la Figure 3-10. Pour ces deux cas on
présente la géométrie de référence et les deux géométries zéro-pression obtenues. Sur
celles-ci la carte de couleur représente les déplacements nceuds-a-nceuds ayant eu lieu
entre la géométrie de référence et la géométrie zéro-pression. Le patient 1 est un cas ou
les résultats en termes de distance nceuds-a-nceuds sont meilleurs avec la méthode C&V
et le patient 7 est un cas pour lequel ces résultats sont meilleurs avec la méthode BD. On
peut voir que méme dans ce cas la géométrie obtenue présente des irrégularités
(déplacements locaux importants, courbure irréguliére) pouvant avoir une influence sur le
bon déroulement et les résultats des simulations envisagées.
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paiicclant Contours et Vaisseaux ‘ Backward Displacements
Moyenne Max Itérations|Moyenne Max Itérations
unités mm mm mm mm
1 0.93 7.55 5 1.2 9.9 2
2 0.93 3.76 3 1.7 7.3 3
3 1.13 4.22 5 2.2 7.4 4
4 0.77 2.74 2 0.71 1.7 2
5 0.95 3.37 2 échec algorithme
6 0.95 4.2 4 1.9 5.3 2
7 0.94 2.7 3 0.76 2.0 4
8 0.97 2.8 3 1.3 3.1 4
9 0.59 4.6 3 1.1 4.1 2
10 0.89 4.8 3 1.3 18 4
11 1.36 9.1 8 4.3 21 2
12 1.25 9.4 5 1.8 9.9 5
13 1.34 5.6 6 2.2 7.4 2
14 0.81 2.4 3 0.94 3.3 3
15 0.67 2.9 2 0.58 2.1 5
16 0.93 4.8 4 1.0 5.5 2
17 0.88 6.1 3 0.93 15 4
18 0.92 4.9 4 1.6 5.1 2
19 0.78 4.4 3 1.0 7.5 3
20 0.6 1.9 3 0.74 1.6 3
21 0.82 2.7 3 1.2 6.5 5
22 0.95 4.2 4 1.4 7.8 5
23 0.91 3.7 4 2.6 9.9 4
24 0.77 4.8 2 0.75 4.0 2
25 0.98 4.1 2 échec algorithme
26 0.66 1.8 3 0.67 2.1 3
27 0.71 4.9 3 0.91 10 3
28 0.73 5 3 1.1 12 4

géométrie de référence.

Tableau 3-2 - Résultats des algorithmes C&V et BD en termes d'erreur noeuds-a-noeuds avec la
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Distance
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Figure 3-9 - Géométries précontraintes obtenues aprés mise sous pression des géométries zéro-
pression. L’id référencant le patient est indiqué sous chaque vignette. Le code couleur représente
I'écart noeuds-a-noeuds avec la géométrie de référence en mm.
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Vue coronale

Vue sagittale
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Zéro-pression Zéro-pression
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/ j !
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Figure 3-10 - Comparaison des géométries zéro-pression obtenues avec la méthode BD et la
méthode C&V sur deux cas.
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—— Référence

Référence

Itération 1 —  |tération 1
A Itération 2 b —— Itération2
—— Itération3

Figure 3-11 - Illustration d’irrégularités de coubure et de self-intersection pouvant apparaitre avec
la méthode BD (a), qui sont résolues avec la méthode C&V (b). (Le cas présenté correspond au
patient 9.)

SYNTHESE

> Pour prendre en compte la précontrainte de la pression nous déterminons une
géométrie zéro-pression dans laquelle la pression artérielle est appliquée afin de
retrouver la géométrie de référence.

> L'algorithme utilisé corrige la géométrie zéro-pression, de fagon itérative, en
fonction de |I’écart observé entre la géométrie de référence et la géométrie sous-
pression.

> Pour cela la géométrie est décrite par un ensemble de contours formant les trois
vaisseaux principaux de |'axe aorto-iliaque

> Lors de la correction les contours peuvent se déplacer et se déformer, mais ils
restent plans, et une condition de « non-cisaillement » est imposée.
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3. Meéthode de simulation d’insertion d’outils endovasculaires

Les phénomeénes que nous souhaitons modéliser, l'insertion d’'une sonde souple, d’un guide
rigide, ou d'un lanceur, peuvent s‘apparenter a des phénoménes mécaniques quasi-
statiques. En effet, méme si les outils sont introduits dans les artéres avec une vitesse
parfois relativement importante, I'inertie des outils par rapport a la structure vasculaire est
relativement faible, de méme que la viscosité des tissus, on peut donc supposer que les
effets dynamiques engendrés restent négligeables. Cela signifie qu’a chaque instant
I’équilibre mécanique entre la structure vasculaire et les outils est un équilibre statique qui
ne met pas en jeu les forces d’inertie.

Nous résolvons le probléeme numériquement par un calcul élément-finis. Le calcul par
élément-finis consiste a transposer le probléme mécanique continu en un probléme
discrétisé afin de le résoudre de fagon approchée. Pour cela les géométries mises en jeux
sont approchées par des maillages, le probléme va alors étre résolu en un nombre fini de
points (les nceuds du maillage), les résultats et différentes quantités numériques peuvent
étre interpolées au niveau des éléments a I'aide de fonctions appelées fonctions de forme.
Méme si le probléeme physique que nous souhaitons résoudre est a priori quasi-statique,
nous le résolvons par un calcul dynamique. Dans le cas linéaire celui-ci peut étre synthétisé
sous la forme d’un systéme matriciel d’équations différentielles du second ordre par rapport
au temps, dont l'inconnue est le vecteur des déplacements nodaux {u} :

[MI{u} + [Cl{u} + [K{u} + {F}=0 (3-5)

ou [M], [C], [K] sont les matrices de masse, d’amortissement et de rigidité issues de
I'assemblage des contributions de chaque éléments du maillage et {F} le vecteur des
efforts nodaux.

La résolution de ce systéme consiste en général a effectuer une discrétisation temporelle
selon un pas de temps At qui permet d’approcher les dérivées a l'aide de développements
limités. Le schéma de discrétisation peut étre de deux types : explicite ou implicite suivant
I'approximation choisie. Dans le cas d’un schéma explicite, le déplacement au pas de temps
suivant se déduit directement a partir des données aux pas de temps précédents. Dans le
cas d’un schéma implicite, le déplacement au pas de temps courant dépend également des
données courantes, la détermination du déplacement au pas de temps suivant nécessite
donc la résolution d’un systéme matriciel. Pour un schéma implicite, a chaque pas on résout
en fait un équilibre dynamique faisant intervenir les efforts d’inertie dus aux accélérations,
la stabilité du calcul est donc intrinséquement garantie. A l'inverse, dans le cas explicite
I’équilibre mécanique a chaque pas de temps n’est pas garantie par le schéma, la stabilité
du calcul n‘est assurée que sous condition de respecter une discrétisation assez fine, dont
le pas de temps limite dépend des données physiques du probléme.

La méthode de résolution implicite n‘impose pas de condition de stabilité, on peut donc
utiliser un pas de temps plus grand. Mais elle exige une convergence a chaque pas de
temps, elle est donc coliteuse numériquement et peu robuste notamment face a des
problémes présentant des instabilités, ou de fortes non-linéarités. A l'inverse la méthode
explicite n‘impose pas la convergence globale du systéme, elle est donc trés robuste, et la
résolution a chaque pas de temps est peu colteuse. Cependant la stabilité du calcul
nécessite |'utilisation d’un pas de temps souvent trés fin, ce qui a une influence directe sur
le temps de calcul. Dans notre cas nous avons a affronter de fortes non linéarités :
géométrique, matériau et surtout de trés nombreux contacts unilatéraux. De plus
I'expérience nous a montré que l'insertion d’outils génére des instabilités dues au
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flambement local de la paroi vasculaire. La méthode implicite ne converge que si le pas de
temps est trés petit (a peine plus grand que celui imposé en explicite). C’est pourquoi
nous avons choisi d’utiliser une méthode de résolution explicite plus robuste. Dans ce cas
les équations d’équilibre dynamiques résolues a chaque pas de temps s’écrivent :

[M]{u} = {Fext} _ {Fint} + {Fliaison} (3-6)

OUu F"dénote les forces internes et Fli4ison |es forces de liaison (appuis fixes et contacts
unilatéraux).

Les simulations sont effectuées grace au solveur explicite du logiciel commercial de calcul
par éléments finis LS-Dyna R8.0.0 (LSTC, Livermore, California). Le processus de
simulation comprend 2 étapes : la premiére consiste a précontraindre la structure
vasculaire par application de la pression artérielle (Figure 3-12.a) dans la géométrie zéro-
pression définie Partie 2. La seconde étape correspond a la simulation de montée des outils
endovasculaires. L'insertion des outils s’effectue au niveau de l'extrémité distale des
artéres iliaques externes, au niveau des points P7 et P8. Les outils sont poussés a l'intérieur
de la structure vasculaire par l'imposition d’une vitesse a leur extrémité inférieure jusqu’a
leur insertion totale dans la structure vasculaire. Pour empécher le flambement des outils
avant I’entrée dans l'artére, a I'extérieur de la structure vasculaire ceux-ci sont maintenus
dans un tube introducteur rigide. L'introducteur rigide peut-étre avancé en premier dans
la structure vasculaire afin d'imposer un angle et un point d’insertion fixe aux outils (Figure
3-12.b. On insére ensuite la sonde souple (Figure 3-12.c), puis le guide rigide a l'intérieure
de celle-ci (Figure 3-12.d). Enfin, lorsque cela est souhaité pour la simulation on insére le
lanceur de I'endoprothése sur le guide rigide (Figure 3-12.e). A l'intérieur de la structure
vasculaire, les outils sont libres et un contact sans frottement est imposé entre ceux-ci et
la surface interne de la lumiére. Les sondes et guides endovasculaires sont congu dans le
but d’optimiser le glissement a l'intérieur des artéres, leurs coefficients de frottement sont
donc trés faibles. L'hypothése de contact sans frottement semble donc raisonnable dans
ce cas. Pour éviter des accélérations trop importantes lors de la mise en mouvement des
outils, plutot qu’une rampe de vitesse nous utilisons une courbe ayant pour qualité d’étre
C' en tous points. Nous obtenons ainsi une courbe décrivant un échelon appelé « smooth-
step » [125] décrit a la Figure 3-13.
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Figure 3-12 - Illustration du processus de simulation. Précontrainte par application de la pression
dans la géométrie zéro-pression (a), positionnement de l'introducteur (b), insertion de la sonde
souple (c), insertion du guide rigide (d), insertion du lanceur (e).

Vo
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T0 T1
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N _ T-T1
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T-T3
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v =V, *t3(10 — 15t + 6t?)

Figure 3-13 - Représentation d'un échelon de vitesse progressif « smooth-step » utilisé pour
l'insertion des outils.
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Deux approches peuvent alors étre envisagées au vu de nos objectifs. Dans un premier
temps on peut ne s’'intéresser qu’a I’équilibre final de la simulation, c’est-a-dire une fois
les outils complétement introduits dans la structure vasculaire. Dans ce cas on supposera
gue les états de déformations et de contraintes intermédiaires n‘ont pas d’influence sur
I’état final, ceux-ci pourront étre par exemple accélérés artificiellement quitte a faire
apparaitre des phénomeénes dynamiques dans le but de réduire la durée de la simulation.
Dans ce cas-la, les états intermédiaires ne pourront pas étre utilisés pour extraire des
résultats d’intérét clinique, seul I'état d’équilibre statique final aura une réalité physique.
Cette approche est par exemple appropriée pour étudier les déformations artérielle
(changements de longueurs, d’angulation) résultant de la montée du guide rigide. Dans
une seconde approche on peut justement souhaiter observer ces états intermédiaires qui
correspondent a la montée progressive des outils, par exemple dans le but d’évaluer le
risque de complications lié aux accés. Dans ce cas-la, il faudra veiller a ce que les états
intermédiaires reflétent bien une réalité physique, et ne fasse pas apparaitre d’artefacts
numériques. Les méthodes classiques de diminution du temps de calcul (accélération des
phénomeénes, mass-scaling) devront étre utilisées avec parcimonie, cette approche sera
donc a priori plus co(iteuse en temps de calcul.

Lors de la résolution explicite du probléeme élément-finis, la durée de simulation est
discrétisée en un grand nombre de pas temps dont la durée est contrélée par la limite de
stabilité qui dépend de différentes données du modéle. Et chaque pas de temps, plusieurs
opérations plus ou moins colteuses sont effectuées (assemblage de matrices, résolution
des équations mécaniques en chaque nceud). Ainsi, plus le nombre de pas de temps a
effectuer est grand, plus la durée du calcul va étre importante. Le nombre de pas de temps
a effectuer correspond directement de la durée totale du phénoméne modélisé divisé par
la taille du pas de temps utilisé. Dans notre cas, l'insertion des outils s’effectue sur une
durée de l'ordre de plusieurs secondes, ce qui est long pour une résolution explicite. Il va
donc étre nécessaire d'utiliser des méthodes d’accélération du temps de calcul. Pour cela
nous pourrons, d'une part, diminuer la durée de simulation en accélérant les vitesses
d’insertion des outils et d’autre part, augmenter la limite de stabilité et donc le pas de
temps du calcul en utilisant une méthode de mass-scaling. Enfin, nous introduirons de
I'amortissement dans le systéme afin de prendre en compte la viscosité existante dans les
tissus biologiques modélisés mais aussi pour contrer les phénoménes dynamiques qui
peuvent apparaitre lors de la résolution explicite.

La premiere méthode permettant de réduire le temps du calcul explicite est de réduire le
temps de simulation, en augmentant artificiellement la vitesse des processus modélisés.
Dans notre cas, |'étude de captures vidéo de fluoroscopie lors d’interventions EVAR, nous
ont permis d’estimer la vitesse réelle d’insertion des différents outils endovasculaires que
nous souhaitons modéliser. Ainsi la longueur de parcours des outils depuis le point
d’insertion situé en P7 ou P8 jusqu’a son insertion compléte est en moyenne de 50 a 60
cm. La durée de montée de la sonde souple est en général trés rapide, nous I'avons estimée
entre 1 a 5 secondes suivant les cas. La durée de montée du guide rigide est trés rapide
pour les cas les moins tortueux mais peut étre plus lente dans les cas les plus complexes,
on a estimé qu’elle pouvait varier entre 2 a 10 secondes. Les vitesses d’insertions réelles
peuvent donc varier en général de 100 mm/s a 600 mm/s pour la sonde, et pour le guide
rigide de 50 mmy/s dans les cas les plus complexes a 300 mm/s. Nous avons fait varier la
vitesse d’insertion des outils entre 100 mm/s et 3000 mm/s pour le guide et entre 300
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mm/s et 3000 mm/s pour la sonde et nous avons évalué |'effet sur la durée des calculs,
sur |'état d’équilibre final ainsi que sur les états intermédiaires de la simulation. Les
résultats sont rapportés au Chapitre 4.

Un autre moyen de réduire le temps de calcul des simulations et |'utilisation de la méthode
de mass-scaling. Cette méthode est trés largement reconnue et utilisée pour I'accélération
des résolutions en explicite de problémes éléments-finis [126]. Le temps d’un calcul
explicite dépend directement de la longueur du pas de temps. Pour chacun des éléments
du maillage, un pas de temps correspondant a sa limite de stabilité peut étre déterminé
en fonction de sa longueur caractéristique L, de ses propriétés matériaux, par exemple son
module d’Young E et son coefficient de Poisson, et de sa masse volumique p. Pour un
élément de type coque, le pas de temps critique s’exprime par exemple selon |'expression

_ Lx/p(1—v? _
At = 2P (3-7)

Le pas de temps global du calcul explicite est déterminé afin d’assurer la stabilité du calcul,
il est doit donc étre inférieur au minimum des pas de temps critiques de tous les éléments.
Ainsi la méthode de mass-scaling consiste a augmenter artificiellement la masse volumique
des éléments limitants, pour faire diminuer le temps de calcul des simulations. Il faut
cependant s’assurer que cet ajout de masse de modifie pas le résultat recherché.

Dans notre cas, les masses volumiques réelles des corps modélisés peuvent étre estimées
a 1g/cm3® pour le tissu artériel, a 1g/cm3® a 1,5g/cm3 pour la sonde constituée
principalement de polyamide, et de 7,8 g/cm3 pour les guides rigide en acier. Les éléments
limitant le pas de temps stable du calcul sont d’abord ceux des outils, nous avons donc
choisi d'augmenter uniquement leur masse volumique sans modifier la masse volumique
de la structure vasculaire. Nous avons fait varier celle-ci de 1 a 70 fois sa masse volumique
réelle pour la sonde et de 1 a 60 sa masse volumique réelle pour le guide rigide et nous
avons évalué l'effet sur la durée des calculs, sur I’'état d’équilibre final ainsi que sur les
états intermédiaires de la simulation. Les résultats sont rapportés au Chapitre 4.

L'amortissement est introduit dans le modéle au niveau de la structure vasculaire et de la
sonde. Pour la structure vasculaire, on I'applique grace au parametre ¢ du support externe
défini a la Section 1.3. Concernant la sonde, on utilise un amortissement visqueux de
Rayleigh [126]. L'amortissement introduit dans le modeéle est justifié en partie par la réalité
physique : I'ensemble des tissus biologiques ainsi que le sang possédent des propriétés
viscoélastiques ; mais il est aussi nécessaire pour contrer des artefacts dynamiques qui
apparaissent dans des simulations explicites : vibrations hautes fréquences ou oscillations.
L'amortissement introduit doit permettre de minimiser les effets dynamiques non
physiques, sans sur-amortir le systéme ; ils ont été déterminés par une étude de sensibilité
dont les résultats sont donnés au Chapitre 4.
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SYNTHESE

> La simulation est résolue par un calcul éléments-finis explicite.

» Le calcul s’effectue en deux temps : tout d'abord la structure vasculaire est
précontrainte par l'application de la pression, puis la simulation d’insertion
commence.

> L'introduction des outils s’effectue par I'imposition d’une vitesse a leur extrémité
basse. A l'intérieur des artéres les outils sont laissés libres, ils sont contraints
uniguement par le contact avec la paroi vasculaire.

> La vitesse d’insertion, le mass-scaling et I'amortissement sont des parameétres
numeériques de la résolution qui doivent étre ajustés afin de réduire le temps de
calcul sans pour autant introduire d’effets dynamiques irréalistes.
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CHAPITRE 4

SENSIBILITE, PARAMETRAGE ET VALIDATION

La modélisation ayant été établie dans le chapitre précédent, une étape essentielle du travail est
de calibrer les différents paramétres du modéle. L’objectif de cette étude est, dans un premier
temps, de définir les paramétres les plus influents, pour estimer ceux pour lesquels une valeur
moyenne suffit et ceux dont la valeur devra étre déterminée de facon patient-spécifique. Et dans
un deuxieme temps, il s’agira de déterminer quelles valeurs attribuer a ces parameéetres la en lien
avec les données préopératoires disponibles afin de rendre les modéles prédictifs. Nous avons
en ligne de mire un modéle patient-spécifique prédictif, automatiquement paramétré a partir de
données issues du scanner préopératoire, afin de rendre l'utilisation de la simulation par les
praticiens directe et transparente.

Dans ce chapitre nous présentons tout d’abord les données médicales disponibles et comment
celles-ci sont utilisées pour paramétrer et évaluer le modéle. La deuxiéme partie du chapitre
présente une étude préliminaire qui consiste a calibrer les parameétres numériques ne devant
pas influencer les résultats et a déterminer les paramétres de la modélisation les plus influents
par une étude de sensibilité. Enfin la troisiéme partie présente le paramétrage final et sa
validation par confrontation aux données peropératoires.
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1. Confrontation aux données peropératoires

Le modeéle proposé dans cette étude comporte un certain nombre de paramétres qu’il est
nécessaire de calibrer puis de valider pour obtenir un modeéle prédictif. Dans notre approche, la
détermination de ces parameétres basés sur des caractérisations mécaniques patient-spécifiques
n’‘est pas envisageable. L'approche souvent envisagée dans ces cas-la, consiste a comparer les
résultats de la simulation a la réalité terrain, c’est a dire a des images issues de l'intervention
endovasculaire et a ajuster les parameétres du modéle, en les corrélant si nécessaire des données
patient-spécifiques, afin que les résultats soient le plus proche de la réalité observée [122].Puis
la validation consiste a évaluer la calibration obtenue a I'aveugle sur un nouveau jeu de données.
Cette partie décrit le traitement des données médicales utilisées pour la calibration et la
validation.

Pour ce travail, nous avons utilisé les données issues de 28 cas de patients ayant subi une
intervention EVAR dans le service de chirurgie vasculaire du Centre Hospitalier Universitaire
(CHU) de Rennes entre février 2012 et janvier 2015. Pour chaque patient, les données images
utilisées sont le scanner préopératoire et les images de fluoroscopie acquises durant
I'intervention. Le protocole de cette étude a été approuvé par le comité d’éthique du CHU et le
consentement des patients a été obtenu avant d’inclure leurs données de fagon anonyme dans
la base.

Tous les scanners préopératoires ont d’abord été analysés a l|'aide du logiciel Endosize®
conformément a la pratique clinique courante comme décrit au Chapitre 1. A la suite de cette
étape, les données nécessaires a la construction des modeles (maillage de la lumiére segmentée,
carte de calcifications, carte de distance au rachis, points anatomiques particuliers) sont
extraites du scanner préopératoire. Pour faciliter et automatiser cette étape, un module logiciel
spécifique a été développé en partenariat avec la société Therenva, celui-ci est décrit au Chapitre
5.

Pour chaque cas nous avons calculé cing indices permettant de décrire I'anatomie de I’'axe aorto-
iliaque du patient. La tortuosité de |'artére iliaque est calculée comme décrit au Chapitre 1 entre
les point P4 et P7/P8. Le pourcentage de calcification de l'artére iliaque est calculé comme le
rapport de surface calcifiée sur la surface totale I'artére iliaque. L'épaisseur de thrombus est
calculée comme |'épaisseur maximale rencontrée sur les coupes orthogonales a la ligne centrale
au niveau de l'anévrisme. L'angulation aortique maximale est mesurée, comme décrit au
Chapitre 1, entre I'extrémité proximale de 'aorte descendante et I'extrémité distale du collet
aortique. Enfin, le volume de la lumiere est calculé entre les points P2 et P5/P6 a I'aide d'un outil
automatique du logiciel Endosize®.

Les interventions endovasculaires se sont déroulées dans la salle hybride TherA-Image du CHU
de Rennes qui est équipée d’un systéme C-arm rotationnel Artis Zeego (Siemens AG, Munich,
Allemagne). Pour chaque patient, un guide « extra-stiff » Lunderquist® (Cook, Bloomington, IN)
a été inséré depuis I'abord fémoral jusqu’a la crosse aortique et une acquisition rotationnelle 3D
CBCT ou des acquisitions 2D multi-incidences ont été effectuées. Pour les acquisitions 2D multi-
incidences, trois images ont été acquises a des angles -30° ,0° et 30° autour de la direction
axiale du patient (LAO/RAO) et tous les paramétres d’acquisition (position de la source et du
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détecteur, parameétres de calibration) ont été enregistrés ou récupérés a partir des données
DICOM des images, afin de permettre une reconstruction tridimensionnelle. Afin de ne pas
perturber le protocole normal des interventions et de ne pas augmenter la dose d’iode regue par
le patient, les acquisitions sont effectuées sans produit de contraste ainsi la seule structure
distinguable sur les images est le guide rigide, la structure vasculaire n‘est pas visible. Parmi les
28 cas patients, 14 ont été concernés par une acquisition CBCT et les 14 autres par des
acquisitions 2D multi-incidences.

Nous utilisons la position du guide déformé visible sur les images peropératoires pour évaluer la
qualité de nos simulations. Pour cela, une premiére étape consiste a segmenter et recaler les
images peropératoires afin de les mettre en correspondance avec les résultats de simulation.

Le recalage peut se définir comme la mise en correspondance, dans un référentiel commun, de
données issues de modalités différentes (CTA, fluoroscopie) et de dimensionnalités différentes
(3D/2D)[127]. Dans notre cas il s’agit de mettre en correspondance les images 3D CTA (le
scanner préopératoire) a partir desquelles le modele a été construit avec les images
fluoroscopiques 2D (un cliché de face ou profil) ou 3D (acquisition rotationnelle CBCT).

Dans le cas de l'acquisition 3D CBCT, le recalage consiste a déterminer la transformation rigide
3D/3D (rotation et translation) permettant d’amener ces images en coincidence avec le scanner
préopératoire. Cette transformation est déterminée a partir des structures osseuses
préopératoires et peropératoires qui sont supposées indéformables (Figure 4-3). Dans le cas des
acquisitions fluoroscopiques 2D, la transformation rigide 3D/3D est combinée a une projection
sur I'image 2D. Cette transformation peut étre exploitée pour effectuer une rétroprojection de
Iimage 2D vers I'image 3D ou encore, s'il s'agit de l'acquisition de plusieurs images multi-
incidence comme dans notre cas, pour effectuer une reconstruction tridimensionnelle (Figure
4-1). Les paramétres permettant d’effectuer cette projection, rétroprojection ou reconstruction
peuvent étre connus a partir des données issues du systéme d’acquisition ou déterminées par
une phase de calibration.

Projection Rétroprojection Reconstruction
By
Ry
(a) Comparaisonentre la projection duvolume (b) Comparaisonentre le volume A et des (C) Comparaisonentre le volume A et le
A et lesimages B; données rétroprojetées des images B; volume € reconstruit a partir des images B;

Figure 4-1 - Configuration géométrique pour les stratégies de recalage 3D/2D par projection,
rétroprojection et reconstruction, d’aprés [127].

Dans le cas des images 2D, pour déterminer la transformation 3D/3D entre le repére
préopératoires et les images peropératoires, nous avons utilisé une méthode automatique
développée dans [12]. Pour les images 3D, la transformation a été estimée de fagon interactive
a l'aide du module Manual Registration du logiciel open source MeVisLab 2.2.1 (MeVis Medical
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Solutions AG, Bremen, Germany) qui permet la mise en correspondance des deux volumes sous
les vues axiale, sagittale et coronale.

Grace a sa densité élevée, le guide rigide se distingue clairement sur les images peropératoires.
Sa forme linéique permet une segmentation manuelle aisée. Celle-ci est effectuée par le
positionnement de points 2D ou 3D, le long de sa trajectoire qui est ensuite décrite par des
courbes B-splines.

Dans le cas des images 3D, la position tridimensionnelle recalée du guide est directement
obtenue aprés la segmentation. Dans le cas images 2D, une derniére étape consiste a
reconstruire la position tridimensionnelle du guide a partir des 3 courbes de segmentation
obtenues. Pour cette étape, on utilise les informations du systéme d’acquisition pour
repositionner virtuellement les images et la source de rayonnement afin de reproduire la
configuration spatiale correspondant au moment des acquisitions. Ceci nous permet de
reconstruire la position 3D du guide a lintersection des trois surfaces de rétroprojection
définissant le faisceau de rayonnement correspondant au guide rigide sur chacune des trois
images 2D (Figure 4-2).

Source 30° B |
Image -30°

Source 0°
Guides 2D
repositionnés

Guide 3D
reconstruit

Source -30°
Image 30°

acquisitions 2D

Figure 4-2 - Illustration de la méthode de reconstruction de la position tridimensionnelle du guide rigide a
partir de trois images de fluoroscopie bidimensionnelles.

Une fois les données peropératoires repositionnées dans le repére préopératoire et la position
tridimensionnelle du guide reconstruit, il est possible de comparer la position du guide donnée
par la simulation a la position réelle peropératoire. Le guide simulé est représenté par la position
des nceuds du maillage éléments finis en fin de simulation. Le guide peropératoire est représenté
par un ensemble de points issus du processus de segmentation ou de reconstruction. Celui-ci
est tout d’abord lissé et ré-échantillonné de fagon réguliére afin de limiter les irrégularités. La
zone d'intérét pour la comparaison des deux guides est définie entre les points P2 et P5 (ou
respectivement P6) de la structure vasculaire ce qui correspond a la zone de déploiement de
I'endoprothese. Pour mesurer I'écart entre ces deux courbes, notées Ggimy €t Greer , ON utilise la

distance de Hausdorff (HD) et la distance Hausdorff Modifiée (MHD) [128], définies par :
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HD (Gsimu, Greer) = max( max d(p, Gsimu) , max d(P, Greer) (4-1)
PESreel PESsimu
MHD (Gsimuy, Greer) = max( moy d(p, Gsimu)r moy d(p, Greel) (4-2)
DESreel PESsimu

ol moy denote la moyenne arithmétique, et d(p, G) correspond a la distance minimale entre le
point et I'ensemble des points de G appelée distance locale. Ainsi HD correspond au maximum
de la distance locale entre les deux guide et MHD correspond a la moyenne des distances locales

entre les deux guides. La Figure 4-3 illustre le processus de recalage et de comparaison des
simulations aux données peropératoires.

Recalage
Acquisition peropératoire Projection Recalage rigide Segmentation des Scanner
2D (ou 3D) 3D/2D 3D/2D structures osseuses préopératoire

Comparaison

Acquisition peropératoire  Position peropératoire . Position 3D du guide Simulation
2D (ou 3D) 3D du guide déformé ~ Comparaison 3D/3D simulé

i

= guide réel \
\ = guide simulé p
b
R

\ A\""«._

Figure 4-3 - Processus de recalage et de comparaison entre les données peropératoires et le données de
simulation.

Il n'existe pas de norme de référence concernant le niveau d’erreur acceptable pour le type de
simulations développées ici, nous avons donc défini plusieurs seuils d’erreur a partir
d’estimations d’incertitude et de discussions avec les cliniciens.

Dans ce travail, les résultats de simulations sont comparés a une acquisition représentant un
instantané de l'intervention, cependant en réalité la structure vasculaire et les outils sont soumis
en continu aux mouvements respiratoires et cardiaques, aux mouvements possibles du
chirurgien etc. Afin de quantifier les déplacements du guide rigide di a l’ensemble de ces
sollicitations, nous avons extrait sa position tridimensionnelle a deux instants espacés de
guelques secondes sur un cas patient, et nous avons calculé la distance MHD entre les deux
positions obtenues, qui était de 3 mm. Ceci donne une estimation de l'incertitude de mesure sur
la position du guide peropératoire. D’'autre part, les distances définies a la section 1.3.1
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englobent I'erreur de la simulation mais aussi I'erreur possible due a I'étape de recalage. Celle-
ci peut comprendre une erreur intrinséque liée a la méthode de recalage, a un changement de
position du rachis du patient entre le moment du scanner préopératoire et le moment de
I'intervention, ou encore a une évolution de I'anévrisme et des artéres entre ces deux dates qui
peuvent parfois étre éloignées de plusieurs mois. L'étape de recalage comprend aussi une
incertitude liée a la variabilité inter et intra-opérateur concernant le recalage 3D/3D manuel et
une incertitude liée a l'initialisation pour la méthode automatique de recalage 2D/3D [12].

En tenant compte de ces différentes sources d’incertitudes, nous avons défini le seuil de 5 mm
pour la distance MHD comme la limite de précision atteignable par la simulation. En dega de ce
seuil, I’'erreur mesurée se trouve sous le seuil de sensibilité de la méthode d’évaluation. Puis, a
partir des premiéres observations et en accord avec les cliniciens le seuil de 10 mm pour la
distance HD a été défini de facon empirique comme le seuil en dessous duquel les résultats
semblent visuellement acceptables pour un usage clinique. Ce seuil devra bien slr étre précisé
et adapté suivant les applications visées. Pour cette étude, la position du guide rigide donnée
par la simulation sera donc définie comme fiable en dessous de cette limite.

Les distances HD et MHD représentent des erreurs absolues pour chaque patient. Afin d’évaluer
I'apport de la simulation, nous souhaitons comparer cette erreur au gain de précision obtenu par
rapport a I'observation de la configuration préopératoire uniquement, comme c’est le cas avec
les moyens dont dispose le clinicien lors du planning préopératoire a I'heure actuelle. La ligne
centrale de I'axe aorto-iliaque du cété correspondant a l'introduction du guide, notée Cp,¢,p, €st
considérée comme la position neutre de la configuration préopératoire. Nous calculons la
distance MHD entre cette ligne et le guide peropératoire réel (G,.,;) afin d’estimer I'erreur
commise en se basant sur la configuration préopératoire uniquement. Cette erreur est comparée
a l'erreur de simulation donnée par la distance MHD entre le guide simulé (Ggimy) €t le guide
réel, et le gain de précision est défini comme |’écart relatif entre ces deux erreurs exprimé en
pourcentage :

MHD(Cpréovareel) _MHD(GSimu'Greel)
MHD(Cpréovareel)

gain = * 100 (4-3)
Afin d’estimer I'amplitude des déplacements subis par les segments artérielles lors de I'insertion
des outils, nous comparons aussi la position de la ligne centrale préopératoire et la position de
la ligne centrale déformée par la simulation notée Cg;,,,,- Nous rapportons le déplacement artériel
maximal noté D,,. estimé par le calcul de la distance HD entre ces deux lignes.

Dgye = HD (Cpréop: Csimu) (4-4)

Les différentes configurations de lignes centrales et de guides définies pour le calcul du gain et
du déplacement artériel maximal sont illustrées a la Figure 4-4.
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Gsimu

Cpreop

Greet

Figure 4-4 Illustration des lignes centrales et configurations de guides considérées pour le calcul du gain
et du déplacement artériel D 4+

SYNTHESE

> Les résultats de simulations sont comparés aux images peropératoires du
patient afin d’évaluer la qualité de la prédiction.

> La mise en correspondance de la simulation avec les images peropératoires
nécessite une étape de recalage, de segmentation et de reconstruction
tridimensionnelle.

» La comparaison se base sur la position du guide rigide qui est la seule structure
aisément discernable sur les images de fluoroscopie.

> La précision de la position du guide est quantifiée par la distance MHD (moyenne
des distances locales) et la distance HD (maximum des distances locales).

> Les simulations sont considérées comme fiables pour une distance HD inférieure
a 10 mm

> L'apport de la simulation est estimé par le calcul du gain de précision entre la
configuration préopératoire et la configuration déformée.

2. Etude préliminaire

Le maillage et les parameétres numériques (vitesse d’insertion, mass-scaling, amortissement)
sont des composants du modéle liés a la méthode de résolution numérique et non a la
modélisation mécanique elle-méme. Ils doivent étre choisis afin de minimiser le temps de calcul
des simulations mais leur effet sur les résultats d’intérét doit étre contrélé. D’autre part, le
modeéle mécanique développé fait appel a un nombre important de parameétres. Une premiére
étape nécessaire avant le calibrage consiste a évaluer l'influence relative des différentes
composantes mécaniques du modéle afin de réduire le nombre de ces paramétres. Une étude
préliminaire a donc été menée dans ce sens sur un premier cas patient, ceci fait I'objet de la
Section 2. Le cas considéré a été choisi pour son anatomie relativement complexe en termes de
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tortuosités et d’angulation, il s’agit du cas patient 2 dont les descripteurs anatomiques peuvent
étre consultés au Tableau 4-9.

Afin de choisir un niveau de discrétisation adapté a notre probléme, nous avons étudié l'influence
du raffinement du maillage de la structure vasculaire. Sur un cas patient particulier, les positions
finales du guide et de la structure vasculaire sont comparées a la position obtenue avec le
raffinement le plus important. A titre d’exemple la Figure 4-5 illustre le maillage le plus grossier
et le maillage le plus fin utilisé pour I'étude. Pour comparer deux maillages dont la
correspondance nceuds a nceuds n’est pas assurée, nous utilisons la distance Hausdorff modifiée
(MHD), celle-ci est définie en détail a I’Annexe A.3. Le Tableau 4-1 rapporte le temps de calcul
et les valeurs de MHD entre les différents niveaux de discrétisation et la discrétisation la plus
fine. L'observation des résultats montre que méme pour la discrétisation la plus grossiére,
I'influence sur la position finale du guide reste trés faible, puisqu’une MHD de 1.61mm est en
dessous de la marge d’erreur visée par les simulations. Cependant, l'influence du raffinement
est plus visible concernant le comportement de la structure vasculaire. Suivant la discrétisation
du maillage, la paroi aortique adopte des modes de flambement locaux différents sous |'effet de
I'insertion du guide, ce qui résulte en des configurations visiblement différentes, mais la
différence en termes de MHD reste relativement faible. A partir d’une taille de maille inférieure
a 2.5mm pour les arteres iliaques, la géométrie finale semble se stabiliser. Les illustrations des
différents maillages déformés sont données en Annexe A.4. La convergence du maillage n‘a été
étudiée que sur un cas patient particulier, pour s’assurer que le maillage n‘aura pas d’influence
on choisit une taille de maille de 1.8 mm sur les artéres iliaques et de 4 mm sur |'aorte.

Figure 4-5 - Exemple de maillages. (a) taille de mailles 6.0/3.5 mm, (b) 4.0/1.5 mm.

1 QXette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
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Taille 'I_'aille ,nc,)mbre Temps de MHD paroi MHD guide
Aorte Iliaque éléments calcul
en mm en mm
6.0 3.5 4869 21min 1.67 1.61
5.5 3.0 6211 23min 1.58 1.40
5.0 2.5 8467 29min 1.29 1.14
5.0 2.1 10818 35min 1.16 0.37
4.5 1.9 13365 41min 1.14 0.82
4.0 1.7 16647 49min 0.94 0.69
4.0 1.5 20158 55min

Tableau 4-1 - Résultat de I'étude de sensibilité du maillage.

Nous avons effectué une étude préliminaire afin de déterminer des valeurs des parameétres de
vitesse, de mass-scaling et d’amortissement qui permettent de diminuer le temps de calcul sans
avoir d'influence sur les résultats d'intérét de la simulation. Cela signifie que les effets
dynamiques irréalistes doivent étre minimisés lors des états transitoires et ces différents
parametres ne doivent pas avoir d’effet sur la géométrie finale déformée du guide et de la
structure vasculaire. Pour évaluer |'effet sur les états transitoires, nous observons |'évolution du
déplacement d’un point situé sur I'artére iliaque commune et d’un point situé sur l'artére iliaque
externe, qui sont les segments présentant le plus de mobilité, au cours de la simulation. Les
géométries finales déformées sont comparées a l'aide du calcul de la MHD comme
précédemment. Dans chaque cas, les résultats sont comparés a la configuration la plus proche
de la réalité physique du probléme (i.e. vitesse minimale, mass-scaling minimal...). Pour chacun
des cas, le calcul a été lancé sur 15 coeurs d’une station Dell Precision T7600 équipée de quatre
processeurs 8-coeurs Intel-Xeon E5-2687w (3.4GHz).

Nous avons testé des vitesses d’insertion allant de la vitesse réelle d'insertion (300mmy/s pour
la sonde et 100mm/s pour le guide), jusqu’a des vitesses 3000 mm/s pour les deux types
d’outils, ce qui est de l'ordre de 10 a 30 fois la vitesse réelle. Le temps de simulation
correspondant, c’est-a-dire la durée du phénomene physique simulé, est rapportée pour chaque
cas dans le Tableau 4-2. La durée du calcul et les résultats en termes de MHD par rapport a la
configuration de référence sont présentés également dans le Tableau 4-2.

Vitesse
sonde

Vitesse guide Temps de MHD paroi MHD guide

Simulation

Durée du calcul

en mm/s
At initial = 5.0e-6 s
300 100 9s 4h37
600 300 3.62s 2h46 1.06 1.21
1200 600 2.29s 1h20 1.93 1.69
1000 1000 1.92s 51min 1.97 1.53
2000 2000 1.43s 48min 1.68 1.49
3000 3000 1.28 s 38min 2.14 1.89

Tableau 4-2 - Etude de la vitesse d’insertion des outils.
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Les courbes de déplacement de l'artére iliaque au cours de la simulation montrent que
I'amplitude des déplacements transitoires augmente de fagon notable avec la vitesse d’insertion
des outils, cet effet est particulierement vrai pour l'insertion du guide rigide (Figure 4-6).
Cependant on remarque trés peu d’influence sur le déplacement final obtenu pour toutes les
vitesses testées. Méme si I'état final des outils et de la structure vasculaire déformés est peu
modifié par la vitesse d’insertion, il existe des limites a I'utilisation de vitesses trop élevées. On
remarque que pour des vitesses du guide supérieures a 1000 mm/s des oscillations apparaissent
apres l'insertion du guide, il est alors nécessaire d’allonger le temps de relaxation afin d’obtenir
un état final statique ce qui augmente le temps de simulation. Une autre limite est que les effets
d'inertie dus aux vitesses élevées provoquent des déformations de certains éléments qui
génerent une diminution du pas de temps stable. Ces deux phénoménes ont tendance a
augmenter les temps de calcul et limitent le gain de temps recherché.

Pour étudier uniquement la configuration finale déformée, on pourra a priori accélérer les
simulations en utilisant des vitesses allant jusqu’a 1000 mm/s pour la sonde et le guide.
Cependant si I'on souhaite exploiter les états intermédiaires de la simulation il faudra a priori
maintenir la vitesse du guide autour de sa valeur réelle, afin d’éviter I'apparition d’états
irréalistes. L'insertion de la sonde pourra, elle, étre accélérée car son effet semble moins
important, d’autant que son intérét clinique est moindre.

Déplacement iliaque commune

25 T
sonde 300 mm/s guide 100 mm/s ——
sonde 600 mmys  guide 300 mm/s

sonde 1200 mm/s guide 600 mm/s .
sonde 1000 mmfs  guide 1000 mm/s —-
sonde 2000 mmys guide 2000 mm/s ——
20+ sonde 3000 mm/s  guide 3000 mm/s ——

Déplacement (mm)

insertion sonde insertion guide rigide
Déplacement iliaque externe

T

sonde 300 mm/s guide 100 mm/s ——
70+  sonde 600 mm/s guide 300 mm/s
sonde 1200 mm/s guide 600 mm/s

65 sonde 1000 mm/s guide 1000 mm/s ——

sonde 2000 mm/s quide 2000 mm/s ——

60 | sonde 3000 mm/s guide 3000 mm/s ——

Déplacement (mm)

insertion sonde insertion guide rigide

Figure 4-6 - Evolution du déplacement de l'artére iliague commune et de l'artére iliaque externe au cours
de la simulation pour les différentes vitesses d’insertion.

L'effet du mass-scaling est proche de celui de I'augmentation de la vitesse des outils en termes
d’effets dynamiques. De plus, si le mass-scaling est trop important, il peut avoir un effet néfaste
sur la gestion des contacts. Nous choisissons de limiter le mass-scaling aux outils et aux quelques
éléments limitants de la structure vasculaire qui correspondent principalement a des petits
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éléments correspondant a des calcifications, plus rigides. Les temps de calcul et les résultats en
termes de configurations finales sont donnés au Tableau 4-3.

At initial \ p guide rigide p sonde Durée du caleul MHD paroi \ MHD guide
ens en g/cm?3 en mm
Vitesse sonde 1000 mmy/s, Vitesse Guide 1000 mm/s, Temps de simulation 1.92 s

5.6e-7 7.8 1.5 4h37

2.5e-6 150 (x20) 30 (x20) 2h46 1.06 1.21
3.0e-6 200 (x25) 50 (x30) 51min 1.97 1.69
4.0e-6 300 (x40) 80 (x50) 1h08 2.06 1.71
5.0e-6 500 (x60) 100 (x70) 48min 1.68 1.49

Tableau 4-3 - Etude du niveau de mass-scaling.
2.2.3.1 Support externe

Les résultats montrent que, pour les valeurs testées, I'amortissement du support externe a peu
d’effet sur I’état final des simulations (Tableau 4-4). Cependant, pour la valeur la plus importante
testée on remarque une réduction de I'amplitude des déplacements des artéres iliaques externes
et communes, dans ce cas on atteint le régime suramorti.

Amortissement

support Durée du calcul MHD paroi MHD guide

en MPa.s

Vitesse sonde 1000 mmy/s, Vitesse Guide 1000 mm/s, Temps de simulation 1.92 s
5.0e-7 51min
1.0e-6 1h09 0.61 0.49
5.0e-6 51min 1.06 0.72

Tableau 4-4 - Etude du niveau d’amortissement du support.

2.2.3.2

De la méme fagon que pour I'amortissement du support externe, I'amortissement appliqué a la
sonde a tres peu d’effet sur les configurations finales déformées (Tableau 4-5). Cependant
contrairement a celui-ci, pour des valeurs trop fortes, |'amplitude des déplacements transitoires
augmente ce qui peut devenir irréaliste.

Sonde

Amortissement

MHD paroi MHD guide

sonde Durée du calcul

en st en mm

Vitesse sonde 1000 mmy/s, Vitesse Guide 1000 mm/s, Temps de simulation 1.92 s
0 1h15 0.73 0.28
5 51min
20 47min 0.45 0.18

Tableau 4-5 - Etude du niveau d’amortissement de la sonde.

Dans les deux cas, le temps de simulation est par ailleurs trés peu affecté par la valeur
d’amortissement utilisée. Dans la suite du travail, on préféra utiliser des valeurs relativement
faibles : 1.0e™® MPa.s pour le support externe, 5s~! pour la sonde afin de s’affranchir de
certaines vibrations et oscillations non souhaitées sans pour autant surramortir le systéme.
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Le but de I'étude de sensibilité est de déterminer les composantes mécaniques les plus influentes
afin de réduire le nombre de parameétres a calibrer. Pour cela, nous avons étudié les
configurations finales déformées de la structure vasculaire et du guide rigide pour différentes
valeurs du comportement mécanique de la paroi, de son épaisseur et du support. Pour chaque
parametre deux configurations représentant des valeurs minimales et maximales ont été testées
en plus d’une configuration nominale déterminée par des premiéres observations. A chaque fois
les autres parameétres sont maintenus a leur valeur nominale. Cette méthode ne permet pas de
décrire de fagon compléte l'espace de variation des paramétres, ni de tenir compte des
interactions éventuelles. Mais elle permet de comparer l'influence de chacun de ceux-ci sur les
résultats. Dans le cadre de cette thése nous choisissons de ne pas réaliser une étude de
sensibilité plus exhaustive et plus formalisée, couteuse en temps de calcul, afin de prioriser le
paramétrage et la validation au regard des données patients.

Les différents parameétres concernés sont rappelés dans le Tableau 4-6. Les configurations
déformées obtenues sont comparées a celle obtenue avec le paramétrage nominal par le calcul
de la distance Hausdorff (HD) et de la distance Hausdorff Modifiée (MHD) pour le guide et par le
calcul des distances noeud-a-nceud moyenne et maximale pour la structure vasculaire. La
définition de ces mesures est donnée en Annexe A.3.

Trois comportements ont été testés pour la paroi artérielle correspondant a du tissu aortique,
supposé souple, moyennement rigide (appelé moyen dans la suite) et rigide. Pour chacun de ces
3 cas, le paramétre C,,, controlant les faibles déformations (jusqu’a environ 2%) est identique
et a été fixé a 5kPa : ce choix assure une raideur initiale suffisante pour la stabilité du calcul
sans perturber le comportement sur les plages de déformations physiologiques. Les paramétres
C,o €t C3, ont alors été déterminés pour chacun des 3 types de paroi par régression non-linéaire
des courbes contrainte-déformation hyperélastiques rapportées dans Vande Geest et al. ([60])
décrivant les comportements moyen et extrémes de la paroi artérielle. Le Tableau 4-6 résume
les valeurs des parameétres choisies pour chacun des 3 types de paroi.

Les valeurs minimales et maximales des épaisseurs de la paroi de |'aorte et des artéres iliaques
sont choisies en accord avec les données disponibles dans la littérature respectivement
[62],[4]1,[871,[60]. Ainsi, les épaisseurs des arteres iliaques et de |'aorte varient respectivement
entre [0.8Bmm — 1mm] et [1.4mm — 2mm].

Concernant le support, afin de simplifier I’étude, nous avons fixé le paramétre d,,,, et les
facteurs d’anisotropie {sf.},sf.},sfi'} et sf,> a des valeurs réalistes au vu de nos observations et
nous avons étudié uniquement l'influence des parameétres k4, €t kjjiqc, qui correspondent a la
raideur globale du support et la raideur du support local représentant le départ des artéres
iliaques internes. Aucune donnée n’est exploitable dans la littérature concernant ces
parametres, I'étude de sensibilité va permettre d’évaluer son effet et de déterminer une plage
réaliste pour celui-ci.
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Parametre Valeur nominale min max
L thyoreq = 1.5 mm} 1.0 mm 2.0 mm
epalsseur { thiliac = 1 2 mm {08 mm} {14- mm}
Paroi moyenne Paroi souple Paroi rigide
C1o = 0.005 MPa Cio = 0.005 MPa Cio = 0.005 MPa
comportement Cy0=0.2 MPa Cy0 = 0.09 MPa Cy0 = 0 MPa
C30 = 0 MPa C30 = 0 MPa C30 = 0.5 MPa
Kmax 0.001 MPa/mm 0.0001 MPa/mm 0.01 MPa/mm
Kitiac 0.001 MPa/mm 0.0001 MPa/mm 0.01 MPa/mm

Tableau 4-6 - Valeurs des paramétres testés pour |’étude de sensibilité.

Les valeurs de MHD et HD pour le guide et les distances nceud-a-nceud moyennes et maximales
pour les différentes configurations sont rapportées dans le Tableau 4-7. La représentation
visuelle des résultats reportés a la Figure 4-7 montrent que de maniére générale, pour les
valeurs testées, I'épaisseur et le comportement de la paroi ont une influence significativement
moins importante que les paramétres de support k;;zc OU Kooy

MHD HD guide moyenne T
Parameétre Valeur guide paroi
en mm

épaisseur min 1.0 2.7 1.8 6.0
max 0.7 1.0 1.2 11.7
comportement min 1.1 2.6 1.3 5.6
max 0.6 3.2 0.7 3.8
K min 4.4 9.2 5.2 15.4
max max 3.1 5.3 2.4 9.9
K min| 1.1 2.9 3.2 15.6
e max 2 6.4 3.6 19.9

Tableau 4-7 - Résultats de I’étude de sensibilté sur les configurations finales du guide et de la paroi.
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Figure 4-7 - Représentation des résultats de |’étude de sensibilité.

La Figure 4-8 représente les distances nceud-a-nceud de la paroi par rapport a la configuration
nominale déformée pour les différentes valeurs testées. Pour |’'épaisseur et le comportement, la
configuration déformée de la paroi n’est que trés peu modifiée en moyenne. Par contre on peut
observer une modification du mode de flambement local sur I'artére iliaqgue commune pour la
configuration d’épaisseur maximale. Cela se traduit par une distance nceud-a-noeud maximale
plus importante, mais cet effet trés local a, a priori, peu d’impact sur I'interprétation clinique des
résultats. Pour les paramétres du support, les différences observées sont plus importantes
puisque les distances noeud-a-nceud maximales sont de l'ordre du centimétre. On peut
remarquer, comme on pouvait I'anticiper, que les effets du parameétre k;;;,. sont principalement
observés au niveau des artéres iliaques. Le parametre k,,,, @ lui un effet plus global sur la
structure vasculaire notamment au niveau de l'aorte et des artéres iliaques communes.

Les parametres d’épaisseur et de comportement ont une influence trés faible sur la position du
guide puisque I'écart maximal donné par la distance Hausdorff reste inférieur a ou de |'ordre de
3 mm pour les 4 configurations extrémes correspondantes. La Figure 4-9 représente la position
déformée du guide rigide pour les valeurs minimale et maximale des parameétres k;jiqc €t kmax
uniqguement car les configurations obtenues pour les variations d’épaisseur et de comportement
sont visuellement trés proches. Les configurations obtenues montrent un écart important qui est
localisé dans la zone iliaque pour le parameétre k;j;,. €t qui est présent aussi sur le segment
aortique pour le parametre k,,qx-
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épaisseur comportement Kitiae Kmax

initiale

27 \ min

déformée

Configuration nominale

19.9 mm
IW&
- 14

35

max

0
Distance nceud-a-noeud

Figure 4-8 - Représentation des géométries finales de la paroi vasculaire pour les différentes valeurs des
parameétres testés. Le code couleur représente la distance nceud-a-nceud par rapport aux résultats
obtenus avec la configuration nominale.

kiliac

Figure 4-9 - Représentation des positions finales du guide rigide pour les différentes valeurs des
parametres k., et kiyiqc. L€ code couleur représente la distance locale par rapport aux résultats obtenus
avec la configuration nominale.

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 109
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Sensibilité, paramétrage et validation

SYNTHESE

» La taille du maillage, la vitesse d’insertion et le niveau de mass-scaling ont une
influence importante sur la durée du calcul.

> L'influence de ces paramétres est relativement faible sur les déformées finales
globales, mais des effets locaux (mode de flambement de la paroi) et des
problemes numériques (contact, distorsion) peuvent parfois apparaitre pour des
valeurs trop extrémes.

> Si I'on souhaite exploiter les états intermédiaires de la simulation, la vitesse
d’insertion du guide et le niveau de mass-scaling devront étre maintenus a des
valeurs relativement basses, pour ne pas faire apparaitre d’effets d’inertie.

» L'amortissement a peu d’effet sur la configuration finale et le temps de calcul
mais permet de limiter les vibrations et oscillations irréalistes.

3. Calibration du support élastique

L'étude de sensibilité préliminaire a montré l'influence prépondérante du support élastique sur
les résultats. Les paramétres d’épaisseur et de comportement de la paroi sont donc maintenant
maintenus constants a des valeurs moyennes (Tableau 4-8) et la calibration va consister a
ajuster les paramétres du support.

Le but de la calibration est de trouver un jeu de valeurs pour les parameétres kjjiqc Kmax
dmax ASfL sfl sfi} (définis au Chapitre 3) qui permette d’obtenir un modéle prédictif pour
I'’ensemble des patients. La définition de ces parameétres ainsi que leurs valeurs « optimales »
ont été établies au fur et a mesure du développement du modéle par observations successives
de leur effet sur les résultats de simulation. Il ne s’agit pas d’une optimisation formelle mais
d’'une estimation basée sur I'expérience. En effet une optimisation sur un grand nombre de
patients d’un jeu aussi important de paramétres n’était pas envisageable dans le cadre de cette
thése d’‘autant plus que le temps de calcul pour chaque simulation est important. Nous
présentons donc ici seulement le jeu final de parameétres déterminé au fil de simulations
successives, ainsi que la stratégie pour estimer celui-ci.

Tout d’abord nous utilisons certaines observations et hypothéses anatomiques, afin de réduire
le nombre de paramétres :

e Les artéres iliaques externes sont trés mobiles et peu liées aux structures osseuses, on
suppose donc que le support peut étre négligé sur ces segments: sf,/ = sf,’ = sf,’ = 0.

e Les arteres iliaques communes sont a priori surtout contraintes dans la direction sagittale
par la proximité du rachis, mais trés peu dans les directions axiales et coronales, les

. . 5 ..
facteurs d’anisotropie sf;? et sfs sont donc choisis nuls sur ces segments.

e Le parameétre d,,., représente la distance d’effet du support du rachis, une valeur réaliste
pour celui-ci est I'ordre du diamétre normal de I'aorte. Aprés les premiéres observations
nous avons donc choisi de fixer celui-ci a une valeur de 30 mm.

Les parameétres kjjjqc €t kmax ONt été étudiés lors de I’étude de sensibilité présentée a la Section
2.3. Celle-ci a aussi permis de déterminer des valeurs réalistes pour ces deux paramétres pour
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lesquels trés peu de références sont disponibles dans la littérature. IIs sont fixés a kjjjgc = Kmax =
0.001 N/mm3.

La distribution de raideur du support est finalement modulée par les facteurs d’anisotropie
restants : {sf},sf.},sfi'} et sf°. Ceux-ci ont été déterminés par essais successifs sur un nombre
réduit de patients présentant des anatomies variées, représentatives de notre base de cas. Les
valeurs ont finalement été fixées a sf,! = 1 pour rendre compte de I'attache trés forte de I'aorte
descendante a la colonne. Les facteurs sf,sf;l ont été fixés a une valeur de 0.25, afin de
représenter les glissements possibles observés entre I'aorte et le rachis. Le facteur sf,> est lui
aussi fixé a une valeur de 0.25 pour représenter la relative mobilité des arteres iliaques
communes. La distribution des raideurs élastiques ki, ks, k7, kjjiaqc qui résultent de ce
paramétrage est illustrée a la Figure 4-10. Les valeurs correspondant au paramétrage final sont
résumées au Tableau 4-8. Les résultats de simulation sont ensuite évalués sur I'ensemble de la
base de test avec ce paramétrage, le détail de cette validation est présenté a la Section 3.2.

Le paramétrage ainsi défini, permet une construction automatique des modéles a partir des
données scanner du patient, sans nécessiter |'acquisition d’informations supplémentaires ou la
détermination de paramétres spécifiques. Ce processus automatique de construction des
modeéles a été intégré dans un module logiciel qui est présenté au Chapitre 5.
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Figure 4-10 - Paramétrage de la raideur élastique du support externe.
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Valeurs de paramétres de modélisation

Cio 0.005 MPa
Comportement paroi Czo 0.2
Cao 0
Epaisseur paroi t[}lla;;t: 13 anrnn
kijiac 0.001 N/mm3
kmax 0.001 N/mm3
dmax 30 mm
Support (sfL sfL sfl) {0.25,1,0.25}
{sf5,sf5,sf>} {0,0.25, 0}
{sfd,sf,sfs'} {0,0,0}

Tableau 4-8 - Résumé des valeurs retenues pour le paramétrage.

Les anatomies vasculaires des 28 cas ont été analysées et cinq descripteurs anatomiques définis
a la Section 1.1.1 ont été calculés. Pour deux patients, les acquisitions préopératoires ont été
effectuées apres l'introduction d’un guide rigide dans chaque artére iliaque, pour ces patients
I'indice de tortuosité et le pourcentage de calcification sont donnés pour les deux cOtés. Le
Tableau 4-9 regroupe les valeurs calculées pour les 28 patients ainsi que le coté d’introduction
du guide rigide. Les valeurs rapportées montrent la diversité importante des anatomies, et la
présence de cas qualifiés de « complexes » avec par exemple :

e Cing cas fortement tortueux présentant un indice de tortuosité supérieure a 1.5,
e Quatre cas présentant plus de 30% de calcifications iliaques,

¢ Neuf cas présentant une épaisseur maximale de thrombus supérieure a 2cm,

e Cing cas présentant une angulation aortique supérieure a 45°,

e Deux cas présentant un volume anévrismal supérieur a 200 mm3.

La simulation a été conduite avec succes sur les 28 patients, résultant en 30 configurations du
guide rigide inséré dans la structure vasculaire. Pour ces 30 cas, la position du guide simulé a
été comparée a la position réelle du guide observé en peropératoire. L'erreur absolue exprimée
en termes de MHD et HD ainsi que le déplacement artériel maximal et le gain de précision
comme décrit a la Section 1.3 sont rapportés dans le Tableau 4-10 pour chaque patient. Les
Figure 4-11, Figure 4-12 et Figure 4-13 représentent les résultats de comparaison du guide réel
et du guide issu de la simulation ainsi que les structures vasculaires non-déformées et déformées
pour les 28 patients. En couleurs, on représente la répartition de la distance locale entre le guide
réel et le guide simulé.
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Patient Age Sexe | . coté _ Indicg ) Pour_c_entgge Epaisseur Angul_ation Volume
introduction | tortuosité| calcification thrombus | aortique

Unités % mm degrés mm?3

1 73 M gauche 1,22 15 10 52 130
2 78 M droite 1,52 4 20 42 117
3 67 M gauche 1,29 3 24 49 211
4 79 M droite 1,30 42 10 23 106
5 77 M gauche 1,35 2 28 50 118
6 75 M gauche 1,22 22 25 32 103
7 81 M gauche 1,38 1 0 32 119
7 81 M droite 1,48 2 0 32 119
8 80 M droite 1,21 12 38 22 75
9 88 M gauche 1,52 11 15 39 108
10 70 M gauche 1,20 12 18 26 117
11 78 M gauche 1,35 10 26 28 97
12 65 M droite 1,15 9 10 25 175
13 64 M gauche 1,51 2 20 29 215
13 | 64 M droite 1,57 2 20 29 215
14 |72 M gauche 1,50 2 10 27 119
15 | 80 F droite 1,25 38 0 38 75
16 | 85 M droite 1,40 37 20 71 117
17 | 67 M droite 1,10 11 14 39 98
18 | 64 M droite 1,22 2 21 21 144
19 |92 M gauche 1,55 9 22 12 74
20 | 80 F droite 1,26 8 0 38 85
21 74 M gauche 1,31 6 10 38 110
22 59 M gauche 1,19 45 15 16 110
23 56 M droite 1,31 9 10 24 107
24 |75 M droite 1,48 15 24 41 115
25 |79 M gauche 1,41 17 7 26 104
26 |79 M droite 1,44 14 0 46 96
27 | 67 M droite 1,30 1 22 21 85
28 | 66 M droite 1,26 26 10 30 104
moyenne 1.3 13 15 33 119

min 1.1 1 0 12 74

max 1.6 45 38 71 215

Tableau 4-9 - Descripteurs préopératoires des anatomies vasculaires des 28 patients.
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Déplacement

Patient intrggltjition artériel Gain
(Dgre )

Unités mm mm mm %

1 gauche 2.7 5.4 17 78
2 droite 2.0 4.2 16 82
3 gauche 8.8 17 17 29
4 droite 3.1 4.1 19 67
5 gauche 5.2 8.2 27 60
6 gauche 2.3 5.1 16 81
7 gauche 6.2 10 28 59
7 droite 2.7 6.9 40 84
8 droite 4.7 7.4 25 54
9 gauche 5.1 13 21 57
10 gauche 4.7 11 18 54
11 gauche 5.7 7.4 26 57
12 droite 2.9 4.7 14 69
13 gauche 4.6 8.0 23 69
13 droite 3.0 6.7 27 83
14 gauche 2.1 3.4 39 85
15 droite 1.7 3.7 19 85
16 droite 8.0 12 28 16
17 droite 3.2 6.3 19 62
18 droite 3.7 7.8 31 66
19 gauche 3.8 6.1 25 68
20 droite 2.9 5.3 30 77
21 gauche 3.6 7.1 24 64
22 gauche 2.5 5.0 21 55
23 droite 5.8 8.5 19 51
24 droite 1.3 3.5 40 86
25 gauche 6.6 9.8 14 51
26 droite 2.1 2.9 32 65
27 droite 2.1 4.0 36 80
28 droite 2.3 3.6 21 72
moyenne 3.8 6.8 24 66

min 1.3 2.9 14 16

max 8.8 17 40 86

Tableau 4-10 - Résultats des comparaisons de la position du guide simulé et du guide peropératoire pour
les 30 cas.

1 1 4ette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Sensibilité, paramétrage et validation
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Figure 4-11 - Présentation des résultats de la simulation pour I'ensemble des 28 patients. En mauve :
structure vasculaire préopératoire non-déformée, en gris : structure vasculaire déformée par la simulation.
En noir : guide peropératoire réel. En couleurs : guide issu de la simulation, le code couleur représente la
distance locale entre le guide simulé et le guide réel. Les points P1, P5 et P6 délimitant la zone d’intérét
pour la comparaison sont représentés par les sphéres mauves. (Suite aux Figure 4-12 et Figure 4-13).
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Figure 4-12 - Résultats suite (1/2).
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Figure 4-13 - Résultats suite (2/2).
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Les résultats montrent que malgré la grande variabilité des morphologies vasculaires, avec un
paramétrage commun, le modéle est capable de prévoir la configuration déformée du guide
rigide avec une bonne précision. Parmi les 30 cas étudiés, 22 soit 73% des cas présentent une
erreur MHD inférieure @ 5 mm ce qui a été définie comme la précision maximale atteignable par
la simulation. Le calcul du gain de précision, qui a été défini a la Section 1.3.3, montre que dans
tous les cas la configuration déformée par la simulation est a priori plus proche de la réalité
peropératoire que la configuration préopératoire non-déformée. Pour les deux patients
présentant |I'erreur MHD absolue la plus importante, patient 3 et 16, le gain est certes faible
(respectivement 29% et 15%) mais pour tous les autres on observe une amélioration de la
précision allant de 51% a 86 % avec un gain moyen de 69%.

Seulement quatre cas présentent une erreur HD supérieure a 10 mm. Parmi ceux-ci, pour les
patients 3 et 16, le guide simulé apparait globalement moins courbé que le guide peropératoire
réel. Ces deux patients présentent une angulation aortique importante. Comme les images du
scanner préopératoire s’étendent uniquement jusqu’'a l'aorte descendante, |’'aorte n’est pas
représentée sur toute sa longueur dans les modeéles. Ainsi le guide rigide est laissé libre a son
extrémité supérieure alors qu’en réalité il devrait étre contraint a I'intérieur de la crosse aortique,
générant un moment de flexion non négligeable a son extrémité. Comme cette condition n’est
pas prise en compte, le guide rigide n’est a priori pas assez contraint en flexion par rapport a ce
gue l'on peut observer sur les images peropératoires.

Le patient 3 posséde un volume anévrismal important. D'aprés notre expérience pour ce type
de cas, le guide rigide est moins contraint a I'intérieur de la lumiére et peut prendre différentes
positions d’équilibre suivant les conditions aux limites comme, par exemple, I’'angle et le point
d’insertion imposé par le chirurgien au niveau distal ou la profondeur d’insertion dans la crosse
aortique, ceux qui peut expliquer aussi I'écart important observé ici.

Pour les patients 9 et 10 on peut observer que |'erreur locale maximale se situe aux extrémités
distales ou proximales de la zone d‘intérét, mais dans les deux cas |l’erreur moyenne estimée
par la distance MHD reste de I'ordre de 5 mm ce qui témoigne d’une bonne précision sur la
majorité de la zone d’intérét. Ces écarts importants aux extrémités, peuvent étre dus a une
mauvaise représentation des conditions aux limites respectivement au niveau du point
d’insertion ou de la crosse aortique. Pour minimiser I’'erreur liée aux conditions d’insertion, dans
chacun des cas présentés, I'angle et la profondeur d’insertion de l'introducteur rigide ont été
évalués au regard des images peropératoires afin de réduire I’écart a I'extrémité distale. Sur le
patient 9 cette optimisation n'a pas pu étre effectuée (voir section 3.3.2), ce qui peut expliquer
I’écart plus important.

Certains patients présentent un thrombus intraluminal important qui n‘est pas pris en compte
dans le modele. La non-prise en compte du thrombus peut avoir une influence pour I’'évaluation
de la raideur du support et sur le comportement mécanique de la paroi. Si le thrombus se trouve
sur la face postérieure de I'anévrisme, autrement dit entre la lumiére artérielle et le rachis, alors
la distance calculée pour I'évaluation de la raideur locale du support, n‘est pas nulle et est
d’autant plus importante que I'épaisseur du thrombus est grande, alors que la paroi anévrismale
se trouve en réalité au contact du rachis. Dans ce cas-la il y a un risque important de sous-
estimer la raideur du support. D’autre part le thrombus recouvrant la paroi artérielle lui procure
une épaisseur importante ce qui peut modifier fortement son comportement mécanique, en
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flexion notamment. Le négliger peut générer des écarts importants lors de la mise sous pression
nécessaire a la précontrainte, mais aussi des erreurs sur la déformée finale notamment lorsque
le thrombus se situe au niveau des artéres iliaques comme c’est le cas sur l'iliaque commune
droite du patient 13 par exemple. Par ailleurs, nous ne représentons pas la position précise des
organes environnants pour chaque patient. Pourtant dans la réalité, la présence des veines cave
et iliaques ou encore de certains organes digestifs peut réduire les mouvements possibles des
segments artériels, ce qui peut expliquer certains écarts observés dans les simulations. Pour
aller plus loin, dans un travail futur, une représentation plus précise du support externe, prenant
en compte la variété des tissus mous pouvant entourer la structure vasculaire (veines, thrombus
intraluminal, organes) pourrait étre utilisée pour améliorer la prédictibilité du modele.

Une limite de la méthode de simulation a pu étre mise en évidence. Les outils étant insérés dans
la structure vasculaire uniquement par une vitesse imposée a leur extrémité distale, il n’est pas
possible de contrdler leur direction a lI'intérieur de la lumiére artérielle. Il peut ainsi arriver que
la sonde se dirige dans l'iliaque ipsilatérale plutét que dans l'aorte au niveau de la bifurcation
aortique. Ce cas s’est présenté sur 1 cas (patient 9) parmi les 30 testés et a pu étre corrigé en
modifiant I'angle et la profondeur d’insertion de lintroducteur. Dans la réalité, lors de
I'intervention, le chirurgien peut résoudre ce probléme par I'utilisation de sondes a tétes courbes
qui peuvent étre orientées par rotation ou torsion. Cependant la modélisation de ce type de
sonde n’a pas été envisagée dans le cadre de la thése.

Le travail de validation présenté ici a permis de vérifier la validité des simulations en termes de
position du guide rigide. La visualisation de la structure vasculaire au cours de la procédure est,
quant a elle, techniquement plus complexe. Cela nécessite |'injection de produit de contraste
synchronisée avec une acquisition rotationnelle CBCT. De plus les images ainsi obtenues ne sont
pas directement exploitables pour la comparaison a la simulation de par leur qualité notamment,
c’est pourquoi de telles données n’ont pas pu étre utilisées pour la validation. Cependant, nous
pouvons supposer que la bonne précision de la position du guide laisse peu d’incertitude sur la
position déformée de la paroi vasculaire.

La phase de calibration présentée a la Section 3.1 a permis de réduire le nombre de parameétres
de la simulation et d’obtenir un premier paramétrage permettant d’obtenir des résultats
satisfaisants sur notre base de test de 30 patients. Dans |‘objectif d'une véritable application
clinique, ce paramétrage devra bien s(r étre affiné, optimisé et validé sur un nombre beaucoup
plus large de patients.
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>

La simulation a été évaluée sur 28 patients correspondant a 30 positions déformées
du guide rigide

Dans 73 % des cas, |'erreur observée était en deca du seuil de précision défini par
une valeur de MHD de 5 mm.

Seulement 4 cas ont présenté une erreur supérieure au seuil de fiabilité défini par
une valeur de MHD de 10 mm.

Dans tous les cas, la configuration déformée par la simulation était plus proche de
la réalité peropératoire que la configuration préopératoire non-déformée.

Pour améliorer la précision des modeles, un travail pourrait étre mené sur une prise
en compte plus fidéle des structures et organes environnants dans la modélisation
du support externe.

Dans l'objectif d’une utilisation clinique des simulations, le paramétrage présenté
ici devra bien slr étre affiné, optimisé et validé sur un nombre plus large de
patients.
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CHAPITRE 5

MISE EN VALEUR CLINIQUE ET INTEGRATION LOGICIELLE

Dans le chapitre précédent nous avons paramétré le modele et évalué la précision de la
simulation. Dans ce dernier chapitre, dans une premiére partie nous présentons l'intégration des
méthodes développées dans un module de démonstration du logiciel de planning EndoSize®.
Puis, nous souhaitons ouvrir des perspectives sur l'apport que peut représenter la simulation sur
les deux problématiques cliniques définies au Chapitre 1 : la prise en compte des changements
de longueurs pour le sizing préopératoire et la faisabilité des acces iliaques. Pour cela nous avons
sélectionné a posteriori des cas ayant présenté des complications liées a ces deux
problématiques, et nous avons évalué des indicateurs qu’aurait pu fournir la simulation pour les
éviter.
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1. Intégration logicielle

L'étape de simulation s’inscrit dans le temps du planning préopératoire. Elle comprend
I’'extraction des données nécessaires a la construction du modéle, la préparation du calcul par
éléments-finis et le lancement de la simulation ; puis au terme du calcul, I'exploitation et la
restitution des résultats en termes cliniques. Un des objectifs de la thése est d’aboutir a un
processus s'intégrant au workflow existant du planning préopératoire avec un minimum d’actions
et de savoir-faire supplémentaires requis. Nous avons intégré cette chaine méthodologique dans
un module de démonstration du logiciel EndoSize®. Celui-ci apparait a la suite des étapes d’un
sizing classique qui ont été décrites au Chapitre 1, et s’appuie sur les données déja extraites ou
générées lors de ce sizing. Notre objectif est de présenter la simulation comme un service
additionnel qui est intégrée de fagon transparente pour le clinicien. Celui-ci ne doit étre confronté
a aucune notion avancée de mécanique ou de calcul numérique. Les taches liées a la simulation :
mise en donnée, envoi des données au solveur, établissement de la précontrainte etc. ont été
rendue automatiques et masquées. L'environnement du logiciel Ansys-LsDyna dans lequel ces
taches se déroulent n’est ainsi jamais exposé. L'interface de I'outil se fait entierement a travers
I'interface d’EndoSize et I'action du clinicien est sollicitée uniquement pour les étapes nécessitant
son expertise ou ne pouvant étre automatisée (nettoyage de la segmentation, placement de
points anatomiques). La restitution des résultats, se fait elle aussi a travers la méme interface
qui est volontairement rendue minimale afin d’exposer uniquement des informations cliniques
pertinentes.

Toutes les données nécessaires a la construction du modeéle sont issues du scanner préopératoire
et des informations de sizing du patient. La préparation des données pour la simulation peut
étre synthétisée en trois étapes : générer un maillage surfacique de I’ensemble aorto-iliaque,
extraire les données nécessaires a la construction du modéle et les mapper sur le maillage
éléments-finis, c’est a dire définir des cartes de données par nceuds ou par éléments (matériau,
raideur du support...), enfin générer les données complémentaires nécessaires a |I'exécution de
I'algorithme de précontrainte qui a été présenté au Chapitre 3.

La premiére étape de traitement du scanner préopératoire est effectuée dans le module EVAR
du logiciel EndoSize. Elle consiste a segmenter la lumiere artérielle, selon une méthode par
croissance de région décrite au Chapitre 1. Le résultat de segmentation est un volume binaire
de méme dimension que le scanner préopératoire valant 255 pour les voxels correspondant a la
lumiére aortique et valant 0 en dehors ; ce volume binaire correspond au masque de
segmentation. Nous utilisons ce masque pour générer un maillage surfacique du contour de la
lumiére vasculaire ne comportant que les trois branches principales : aorte, iliaque commune et
externe gauche et iliaque commune et externe droite. C’est sur ce maillage que sera effectué le
calcul élément-finis. Le contour de la segmentation peut comporter un certain nombre
d’irrégularités dues a la technique de segmentation et a la qualité des images scanner. De plus
le masque englobe en général une partie des branches collatérales, parfois méme des structures
ou organes avoisinants, tels que les reins ou encore une partie du rachis qui ont pu étre inclus
dans la segmentation en raison d’une valeur d’'intensité proche de celle de la lumiére aortique.
Une premiéere étape va donc consister a nettoyer puis lisser le volume de segmentation avant
d’extraire son contour.

1.1.1.1 Nettoyage interactif

Le nettoyage du masque de segmentation visant a supprimer les branches collatérales et
structures n’appartenant pas a la lumiére vasculaire est effectué par découpes successives a
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I'aide d’un outil interactif jusqu’a l'obtention d’un volume ne représentant que les branches
aortique et iliaques (Figure 5-1).

Figure 5-1 - Illustration du nettoyage interactif de la segmentation (a), résultat final de segmentation (b).

1.1.1.2 Lissage et génération du maillage éléments-finis

A la fin de I'étape de nettoyage, le masque de segmentation ne comprend alors plus que les trois
branches : aorte, iliaque droite et iliaque gauche (Figure 5-1-b). L'étape suivante consiste a en
extraire le contour afin de générer le maillage surfacique nécessaire a la simulation éléments-
finis. Pour cela, le masque de segmentation est tout d’abord lissé a I'aide d’'une convolution avec
un noyau gaussien, et un premier maillage de surface est généré depuis ce masque lissé grace
a un algorithme de marching-cube [129]. Ce maillage n’est pas garanti d’étre conforme pour la
simulation éléments-finis et comporte un certain nombre d’irrégularités (surface non lisse,
éléments de mauvaise qualité). Dans une deuxiéme étape, on réalise un remaillage grace a
I'algorithme de wrapping du logiciel ANSYS Fluent Meshing 17.0 (Ansys, Canonsburg,
Pennsylvania, USA) afin d’obtenir le maillage éléments-finis final, dont les éléments ont pour
taille moyenne 4mm sur l'aorte et 1,7mm sur les iliaques (Figure 5-2).

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LY SEI052/these.pdf 123
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Mise en valeur clinique et intégration logicielle

Figure 5-2 - Maillage de segmentation issue de |'étape de nettoyage (a), maillage éléments-finis issu de
l'algorithme de wrapping (b).

Une fois le maillage de la structure vasculaire créé, la deuxiéme étape consiste a extraire du
scanner les informations nécessaires a la construction du modéle mécanique. Ces données sont
associées soit aux nceuds soit aux éléments du maillage et vont étre traitées afin de définir
localement les propriétés matériau et les propriétés du support mécanique.

1.1.2.1 Calcifications

Une carte des calcifications est générée au niveau des éléments a partir des valeurs Hounsfield
du scanner. Le maillage éléments-finis représente théoriguement la limite externe de la lumiére
vasculaire, soit la surface interne de la paroi vasculaire en I'absence de thrombus intraluminal.
Cependant, suite aux processus de nettoyage et de lissage de la segmentation, la surface
représentée par le maillage peut s’écarter plus ou moins de la position réelle du contour de la
lumiére. Ainsi pour déterminer la valeur Hounsfield correspondant a la paroi on choisit, pour
chaque élément, de rechercher les valeurs rencontrées le long de sa normale a partir de son
barycentre et sur une épaisseur de plus ou moins 3mm. Puis on conserve la valeur maximale
rencontrée qui correspond en théorie soit a une zone calcifiée soit a une valeur proche de la
moyenne de la lumiére vasculaire, qui est rehaussée par rapport aux autres structures par le
produit de contraste. Les valeurs ainsi obtenues donnent une carte de la qualité de la paroi
différenciant le tissu plus ou moins calcifié du tissu sain. Enfin un seuillage est appliqué aux
données afin d’obtenir une carte binaire attribuant a chaque élément le caractére calcifié ou non-
calcifié (Figure 5-3.a).

1.1.2.2 Distance rachis

Une carte de distance du maillage au rachis est extraite au niveau des éléments. Pour cela on
utilise le masque de segmentation des structures osseuses généré dans le module EVAR
d’EndoSize lors de la phase de sizing classique. En chaque point représentant le centre d’un
élément du maillage, on calcule la distance minimale au volume des os résultants pour obtenir
la distance paroi-rachis (Figure 5-3.b). Une nouvelle fois cette représentation est discutable dans
le cas de la présence de thrombus intraluminal, notamment sur la face postérieure de I'anévrisme
(entre le rachis la lumiére vasculaire) car, alors, la limite de la lumiére et celle de la paroi
vasculaire ne sont plus confondues. La distance calculée ne correspond alors plus a la distance
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réelle entre la paroi et le rachis, mais plutot a la distance entre la paroi interne du thrombus et
le rachis, et peut donc étre fortement surestimée si le thrombus a une épaisseur importante
dans cette zone.

1.1.2.3 Segments artériels

Enfin on associe a chaque élément du maillage le segment vasculaire sur lequel il se trouve :
I’aorte saine correspondant aux segments P1-P2 et P2-P3, I'aorte anévrismale correspondant au
segment P3-P4, les artéres iliaques communes gauche et droite correspondant aux segments
P4-P5 et P5-P6 et les artéres iliaques externes gauche et droite correspondant aux segments
P5-P7 et P6-P8 (Figure 5-3.c). Des zones supplémentaires sont définies par une sphére de rayon
5mm autour d‘un point correspondant a chaque ostium afin de définir les zones du support
correspondant au départ des artéres iliaques internes.

Distance au rachis
44 mm
aorte abdominale
Tissu non-calcifié

836 J anévrisme

Tissu calcifié I iliaque commune droite

B iliaque commune gauche
I liaque externe gauche

liaque externe droite

Figure 5-3 - Illustration des cartes de données extraites du scanner. Carte des calcifications (a), carte de
la distance au rachis (b), carte des segments artériels (c).

Enfin l'algorithme de retour a zéro-pression nécessite, en plus du maillage éléments finis, une
représentation de la géométrie vasculaire par un ensemble de contours et de lignes centrales.
La derniére étape de la préparation consiste donc a générer ces données.

1.1.3.1 Extraction des contours

On utilise les lignes centrales extraites dans le module EVAR lors du sizing pour générer un
ensemble de contours plans. Pour chacun des trois vaisseaux : aorte, iliaque droite, iliaque
gauche, on extrait un ensemble de contours, espacés d’une distance minimale le long de la ligne
centrale, comme l'intersection du maillage et du plan orthogonal a la ligne centrale au point
correspondant. Chaque contour est défini par un nombre de points régulierement répartis le long
de sa circonférence (Figure 5-4).
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Figure 5-4 - Illustration des contours extraits pour I'algorithme de précontrainte.

1.1.3.2 Correspondance Contours-Maillage

Enfin dans le cadre de l'algorithme de précontrainte il est nécessaire d’effectuer une
correspondance entre le maillage et les points décrivant les contours. Pour cela, on associe a
chaque point de contour I'’élément du maillage dans lequel il se situe. Puis on lui définit des
coordonnées barycentriques a l'intérieur de cet élément, celles-ci correspondent aux fonctions
de formes linéaires des éléments-finis. Elles permettent d’interpoler un champ de données
X défini aux nceuds de I'élément en tout point P situé a l'intérieur d’un I’élément triangulaire
abc par Xp = a. X, + B.X, +y.X.. @, B,y sont les coordonnées barycentriques qui peuvent étre
exprimées, comme a la Figure 5-5, a partir des aires 4,A,, A, A, correspondant respectivement
aux triangles abc, aPc, cPb, bPa.

C  a=A,/A
B=A,/A
v=A./A

a

Xp=a.X,+p.X,+7v.X,

Figure 5-5 - Définition des coordonnées barycentriques triangulaires.

La simulation s’effectue en deux temps : Tout d’abord l'algorithme de précontrainte, puis, au
terme de celui-ci, la simulation d’insertion des outils. Pour l'utilisateur, il s'agit uniquement de
choisir, via une boite de dialogue, quel type de simulation il souhaite effectuer : insertion du
guide rigide a droite et/ou a gauche puis, si souhaitée, insertion du lanceur a droite et/ou a
gauche (Figure 5-6). Les deux étapes de simulation s’effectuent ensuite successivement en
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arriere-plan sans nécessiter d’action de la part de l'utilisateur. Le solveur éléments-finis
nécessite en entrée des fichiers décrivant le modeéle et le calcul a effectuer sous un format propre
a chaque logiciel. Les données d’entrée pour le solveur Ls-Dyna sont générées automatiquement
a partir des résultats obtenus en section 3.1. L'utilisateur peut alors fermer le logiciel EndoSize
le temps que la simulation se déroule. La durée de la simulation dépend trés fortement des
capacités de la machine sur laquelle le calcul s’effectue, mais elle est en général de I'ordre de
plusieurs heures sur une machine standard. Cette durée peut sembler longue, mais cette étape
peut néanmoins s’intégrer dans le cadre du planning préopératoire car elle ne nécessite pas la
présence du clinicien durant le temps de calcul.

¥ | Guidewire, left side

Guidewire, right side
¥ | Delivery System, left side

Delivery System, right side

Advanced

Run simulation

Figure 5-6 - Boite de dialogue pour le lancement de la simulation.

Une fois le calcul terminé, I'utilisateur est notifié et peut consulter les résultats de simulation dans
le logiciel EndoSize. Ceux-ci sont intégrés a la vue tridimensionnelle du scanner sous la forme d’une
représentation des maillages de la structure vasculaire et des outils. Il est alors possible de visualiser
la séquence de simulation représentant I’évolution de la géométrie vasculaire au fur et a mesure de
I'insertion des outils. Le logiciel propose également la comparaison des longueurs initiales,
correspondant a la configuration préopératoire non-déformée, aux longueurs finales une fois les
outils insérés (Figure 5-7).
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Figure 5-7 - Représentation des longueurs initiales et déformées dans le logiciel EndoSize

SYNTHESE

> Les méthodes développées dans cette thése ont été intégrées dans un module de
démonstration du logiciel de planning EndoSize.

> Les utilisateurs visés par ce logiciel sont principalement des cliniciens, non familier
de la simulation numérique.

> Le module développé permet de préparer, et de lancer une simulation, puis
d'étudier les résultats de facon trés simple et automatisée a travers |'interface
d’EndoSize.

2. Prise en compte des changements de longueurs pour le
sizing préopératoire

L'insertion du guide rigide puis du lanceur de I'endoprothése peut générer des déformations
artérielles importantes. Celles-ci donnent lieu le plus souvent a un raccourcissement des
segments tortueux tels que les iliaques communes et externes. S’ils ne sont pas
correctement anticipés, une des conséquences les plus graves de ces raccourcissements
peut étre la couverture d’une artére iliaque interne lors du déploiement d'un jambage de
I'’endoprothése. A l'inverse si le risque de raccourcissement est connu a I’avance, le clinicien
peut adapter les dimensions de l'endoprothése pour éviter cette complication. Nous
souhaitons vérifier que la simulation que nous avons développée permet de fournir un
indicateur de risque de raccourcissement et donc de couverture, qui permettrait de
sensibiliser le clinicien lors de son planning, pour l'aider a anticiper les difficultés
peropératoires possibles.

12 &ette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Mise en valeur clinique et intégration logicielle

Parmi une base de 300 patients opérés au CHU de Rennes entre 2000 et 2015, nous avons
sélectionné tous les cas ayant présenté une couverture de I'artére iliagque interne due a des
déformations artérielles, pour lesquels les données préopératoires étaient disponibles. Cela
concernait six cas soit 2% des cas. Les cas concernés sont présentés dans le Tableau 5-1
a partir des cinqg indicateurs morphologiques proposés au Chapitre 4.

Patient Age Sexe C6té_ Indicg ) Pour_c_ent:_jge Epaisseur Angul_ation Volume
Introduction | tortuosité | calcification thrombus @ aortique

% mm degrés mm3

1 78 M gauche 1.52 4 20 42 117
88 M gauche 1.54 11 15 25 108
29 74 M droite 1.27 9 25 12 74
30 65 M gauche 1.37 23 14 15 140
31 83 M gauche 1.35 9 30 18 111
32 |86 F droite 1.56 20 20 20 115
moyenne 1.42 15 21 21 112
min 1.27 4 14 12 74

max 1.56 29 30 42 140

Tableau 5-1 - Descripteurs préopératoires des anatomies pour les 6 cas de couverture.

Pour ces six cas nous avons effectué une simulation d’insertion d’un guide rigide puis d’un
lanceur sur le coté concerné par la couverture. Des lignes centrales ont été extraites a
I'aide de l'algorithme de fast-marching du logiciel EndoSize (Chapitre 1) a partir de la
géométrie vasculaire dans les trois configurations : géométrie initiale, géométrie déformée
par le guide rigide et géométrie déformée par le lanceur de I’endoprothése. La longueur
rénales-a-iliaque interne P2-P5 (respectivement P6) correspondant a la zone de
déploiement de I'endoprothése depuis |‘artére rénale la plus basse jusqu’au départ de
I'artére iliaque interne a été mesurée respectivement sur les trois configurations:
Linis Lguidger Lianceur, C€S longueurs sont représentées a la Figure 5-8. A partir de ces

mesures, nous avons calculé les raccourcissements prévus par la simulation suite a
I'insertion du guide puis du lanceur définis par :

dLguide = Lguide — Lin; (5'1)
dLlanceur = Lignceur — Lguide (5_2)
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Figure 5-8 - Illustration des longueurs rénales-a-iliaque interne sur les trois configurations :
initiale, guide rigide inséré et lanceur inséré.

D’autre part, pour chaque cas nous avons obtenu la longueur de I’endoprothése Lgp. Celle-
ci a été mesurée aprés extraction de la ligne centrale sur scanner post-opératoire comme
proposée dans plusieurs études [130],[131],[132]. Nous avons comparé cette longueur
aux longueurs rénales-a-iliaque interne des trois configurations en calculant les longueurs
résiduelles définies respectivement par :

ALipi = Lini — Lgp (5-3)
ALguide = Lguide — Lgp (5'4)
ALignceur = Lianceur — Lep (5_5)

La longueur résiduelle correspond a la marge prévue entre l'extrémité distale de
I’endoprothése et l'ostium de l'artére iliaque interne pour la configuration considérée
(initiale, guide rigide inséré ou lanceur inséré). Une valeur positive correspond a un bon
dimensionnement de l’endoprothése et une valeur négative indique un risque de
couverture de l'ostium par I'endoprothése.

Pour le patient 31, cette longueur n’était pas disponible, les longueurs résiduelles n‘ont
donc pas pu étre calculées.

Ces résultats ont été comparés aux mémes valeurs calculées sur un groupe témoin. Pour
constituer ce groupe témoin, parmi les 28 patients de la base de validation présentée au
Chapitre 4, nous avons sélectionné ceux n’ayant pas présenté de couverture iliaque et pour
lesquels les données de longueurs de I’endoprothése posée étaient disponibles, soit 24 cas.
Les faibles effectifs des deux groupes ne permettent pas l‘utilisation de méthodes
statistiques paramétriques. Nous avons donc utilisé le test de Mann-Whitney pour effectuer
des comparaisons de moyennes afin de déterminer si des différences significatives
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apparaissent dans les longueurs mesurées entre les deux groupes. Nous considérons un
seuil de significativité de p=0.05.

La Figure 5-9 présente les configurations initiales, déformées par le guide et déformées
par le lanceur des six cas de couverture. Le Tableau 5-2 regroupe les valeurs de la longueur
réelle de I'endoprothése posée et des longueurs rénales-a-iliaque interne mesurées ainsi
que les raccourcissements et les longueurs résiduelles calculés sur les trois configurations
pour les six cas de couverture. Le Tableau 5-3 présente les mémes résultats pour le groupe
témoin.

Les résultats montrent que pour tous les patients, la longueur rénales-a-iliaque interne
diminue entre la configuration initiale et l'insertion du guide rigide, puis entre l'insertion
du guide rigide et l'insertion du lanceur. Avec un raccourcissement moyen de 15 mm (&
6mm) pour le groupe de couverture et 10 mm (£ 7mm) pour le groupe témoin aprés
I'insertion du guide rigide et un raccourcissement moyen supplémentaire engendré par le
lanceur de 10 mm (£ 6mm) pour les deux groupes.

Les valeurs des longueurs résiduelles mesurées sur la configuration initiale montrent que
pour l'ensemble des patients des deux groupes le dimensionnement basé sur la
configuration préopératoire conduit a une marge positive allant de 0 a 60mm entre
I'extrémité distale de I'endoprothése et I'ostium de I'artére iliaque interne, en moyenne de
25 mm (£ 18 mm).

Pour le groupe des couvertures, si I'on considére la configuration déformée par le guide
rigide, pour I'ensemble de ces cas la longueur résiduelle devient nulle ou négative, en
moyenne -6 mm (£8 mm). Et si I'on considére la configuration déformée par le lanceur,
pour I'ensemble de ces six cas la longueur résiduelle diminue encore et devient largement
négative indiquant un risque de couverture, en moyenne -17 mm (* 7 mm).

Concernant le groupe témoin, si I’on considére la configuration déformée par le guide rigide
pour 88% des cas, la longueur résiduelle reste positive. Seulement trois cas présentent
une longueur résiduelle négative. Si I’on considére la configuration déformée par le lanceur,
deux cas supplémentaires présentent une longueur résiduelle négative. Finalement, 79%
des cas concordent avec le dimensionnement initial basé sur la géométrie préopératoire
puisque la longueur résiduelle reste positive dans les configurations déformées par le guide
et le lanceur.
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Patient Lguide Lignceur dLguide dLignceur ALguide ALygnceur

199 224 199 182 -25 -17 25 0 -17
9 158 178 158 150 -20 -8 20 0 -8
29 185 181 166 158 -15 -8 -4 -19 -27
30 166 171 162 153 -9 -9 5 -4 -13

31 159 149 142 -10 -7
32 191 196 184 173 -12 -11 5 -7 -18
moyenne -15 -10 10 -6 -17
min -25 -17 -4 -19 -27
max -9 -7 25 0 -8

Tableau 5-2 - Valeurs de raccourcissements et longueurs résiduelles pour les six cas de
couvertures.

Patient 1 Patient 9 Patient 29 Patient 30 Patient 31 Patient 32

Configuration
initiale

Simulation
gquide

Simulation
lanceur

Figure 5-9 - Illustration des configurations initiales, guide rigide et lanceur pour les six cas de
couvertures, ainsi que les longueurs rénales-a-iliaque interne mesurées dans chacun des cas.
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Patient Lini Lguide Llanceur dLguide dLlanceur ALini ALguide ALlanceur
2 145 196 186 167 -10 -19 51 41 22
4 138 149 141 146 -8 5 11 3 8
5 187 225 212 188 -13 -24 38 25 1
6 185 212 203 192 -9 -11 27 18 7
7 155 205 183 167 -22 -16 50 28 12
7 145 175 162 155 -13 -7 30 17 10
8 152 159 156 149 -3 -7 7 4 -3
10 152 169 168 165 -1 -3 17 16 13
11 170 189 182 172 -7 -10 19 12 2
12 148 152 148 147 -4 -1 4 0 -1
13 208 219 204 193 -15 -11 11 -4 -15
13 171 231 206 192 -25 -14 60 35 21
15 116 161 158 156 -3 -2 45 42 40
16 155 187 182 165 -5 -17 32 27 10
17 140 154 150 146 -5 -4 14 10 6
18 182 207 197 193 -10 -4 25 15 11
19 132 183 159 142 -24 -17 51 27 10
20 117 166 155 145 -11 -10 49 38 28
21 139 191 184 175 -7 -9 52 45 36
23 149 172 165 159 -7 -6 23 16 10
24 159 200 192 181 -8 -11 41 33 22
25 169 185 170 151 -15 -19 16 1 -18
26 146 149 144 135 -5 -9 3 -2 -11
27 147 153 149 144 -4 -5 6 2 -3

moyenne -10 -10 28 19 9
min 25 -24 0 -4 -18
max -1 5 60 45 40

Tableau 5-3 - Valeurs de raccourcissements et longueurs résiduelles pour le groupe témoin.

Le raccourcissement aprés insertion du guide rigide est significativement plus important
dans le groupe des couvertures avec une différence de 5mm en moyenne (p=0.046). Par
contre le raccourcissement supplémentaire provoqué par l'insertion du lanceur ne présente
pas de différence significative entre les deux groupes (p=0.73).

D’autre part, la longueur résiduelle avant déformation AL;,;, qui correspond a la marge
distale choisie par le chirurgien en se basant sur la configuration initiale, était
significativement plus faible dans le groupe des couvertures, avec une moyenne de 10 mm,
qgue celle observée dans le groupe témoin, 28 mm en moyenne (p=0.049).

Les résultats de comparaisons sont représentés sous forme de boites a moustache a la
Figure 5-10.
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Raccourcissement aprés insertion du guide rigide Longueur résiduelle avant déformation
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Figure 5-10 - Comparaison des valeurs moyennes de raccourcissement aprées insertion du guide et
de longueur résiduelle initiale entre les deux groupes.

Pour les six cas de couvertures considérés, la simulation a prévu une longueur résiduelle
négative et donc un risque de couverture a partir de la configuration déformée par le guide
rigide, et cette tendance s’accentue si I'on considére la configuration déformée par le
lanceur. Dans le groupe témoin, tous les cas sauf cing présentent une longueur résiduelle
positive méme aprés l'insertion du lanceur. Ces résultats montrent que, dans la majorité
des cas, la simulation aurait fourni des indicateurs cohérents avec la réalité clinique.
Généralement les constructeurs d’endoprothéses recommandent une marge de 5 mm pour
le dimensionnement des longueurs. La technique d’extraction des lignes centrales utilisées
pour la mesure des longueurs peut générer des imprécisions de |I’'ordre du millimétre. On
peut donc considérer qu’une variation de longueur de moins de 5 mm n’est pas significative
d’un point de vue clinique. Les cas 8, 12 et 27 du groupe témoin prévoyant une longueur
résiduelle négative respectivement de -3mm, -1mm et -3mm aprés insertion du lanceur
peuvent donc étre discutés de ce point de vue-la.

On observe que pour certains cas, comme les cas 13 (gauche), 25 et 26, la simulation
prévoit un raccourcissement significatif donnant lieu a une longueur résiduelle négative
apres l'insertion du guide ou du lanceur, et pour autant aucune couverture n’a été observée
en post-opératoire. Ce phénomene signifie que la longueur prévue par la simulation n’est
pas la longueur finale observée une fois I'endoprothése en place. Ceci peut avoir plusieurs
explications.

D’une part, 'action mécanique de I'endoprothése sur la paroi artérielle n’est pas prise en
compte dans nos simulations. Or cet équilibre va déterminer la configuration postopératoire
finale : l'artére peut reprendre en partie sa position initiale ou au contraire la rigidité de
I'’endoprothése va participer a maintenir les déformations imposées par le guide et le
lanceur. Cet équilibre dépend de plusieurs paramétres propres a |'endoprothése :
dimensions, comportement mécanique, position, et a I'anatomie du patient. A I'heure
actuelle trés peu d’études ont abordé ce probleme mécanique et son effet sur les longueurs
artérielles, celui-ci reste un sujet de recherche ouvert [50],[114]. Dans notre cas, on peut
considérer qu’un dimensionnement basé sur les résultats de simulation revient a se placer
dans le cas ou l'artére ne retrouverait pas sa longueur initiale apres le placement de
I'endoprothése. La simulation permet ainsi de prévoir |'existence d’un risque de couverture,
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dans ce cas le plus pessimiste, et non de prédire la longueur finale une fois I'endoprothéese
en place.

D’autre part, dans le cas d'anévrismes de volume important, on observe que
I’endoprothése ne suit en général pas la ligne centrale de la lumiére artérielle une fois
déployée. Celle-ci va parfois s’apposer le long d'une courbure de l'anévrisme ou au
contraire suivre une trajectoire plus courte et plus rectiligne. Dans le cas ou la trajectoire
suivie est plus longue que la ligne centrale comme l’illustre la Figure 5-11 pour le cas du
patient 13, le risque de couverture sera surestimé. Par contre si le chemin suivi par
I’endoprothése est significativement plus court que celui suivi par la ligne centrale, la
mesure risque de sous-estimer un risque de couverture. Une solution possible pour éviter
ce danger serait de fournir une seconde mesure basée non pas sur la ligne centrale de
I'anévrisme mais sur le chemin suivi par le guide ou lanceur, qui est généralement plus
court et plus proche de la position d’équilibre de I'endoprothése dans I'anévrisme. Plusieurs
études ont proposé et comparé différentes méthodes de mesure visant a prévoir la
longueur du chemin de I'endoprothése pour I'assistance au sizing, mais aucune n’a abouti
a l'instauration d’'une méthode de référence et de recommandations officielles, cette
question reste donc un sujet de recherche ouvert [131],[130].

Malgré les effectifs restreints des échantillons utilisés, les comparaisons de moyennes entre
les deux groupes tendent a montrer que les cas de couvertures sont liés a |'association :

e d’un raccourcissement important de I'artére iliaque commune suite a l'insertion du
guide rigide et,
e d’une longueur résiduelle initiale courte.

Lors du planning préopératoire, la simulation pourrait indiquer au clinicien qu’un
raccourcissement va se produire suite a l'insertion des outils. Ainsi, en fonction de la marge
distale prévue sur la configuration initiale, celui-ci pourrait étre averti de la présence d’un
risque de couverture.

Cette étude préliminaire donne des premieres pistes, mais la définition de l'indicateur de
risque de couverture devra étre affiné sur une cohorte plus importante de patients, en
précisant notamment :

e Quelle valeur seuil de raccourcissement est un bon indicateur du risque de
couverture ;

e Quelle est la configuration la plus juste pour mesurer cette valeur (apreés insertion
du guide ou insertion du lanceur, longueur mesurée sur la ligne centrale ou sur la
trajectoire des outils).
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Figure 5-11 - Exemple d’écart entre ligne centrale et trajectoire de I'endoprothése (patient 13).

SYNTHESE

> Une des conséquences les plus graves des déformations artérielles peut étre la
couverture d’une artere iliaque interne.

> En anticipant les raccourcissements provoqués par l'insertion du guide rigide et
du lanceur, la simulation peut aider a éviter ces complications.

> Sur les six patients étudiés de fagon rétrospective, les simulations semblent
capables de prévoir un risque de couverture.

> Les couvertures semblent corrélées a la présence d’un raccourcissement
important suite a l'insertion du guide rigide et a une faible marge initiale entre
I'extrémité distale de I’endoprothése et I’'ostium de I'artére iliaque interne.

> Cette étude est une étude préliminaire, l'indicateur a utiliser devra étre affiné et

validé sur un nombre plus important de patients.

€8l these est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés




Mise en valeur clinique et intégration logicielle

3. Faisabilité des acces iliaques

Une autre problématique ciblée au départ de cette thése concerne les complications liées
aux acces iliaques. Celles-ci correspondent a des difficultés, voire une impossibilité,
d’insérer le lanceur de I’endoprothése, ou encore a I'endommagement des tissus lors de la
montée pouvant aller jusqu’a la dissection de la paroi artérielle. Ces complications peuvent
avoir plusieurs causes:

e Siles artéres iliaques sont trop calcifiées ou tortueuses, le guide rigide peut ne pas
parvenir a redresser suffisamment les accés pour autoriser le passage du lanceur.

e Le diamétre trop faible des artéres iliaques, voire la présence d’une sténose
importante (rétrécissement local du diameétre artériel) peut géner ou empécher
I'insertion du lanceur indépendamment du redressement opéré par le guide.

Le redressement plus ou moins important des artéres iliaques apres l'insertion du guide
rigide est un premier indicateur de la possibilité de montée du lanceur. Si aprés insertion
le guide rigide est relativement droit, le lanceur pourra a priori étre inséré sans difficultés,
a l'inverse si le guide présente une courbure importante, les artéres ne sont pas assez
redressées et il existe un fort risque d’échec de montée, ou méme endommager la paroi
dans le cas ou le lanceur serait forcé a l'intérieur des conduits iliaques. Dans une courte
communication datant de 2012, Gokani et al. proposaient d’ailleurs un critére qualitatif
portant sur la courbure globale du guide rigide et I'angulation iliaque aprés insertion de
celui-ci pour juger de la faisabilité de l'insertion du lanceur [47].

Lorsque que les artéres iliaques sont étroites ou bien présentent une sténose, le guide
rigide peut parfois étre inséré sans difficulté et parvenir a redresser les tortuosités, mais
le passage du lanceur dont le diamétre est plus important va générer des contraintes
importantes dans la paroi et risquer un endommagement. Parfois méme dans le cas d’une
sténose importante, le lanceur ne pourra pas franchir le rétrécissement. Ce risque peut a
priori étre estimé, sans recours a la simulation, a partir de la mesure du diamétre le long
des conduits iliaques et du rétrécissement maximal a franchir dans le cas d’une sténose.
Un autre indicateur du risque d’'endommagement des tissus, qui pourrait étre fourni par le
calcul mécanique, correspond au niveau de déformation des tissus artériels généré par le
passage du lanceur et |'effort a générer sur le lanceur pour effectuer son insertion.

A partir de la méme base de 300 patients opérés au CHU de Rennes entre 2000 et 2015,
nous avons sélectionné tous les cas répertoriés pour lesquels l'insertion du lanceur n’a pas
pu s’effectuer ainsi que les cas ayant présenté des dissections iliaques et pour lesquels le
scanner préopératoire était disponible. L'impossibilité de montée concernait six patients
dont un patient pour lequel les deux cétés iliaques étaient problématiques, résultant en
sept cas. Deux cas étaient concernés par des dissections iliaques.

Nous avons différencié ces neufs cas selon que la complication était liée a un probléme de
redressement des tortuosités ou un probléme de diamétre des artéres iliaques. Six cas
d’'impossibilité de montée ont été causés par un probléme de redressement, un cas par la
présence d'une sténose et un cas présentait a la fois un probléme de sténose et de
redressement. Enfin les deux cas de dissections étaient liés a un faible diamétre de l'artére
iliaque. Le Tableau 5-4 résume ces neufs cas a partir des indicateurs morphologiques déja
présentés, ainsi que la cause de la complication, le terme diamétre englobant a la fois un
probléme de sténose ou un diameétre faible.
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Patient Age| Sexe coté _ Indice_: ) Pour_c_entgge Epaisseur Angul_ation Volume Cagse_
introduction tortuosité | calcification thrombus aortique complication
Unités % mm degrés mm?3
33 |71 M droite 1.21 57 15 25 177 |redressement
34 |85 M gauche 1.29 70 55 29 84 |redressement
34 |85 M droite 1.27 69 55 29 g4 |redressement
35 |75 M droite 1.53 6 35 25 259 | redressement
36 |87 M | gauche 1.59 30 5 16 162 | redressement
37 (83 M droite 1.38 43 15 35 69 reddrgsnsq‘zm”t/
38 |71 M droite 1.24 35 38 19 106 | diametre
39 |64 M | gauche 1.12 26 10 8 95 diametre
40 |91 M droite 1.11 53 35 22 61 diametre
moyenne 1.30 43 29 23 122
min 1.11 6 5 8 61
max 1.59 70 55 35 259

Tableau 5-4 - Descripteurs préopératoires des anatomies pour les 9 cas de complications.

Pour les neuf cas nous avons effectué une simulation d’insertion d’un guide rigide puis d’un
lanceur sur le coté concerné par la complication.

3.1.2.1 Courbure du guide

Pour les cas concernés par un probléme de redressement, nous avons évalué la courbure
globale du guide rigide une fois inséré dans la structure vasculaire. Pour cela nous avons
défini un indice de courbure IC qui correspond a l'intégrale de la courbure locale le long de
la trajectoire du guide, divisée par sa longueur L. La courbure locale k est définie selon
I'expression (5-7).

1 L
IC = Zfo K.ds (5-6)
ar

a = kN (5-7)

ou T et N correspondent respectivement a la tangente et la normale locale le long de
I’'abscisse curviligne s du guide, comme illustré a la Figure 5-12 . En pratique, le calcul de
cette intégrale s’effectue de facon discrétisée par la méthode des trapézes. Le niveau de
discrétisation utilisé peut alors avoir une incidence sur les résultats. Dans notre cas, les
rayons de courbures observés restent relativement grands, une étude de sensibilité a
montré une influence faible sur le résultat en termes d’ IC au-dela d’un certain seuil de
discrétisation, un pas de 5 mm a donc été choisi.
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Figure 5-12 - Définition de la courbure locale.

3.1.2.2 Niveau de déformation de la paroi

Pour les cas concernés par une sténose ou un faible diamétre, nous avons relevé la
déformation principale maximale &,4,,; sur la paroi de l'artere iliaque au terme de

I'insertion du lanceur. Pour cela nous nous plagons dans le cadre des grandes déformations
et utilisons la déformation de Green-Lagrange. Cette déformation maximale est en général
localisée au niveau de la sténose ou d’une zone de faible diamétre qui est élargie par le
passage du lanceur comme l‘illustre la Figure 5-13.

Déformation principale
maximale
3.500e+00 _
2.917e+00
2.333e+00 :I
1.750e+00 _
1.167e+00 _

5.833e-01_
0.000e+00 _

Figure 5-13 - Illustration d'un niveau de déformation locale important en présence d'une sténose :
configuration initiale (a), configuration apres insertion du lanceur (b).

3.1.2.3 Effort d’'insertion

Enfin pour I'ensemble des cas nous avons relevé I'effort maximal F,pcenr NEcCessaire
I'insertion du lanceur, qui correspond a l'effort de réaction associé a la vitesse imposée
son extrémité distale dans la simulation.

Q- Q-
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Ces trois indicateurs ont, par ailleurs, été calculés pour les vingt-quatre patients de la base
témoin présentée a la Partie 1. De nouveau, nous avons utilisé le test de Mann-Whitney
pour effectuer des comparaisons de moyennes pour déterminer si des différences
significatives apparaissent dans les valeurs calculées entre les deux groupes, afin d’évaluer
si ces résultats peuvent apporter des indicateurs relatifs sur les risques liés aux acces.

Nous considérons un seuil de significativité de p=0.05.

Patient IC €paroi  Fianceur
Unités cm N
33 droite 0.202 7.6
34 gauche 0.217 30
34 droite 0.176 10
35 droite 0.146 12
36 gauche 0.225 11.5
37 droite 0.222 3.6 30
38 droite 2.5 30
39 gauche 2.3 5
40 droite 1.4 3.3
moyenne 0.198 2.5 15.5
min 0.225 1.4 3.3
max 0.146 3.6 30

Tableau 5-5 - Résultats des indicateurs pour le groupe des complications
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Patient IC Eparoi Flanceur
Unités cm™2 N
2 0.150 1.9 6.2
4 0.150 1.0 5.6
5 0.160 1.0 7.4
6 0.134 0.9 6.6
7 0.119 0.8
7 0.070 0.6 4
8 0.102 0.8 4.5
10 0.077 0.8 3.4
11 0.107 0.9 7
12 0.079 0.9 3.5
13 0.156 1.3 4
13 0.153 0.9 4
15 0.144 2.0 6
16 0.210 1.4 7
17 0.101 1.9 6
18 0.055 0.8 4
19 0.242 3.0 5
20 0.148 0.9 4
21 0.106 1.4 5
23 0.108 1.0 3
24 0.129 0.7 8.5
25 0.168 1.3 5
26 0.146 1.4
27 0.097 0.9
moyenne 0.130 1.2 5.2
min 0.055 0.6 3.0
max 0.242 3.0 8.5

Tableau 5-6 Résultats des indicateurs pour le groupe témoin

Les résultats montrent que la courbure du guide en fin d’insertion est significativement
plus importante pour le groupe des complications avec une moyenne de 0.198 cm=2 (£
0.043) contre une moyenne de 0.13 cm™2 (+ 0.031) pour le groupe témoin et une p-value
de 0.004.

On note une différence de moyenne de l'effort Figncenr €Ntre le groupe des
complications (15.5 N £+ 11.2) et le groupe témoin (5.2 N %= 1.4). Cependant cette
différence n’est pas significative au seuil de 0.05 puisque la p-value est de 0.056.
Néanmoins, si on retire du groupe des complications les deux cas concernant des
dissections et non une impossibilité de montée la p-value atteint une valeur de 0.0002, la
différence devient donc significative.

Enfin I’étude du niveau de déformation de la paroi montre une moyenne plus élevée pour
le groupe des complications 2,5 = 0.9 contre 1.2 £+ 0.5 pour le groupe témoin. Cependant
cette différence n’est pas significative puisque p=0.07.
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Les résultats de comparaisons sont représentés sous forme de boites a moustache a la
Figure 5-14.

Courbure guide aprésinsertion Effort réaction lanceur
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Figure 5-14 - Comparaison des valeurs moyennes de courbure et d’effort de réaction entre les
deux groupes.

Les résultats montrent que le niveau de courbure du guide rigide donné par l'indice IC est
fortement corrélé a une impossibilité de monter le lanceur. De plus le calcul de cet
indicateur dépend uniquement de la position du guide rigide en fin d’insertion ? qui a fait
I'objet d’une validation sur 30 cas dans le Chapitre 4. Cet indicateur semble donc
intéressant pour avertir le clinicien lors de la phase de planning sur un risque potentiel de
difficulté liée aux acces.

Le calcul de l'effort généré lors l'insertion du lanceur Fi ucenr Montre lui aussi une
différence significative entre les deux groupes si I’'on prend en compte uniquement les cas
d'impossibilité de montée et en laissant de c6té les cas de dissection.

Pour évaluer un risque potentiel d’endommagement de la paroi au passage du lanceur,
nous avons choisi d’étudier le niveau de déformation local de la paroi par la valeur de la
déformation principale maximale observée sur la paroi de |'artére iliaque aprés insertion
du lanceur. Les niveaux déformations obtenus sont trés importants puisqu’ils s’établissent
de 0.7 a 3.0 pour le groupe témoin soit 70 a 300 %. Cependant il faut noter que cette
valeur inclue la déformation induite par la précontrainte dont les maxima locaux sont en
général de l'ordre de 50 % [98]. Les valeurs mesurées permettent néanmoins d’évaluer
des différences relatives. Ainsi la valeur de g, €st en moyenne plus élevée dans le

groupe des complications. Cependant le test statistique n‘a pas permis de qualifier cette
différence comme significative. Ceci peut-étre en grande partie du au faible nombre de cas
de dissections que nous avons pu inclure dans le groupe des complications. Cependant la
cohérence des résultats obtenus ouvre des perspectives pour de possibles études futures.

Méme si les résultats observés sont cohérents par rapport a nos attentes, contrairement a
I'indice de courbure, le calcul de I'effort Fignceyr et de la déformation g,4,,; N'Ont pas été
validés par rapport a des données réelles. Il s'agit d’'une étude préliminaire ouvrant des
perspectives sur des applications possibles des modéles développés. Ces études devront

€4tk thése est accessible a 'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2016LYSEI052/these.pdf
© [J. Gindre], [2016], INSA Lyon, tous droits réservés



Mise en valeur clinique et intégration logicielle

étre poussées sur un plus grand nombre de patients et validées si I’on souhaite utiliser ce
type d’indicateurs dans un contexte clinique.

SYNTHESE

> Les complications liées aux acceés iliaques peuvent aller de la dissection a
I'impossibilité de monter le lanceur de I’endoprothése.

> Les impossibilités de montée semblent fortement corrélées a la courbure du guide
une fois inséré, mais aussi a |'effort nécessaire a l'insertion du lanceur.

> Les dissections sont en premiers lieu liés a un faible diametre ou a la présence
d’une sténose mais pourraient étre mieux anticipées grace a un indicateur basé
par exemple sur le niveau de déformation de la paroi artérielle.

» L'effort nécessaire a l'insertion du lanceur et le niveau de déformation locale de la
paroi artérielle ont été étudiés de facon préliminaire mais nécessiteraient une
validation qui n‘a pas été réalisée ici.

> Ces résultats ont été établis sur de faibles effectifs, des études plus larges devront
étre menées dans l'objectif de I'utilisation clinique de tels indicateurs
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CONCLUSION

Le travail présenté dans cette thése a porté sur la modélisation mécanique des
déformations de la structure vasculaire engendrées par l'insertion d’outils au cours d'une
intervention EVAR. Actuellement, le clinicien prépare son intervention et dimensionne les
endoprothéses a partir de mesures géométriques prises sur les images préopératoires. Au
cours de l'intervention, I'insertion d’outils plus ou moins rigides provoque des déformations
importantes qui remettent en cause les mesures effectuées. En l'absence de moyens
adéquats, I'anticipation de ces déformations repose essentiellement sur I'expérience du
chirurgien. Le calcul mécanique s’il parvient a s’intégrer dans le processus et les usages
cliniques, pourrait étre un outil d’aide a la décision adapté pour répondre a ce probléme.

La premiére étape du travail, a consisté a comprendre et préciser les problématiques et
attentes cliniques, puis a les formuler en termes mécaniques afin d’évaluer dans quelle
mesure un calcul numérique pourrait contribuer a y répondre. Cette réflexion s’est
poursuivie tout au long de la thése, alimentée par les observations de terrain et les
discussions avec les différents acteurs cliniciens, industriels et scientifiques, et a permis
d’affiner et de préciser au fur et a mesure les objectifs et applications possibles de la
simulation mécanique dans le cadre des interventions EVAR.

Nous avons proposé un modele mécanique spécifique patient et une méthode de simulation
de l'insertion d’un guide rigide et d’un lanceur d’endoprothése. Une modélisation est une
représentation de la réalité. Elle repose sur des hypothéses permettant de simplifier cette
réalité afin de pouvoir lui appliquer des concepts et méthodes scientifiques maitrisés. Le
développement d’'un modele implique donc de réaliser des choix de simplification qui
peuvent étre motivés par :

- les objectifs visés,

- les données et moyens disponibles pour la construction, la résolution et la validation
du modéle,

— les contraintes externes liées par exemple a |'application visée par le modéle.

Dans notre cas, c’est I'ensemble de ces éléments de contexte, que nous avons analysés,
qui a déterminé les choix effectués au fil du développement du modéle et a conduit a la
modélisation finale.

Comme cela est courant lorsqu’on s’attache a modéliser le vivant, les valeurs des
parametres utilisés pour construire les modéles peuvent présenter une grande variabilité
inter-individus et ne sont pas accessibles directement par des caractérisations. Une étape
importante a donc consisté a calibrer ces paramétres afin d’obtenir un modéle patient-
spécifique prédictif. L'usage conventionnel consiste a utiliser des méthodes d’optimisation
des parameétres visant a minimiser I'erreur par rapport a des données de référence. Dans
notre cas, le nombre de parameétres et l'incertitude importante qui leur est associée ainsi
que la lourdeur des calculs, ne nous ont pas permis une telle approche. Les paramétres
ont donc été progressivement calibrés par expérimentation numérique a partir
d’hypothéses anatomiques et de la comparaison des résultats observés et calculés. Puis
une fois les parameétres calibrés nous avons confronté le modele a des données
peropératoires réelles collectées sur 28 cas de patients opérés au CHU de Rennes. Ces
données ont permis une premiére validation du modéle ; néanmoins une validation basée
sur un nombre plus important de patients reste nécessaire afin d’envisager le
développement et |'utilisation de I'outil dans le cadre clinique.

La simulation numérique se développe actuellement dans le domaine clinique a des fins de
diagnostic, d'aide a la décision ou d’assistance au geste. Cet essor doit s'accompagner
d’une sensibilisation des cliniciens a ces outils et a leurs limites. Alors que I’émergence
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Conclusion

croissante de la réalité augmentée et de la modélisation 3D dans notre quotidien nous
habitue a intégrer ces représentations a notre conception de la réalité, la simulation
numérique doit étre présentée avec nuance. Le terme « simulation » est d’ailleurs
trompeur car la simulation numérique n’a pas de valeur de représentation de la réalité en
soi : ce n’est qu’un simple moyen de résolution du probléme mécanique posé. A ce titre,
les outils cliniques intégrant des méthodes de simulation numérique doivent étre congus
avec un souci constant de ne laisser transparaitre que les résultats pertinents et validés ;
et ainsi ne pas «tromper » un ceil non-sensibilisé qui serait tenté d’extrapoler des
informations a partir des images qui lui sont données d’observer. Nous avons souhaité
ouvrir des perspectives dans ce sens en proposant des pistes d’exploitation de la simulation
en termes cliniques. Nous avons effectué une étude préliminaire portant sur des indicateurs
permettant de prévoir des risques de complications. Cette étude pourra étre poursuivie et
les indicateurs proposés pourront étre affinés puis validés sur une base plus large de
patients afin d'aboutir a un outil clinique pertinent.

La richesse des compétences et des moyens rassemblés autour de cette thése a permis
une dynamique forte et ancrée dans la réalité clinique et industrielle. Le travail a permis
de poser les bases d’une chaine compléte comprenant la modélisation, la validation et
I'exploitation clinique, ainsi que l'intégration logicielle de I'outil de simulation grace a la
collaboration avec |'entreprise Therenva. Cet environnement développé dans le contexte
de l'anévrisme de l'‘aorte abdominale pourra étre étendu a d‘autres pathologies (e.g.
sténose de la valve aortique) et représente un premier pas vers des simulations complétes
de déploiement d’endoprothése.
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Annexes

ANNEXES

A.1 Données matériaux sur les lanceurs d’endoprothéeses

Comme trés peu de données sont disponible dans la littérature concernant le comportement
mécanique des lanceurs d’endoprothése, nous avons souhaité effectué des essais mécaniques
afin d’obtenir des informations permettant de les modéliser dans les simulations. Une grande
diversité de modeéles d’endoprothéses et donc de lanceurs existent. Pour chaque modéle, les
dimensions de I'endoprothéses peuvent varier et donc les dimensions et les propriétés du lanceur
aussi. Nous sommes parvenus a obtenir uniquement un modeéle de lanceur d’endoprothése. Il
s’agit du lanceur d’'un module de corps aorto-uni-iliaque du modeéle Endurant II de la marque
Medtronic.

Nous avons d’abord mesuré le diamétre et la longueur des différents troncons du lanceur : stent,
corps plastique flexible, corps plastique de support. Puis nous avons testé ces trois trongons en
flexion trois points (Figure A - 1). Les courbes force-déplacement résultant de ces essais sont
présentées a la Figure A - 2.

Figure A - 1 - Illustration des essais de flexion trois points sur lanceur d’endoprothése.
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Figure A - 2 - Résultats des essais de flexion trois points.

Les résultats des essais de flexion sont ensuite utilisés pour déterminer le module d'Young d’une

poutre homogéne linéaire élastique reproduisant le méme comportement en flexion par
I'expression :

3
E=f_2" (A-1)

= f3n(D*—d%)
D et d représente respectivement les diamétres externe et interne de la poutre équivalente. Les
diameétres que nous avons utilisés pour modélisé le lanceur de I'endoprothése sont D = 6 mm et

d = 1.4 mm. Les modules d’Young équivalents correspondant a chaque partie du lanceur sont
donnés au Tableau A - 1.

Support flexible Support rigide
E= 196 MPa E =330MPa E =1089 MPa

Tableau A - 1 - Valeurs de module d'Young déterminées par les essais.
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A.2 Subroutine pour lI'implémentation du support visco-élastique

subroutine loadsetud(time,lft,1l1lt,crv,iduls,parm)

c******************************************************************

cl
cl
cl
cl

QX ) Khhkrrhhkhkrhhhhkhrhhhhrhhhhkbrhhhkhrrhhhbrhhkdrrhhhrrhhhrrrhhkxxrkrk

C

Q0 Qo

Livermore Software Technology Corporation (LSTC)

Copyright 1987-2008 Livermore Software Tech. Corp
All rights reserved

Input (not modifiable)

time : analysis time

X : coordinate of node or element center

d : displacement of node or element center
v : velocity of node or lement center

iduls: id of user loading_ set
Output (defined by user)

udl : user-defined load curve value
include

common/aux8loc/

& x1(nlqg),x2(nlqg),x3(nlg),vl(nlqg),

& v2(nlqg),v3(nlqg),dl(nlg),d2(nlqg),

& d3(nlqg), temp(nlqg),udl (nlqg), tmp(nlqg, 12)

dimension parm(*)

if (iduls 1001) then
do i=1ft, 11t
udl (i)= -d1l (1)
enddo
elseif (iduls 1002) then
do i=1ft,11lt
udl (i)= -d2 (1)
enddo
elseif (iduls 1003) then
do i=1ft,11t
udl (i)= -d3 (1)
enddo
elseif (iduls 1004) then
do i=1ft, 11t
udl (i)= -v1 (i)
enddo
elseif (iduls 1005) then
do i=1ft,11lt
udl (i)= -v2 (i)
enddo
elseif (iduls 1006) then
do i=1ft, 11t
udl (i)= -v3 (1)
enddo
endif

return
end

\
\
\
\
*
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A.3 Comparaison de maillages

La distance de Hausdorff (HD) est une mesure de similarité entre deux ensembles quelconques
de points. Pour deux ensembles S, et S;,, elle est définie par I'équation (A-2), ou d(p,S)
correspond a la distance entre un point p et I'ensemble S que I'on appelle distance locale.

HD(S,, Sp) = max(maxd(p,S,), max d(p,S,)) (A-2)
PESq PESp
d(p,S) = min|lp — x| (A-3)
X€ES

ou ||. || dénote dans notre cas la distance euclidienne.

La quantité max d(p,S,), parfois nommée distance de Hausdorff directe entre de I'ensemble S,
PESq

vers |I'ensemble S, identifie le point de S, le plus éloigné de tous les points de S, et mesure la
distance /ocale entre ce point et son plus proche voisin dans §,,.

La distance Hausdorff a été proposée en premier lieu pour la reconnaissance de motifs dans des
images binaires [133]. Puis elle a par la suite été utilisée pour des applications nécessitant la
comparaisons de maillages [134],[135]. Un des grands avantages de cette méthode est qu’elle
ne nécessite pas la correspondance point a point entre les deux ensembles a comparer. Elle
permet ainsi de comparer directement la forme de deux surfaces (pour la structure vasculaire),
ou de deux courbes (pour le guide rigide), quelle que soit de la topologie des maillages utilisés
pour les représenter. Cependant, dans l'optique de comparer la position de deux guides ou deux
maillages de la structure vasculaire, la valeur mesurée par la distance Hausdorff s’apparente a
une mesure d’erreur maximale ce qui peut étre trop restrictif pour les évaluations menées dans
notre travail.

Dans une publication, Dubuisson et Jain propose une modification de cette mesure appelée
distance de Hausdorff Modifiée (MHD)[128]. Ici la distance directe utilisée n’est plus calculée
comme un maximum mais comme la moyenne des distances locales pour chacun des
ensembles :

MHD(S,,S,) = max(meand(p,S,),meand(p,S,)) (A-4)
PESq DPESp

1
mean d(p,Sp) = N—azpesad(P, Sp) (A-5)

ou N, correspond au nombre de points de S,.

Il est important de noter, que méme si ces deux mesures permettent de s’affranchir de la
contrainte technique qui consisterait a ne comparer que des maillages topologiquement
identiques, leur valeur comprend malgré tout, en plus de la distorsion géométrique pure, I'erreur
due a I'écart de position potentiel des points des deux maillages. Ainsi deux surfaces ou deux
courbes parfaitement identiques mais représentées par deux maillages différents ne donneront
pas des valeurs nulles pour les distances HD et MHD. Lorsque cela n’est pas trop couteux
numériquement, notamment pour le guide rigide, on pourra utiliser un ré-échantillonnage fin
des formes a comparer afin minimiser cet effet.
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A.4 Etude de convergence du Maillage
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Figure A - 3 Représentation des différents maillages testés dans la configuration finale (guide rigide
inséré).
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